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Resumen

Este trabajo de investigacién tuvo por objetivo desarrollar una técnica innovadora para
disefar y evaluar la respuesta mecanica del fémur proximal a la insercién de un vastago
femoral corto personalizado. Para ello, se obtuvieron los modelos virtuales del fémur de dos
pacientes masculinos P1y P2 que permitieron extraer sus parametros geométricos y estudiar,
utilizando una aplicacién de ajuste eliptico, su cavidad dsea. Integrando esa informacion con
factores relacionados a la cirugia, como la osteotomia y la insercién, se definié el concepto de
implantabilidad que permitié obtener tres geometrias candidatas para ser el vastago femoral
adecuado para cada paciente. A través del método de elementos finitos se ha simulado la
biomecanica femoral antes y después de lainsercién de los vastagos para escoger la geometria
adecuada y seleccionar al Ti6Al4V o Ti21S como material idoneo para la fabricacién del
implante.

Para analizar los resultados se propuso una metodologia basada en graficas de regresion,
dispersion y mapas de deformacién que abarca el estudio del apantallamiento, la
remodelacidn dsea y la biomecanica femoral. Con base en ello, se seleccioné el vastago V3 y
el material Ti21S cuyo apantallamiento, originado por su insercion, es de 0.285 y 0.073 para
el paciente P1 y P2 respectivamente. De acuerdo con la bibliografia, implantes comerciales
convencionales y cortos causan un apantallamiento entre 0.61 y 0.93, demostrandose de esa
manera que la personalizacidn resulta beneficiosa en la respuesta mecanica y la remodelacion
del fémur proximal. Esto se debe a la restauracion de los parametros propios de la anatomia
del paciente y a la seleccidon del material que tiene un mddulo de elasticidad cercano al del
hueso.



Abstract

This research aimed to develop an innovative technique to design and evaluate the
mechanical response of the proximal femur to the insertion of a personalized short stem. For
this purpose, virtual models of the femur of two male patients P1 and P2 were obtained to
extract their geometric parameters and to study, using an elliptical fitting application, their
bone cavity. Integrating this information with factors related to surgery, such as osteotomy
and insertion, the concept of implantability was defined, which made it possible to obtain
three candidate geometries to be the appropriate femoral stem for each patient. Using the
finite element method, the femoral biomechanics before and after surgery was simulated to
choose the appropriate geometry and select Ti6Al4V or Ti21S as the optimal material for the
stem production.

To analyze the results, a methodology based on regression plots, scatter plots and
deformation maps covering the study of shielding, bone remodeling and femoral
biomechanics was proposed. Based on this, the V3 stem and Ti21S material whose shielding,
originated by its insertion, is 0.285 and 0.073 for patient P1 and P2 respectively, were selected.
According to previous work, conventional and short commercial implants cause a shielding
between 0.61 and 0.93, thus demonstrating that customization is beneficial in the mechanical
response and remodeling of the proximal femur. This is due to the restoration of parameters
specific to the patient's anatomy and the selection of material with a low modulus of elasticity.
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Introduccion

La Organizacién Mundial de la Salud ha estimado que para el afio 2050 un total de 6
millones de fracturas de cadera ocurrirdn en todo el mundo por afio, como resultado se
incrementara la demanda de recursos hospitalarios y vastagos femorales. En el Perq,
aproximadamente el 39% de los pacientes que se fracturan la cadera son menores de 60 afios.
Esta disminucién en la edad media de los pacientes, gue son mas activos, ha aumentado las
expectativas sobre la durabilidad del implante demandando un rediseiio del vastago que es
utilizado en el reemplazo de cadera.

Este trabajo de investigacion desarrolla una metodologia innovadora para disefiar un
vastago femoral corto no cementado, a partir del modelo virtual del fémur proximal de un
paciente especifico; y evaluar los cambios en la biomecanica femoral, la remodelacién éseay
el apantallamiento de tensiones/deformaciones originados por la insercion del implante. Para
facilitar la compresioén del lector el trabajo se estructurd en 5 capitulos.

En el primer capitulo se describe la problematica de la fractura de cadera en el Perq,
un breve estado del arte, la motivacién y los objetivos de la investigacién; también un corto
repaso de los trabajos sobre biomecanica realizados en la Universidad de Piura, para situar el
trabajo dentro de la linea de investigacion de vastagos femorales.

En el segundo capitulo se definen todos los conceptos de planos y locaciones dseas;
biologia dsea; estructura, biomecanica, artroplastia e implantes femorales que son necesarios
para comprender los demas capitulos.

En el tercer capitulo se estudia la morfologia del paciente cuantificando los parametros
geométricos del fémur y evaluando su cavidad. Se define el concepto de implantabilidad,
relacionado con la geometria femoral y el procedimiento quirudrgico, que permite la obtencién
de 3 vastagos candidatos para reemplazar la cadera del paciente.

En el cuarto capitulo se explica todo lo referente al andlisis de elementos finitos en
cada una de sus etapas: preprocesamiento, solucidon y posprocesamiento. Se detallan las
propiedades mecdnicas de los huesos, los materiales candidatos para fabricar el implante, las
condiciones de contorno y el estimulo mecanico que permitié evaluar el comportamiento
mecanico del fémur anterior y posterior a la cirugia.
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Finalmente, en el quinto capitulo se analizan los resultados obtenidos de las
simulaciones realizadas. Se explica la nueva metodologia, basada en los fundamentos del
calculo y la estadistica, que permite evaluar de forma integra la remodelacién dsea, la
biomecdnica femoral y el apantallamiento originado por cada vastago. A partir de ese analisis,
se determind cuadl de los vastagos elaborados en el capitulo 3 es el dptimo y de que material
debe ser fabricado.

Considerando la relevancia social e industrial de las tematicas tratadas, la tesis se
vincula con los Objetivos de Desarrollo Sostenible, en concreto con el de “salud y bienestar”,
porque pretende mejorar la calidad de vida del paciente, debido a que el correcto disefio del
implante aumenta su vida Util y son necesarias menos cirugias de revisidn salvaguardando su
vida debido a lo complejo del procedimiento.

SALUD
Y BIENESTAR

\ 4




Capitulo 1
Situacion de la artroplastia de cadera y el disefo de vastago femorales

1.1 Problematica de la fractura de cadera en el Peru

En Perd, la primera artroplastia total de cadera se realizdé en el Hospital Nacional
Guillermo Almenara Irigoyen (HNGAI) en noviembre de 1970 y desde entonces es una de las
cirugias mas frecuentes, representando en el periodo 1995-1997 un 37% de todas las
patologias atendidas en el HNGAI. Bermudez [1] observd que pese a la cirugia ser
recomendada principalmente a pacientes mayores de 60 afios, aproximadamente un 39% de
ellos eran menores de esta edad. El 21.1% de los pacientes intervenidos tuvieron
complicaciones posteriores, siendo las causas mas comunes la infeccidn y el aflojamiento de
la prétesis a largo plazo. Consecuencia de ello, el 4.3% de los casos requieren reintervenciones
quirurgicas.

Bermudez [1] comenta que la larga estancia hospitalaria es uno de los problemas mas
complejos de los servicios de salud. En un estudio sobre el costo del tratamiento de la fractura
de cadera [2], se concluye que es de aproximadamente 5000 a 7000 USD por paciente,
dependiendo del tiempo de hospitalizacion y del tipo de prétesis usada. Ello lleva a reducir
costos a través de la disminucién de la estancia hospitalaria, sin alterar la calidad de la prétesis

a utilizar.

En el 2013, del total de pacientes que padecian de fractura de cadera en el Hospital
Nacional Cayetano Heredia solo 70% recibioé tratamiento quirurgico con una mediana del
tiempo preoperatorio de 18 dias [3]. Segun lo recomendado por las Guias de Practica Clinica
[4], para que la cirugia sea exitosa el paciente debe ser intervenido lo mas pronto posible,
idealmente dentro de las 36 a 48 horas posteriores a la fractura debido a que la demora y
postergacion del tratamiento perjudica gravemente su calidad de vida.

Por ello, la resolucidon N°270-HNAL/DG-2019 del Hospital Nacional Arzobispo Loayza
(HNAL) aprueba el plan de intervenciones “Mas Salud”, cuya finalidad es brindar servicios
médicos adecuados a los pacientes que requieren de implantes ortopédicos. La
infraestructura actual del HNAL permite realizar mas de 959 cirugias al aio, de las cuales el

1 http://hospitalloayza.gob.pe/files/TRAS f5228e80de21b3e .pdf
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23% (221 cirugias) corresponden a artroplastias de cadera y rodilla. A pesar de contar con la
infraestructura adecuada para el reemplazo de cadera, no se realiza este procedimiento con
mayor frecuencia por lo complicada que es la adquisicién de las protesis, por ello, el plan
menciona que una prioridad es mejorar los procesos logisticos y administrativos para cumplir
con la alta demanda de prétesis y realizar las cirugias correspondientes.

Segun la ley de aseguramiento universal, el Seguro Integral de Salud (SIS) cubre en su
totalidad el tratamiento de las fracturas. La mayoria de los pacientes estan afiliados a dicho
seguro, por lo que los materiales quirudrgicos, incluida la prétesis, son solicitados por ese
medio. Sin embargo, el tiempo de demora en la compra es prolongado, por ello es
indispensable contar con un stock de insumos para las cirugias de cadera y no iniciar el proceso
de adquisicion cuando ocurre la fractura. Esta demora incrementa el tiempo de espera
preoperatorio, que a su vez perjudica la recuperacién del paciente [3]. Cabe precisar que el
90% de los pacientes que se atienden en el HNAL estdn afiliados al SIS, de los cuales
aproximadamente 65% provienen de otras regiones del pais.

El HNAL hasta el mes de setiembre de 2019 tenia en espera 169 pacientes con
indicacidn para realizar una cirugia de colocacién de proétesis, de los cuales 99 tienen el
diagnéstico de artrosis de cadera. De los 169 pacientes, 76 se encuentran en tramite para la
adquisicion de sus protesis, siendo 46 protesis totales de cadera no cementadas.

Entre los hospitales del Estado en la region Lima (Tabla 1), el HNAL es el que realiza la
mayor cantidad de reemplazos de cadera, esto gracias a su capacidad instalada y al interés de
sus médicos por capacitarse en dicho procedimiento.

Tabla 1. Cantidad de artroplastias de
cadera en hospitales limefios en el afio

2018.
Hospitales Artroplastia de cadera
Dos de mayo 48
Cayetano Heredia 96
Arzobispo Loayza 156
Maria Auxiliadora 6

Fuente: Resolucion N°270-HNAL/DG-2019.

El Dr. Nau Rojas, jefe del drea de Traumatologia del Hospital Cayetano Heredia de la
ciudad de Piura, comenta que en 2019 aproximadamente 40 pacientes se sometieron a la
cirugia de reemplazo de cadera, predominando la fijacién cementada.

En conclusion, pese a que los hospitales cuentan con la infraestructura necesaria para
realizar la artroplastia de cadera, el cuello de botella es la adquisicidon de las proétesis, debido
a que el hospital solicita al SIS la compra e importacién del implante. Otro de los problemas
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es el fracaso de la cirugia, cuya causa es el aflojamiento de la prétesis; esto se debe a que los
implantes importados no estan disefiados a partir de la morfologia femoral de los ciudadanos
peruanos, por lo tanto, se genera un riesgo adicional que puede afectar la calidad de vida del
paciente posterior al procedimiento. Asimismo, la fractura de fémur proximal ha demostrado
ser una de las cirugias mas frecuentes en los hospitales peruanos y es una patologia que afecta
frecuentemente a la poblaciéon adulta y joven; lastimosamente, debido al centralismo, el
paciente muchas veces tiene que viajar a la capital para ser operado.

1.2 Estado del arte

La primera artroplastia total de cadera fue desarrollada por Wiles [5] en 1938, pero no
fue hasta 1960 cuando gand una inmensa popularidad cuando Sir John Charnley introdujo la
"artroplastia de baja fricciéon", revolucionando el tratamiento de la articulacién de cadera [6].
Desde esta primera generacion de artroplastias que utilizaban cemento acrilico para la fijacién
de la prétesis, los avances en este campo han llevado a la comunidad cientifica a calificar la
artroplastia total de cadera (ATC) como "la operacién del siglo" [6]. Este tipo de fijacidon
continua siendo utilizada, especialmente en pacientes mayores de 65 afos.

Figura 1. Artroplastia de baja friccidn.
Fuente: “The adult hip: hip arthroplasty surgery” [7].

No obstante, la propuesta de Charnley no tuvo éxito en pacientes jévenes y activos,
debido a la elevada demanda mecanica que degrada al cemento y a la toxicidad de sus
particulas, que perjudica la salud del paciente. En consecuencia, a finales de los 80 aparecieron
los primeros disefios de vastagos femorales con recubrimiento poroso cuyo objetivo es la
fijacidn por friccidon y crecimiento dseo en la superficie [8]—[10]. Sus resultados favorables
incrementaron rapidamente su uso, por ello, aparecieron empresas especializadas en
implantes ortopédicos que comenzaron a fabricar prétesis no cementadas en base a la
anatomia estandar de su publico objetivo.
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Figura 2. Vastagos femorales no cementados.
Fuente: “The adult hip: hip arthroplasty surgery” [7].

A pesar de los buenos resultados, la variabilidad del canal femoral de los pacientes era
un problema, ya que perjudicaba la insercién del implante y no proporcionaba la estabilidad
adecuada para lograr la fijacion a largo plazo. Entre 1988 y 1996, debido a los avances en la
ingenieria mecanica asistida por computador y el desarrollo de las imagenes médicas, se
comenzd a realizar disefios personalizados utilizando la tomografia computarizada (TC) del
fémur del paciente, para que el implante se adapte al canal femoral y se fije al hueso
naturalmente [11].

La comunidad cientifica compard los modelos de prétesis estandar con las
personalizadas. Gotze et al. [12] determind que la magnitud de los movimientos del vastago
en la cavidad femoral, que causan dolor al paciente, dependian de su geometria y de las
propiedades mecanicas del material del que esta hecho. Otros estudios [13]—[15] concluyeron
gue la precision del disefio en el ajuste y llenado del fémur del paciente influye positivamente
en los aspectos mecanobioldgicos, reduciendo el desplazamiento del vastago y favoreciendo
la osteointegracién.

A pesar de ello, lo invasivo del procedimiento, consecuencia de la longitud de los
implantes, que extrae para su inserciéon parte del hueso trabecular y la médula ésea, favorece
el fallo del vastago debido a que el fémur no recibe los nutrientes necesarios para su
mantenimiento, perdiendo masay resistencia. En esos casos, suele ser necesaria una segunda
cirugia mas invasiva que la primera, arriesgando la vida del paciente. En 1993, un estudio
acerca del comportamiento de los implantes femorales [16] demostré que la zona inferior del
vastago quedaba inutilizada cuando el hueso crecia en la zona proximal. En ese mismo afio, a
partir de ese nuevo paradigma en el funcionamiento de las prétesis, se comenzd con el disefio
de un nuevo implante femoral con ausencia de la porcién diafisaria, que preserve la reserva
Osea del paciente e imite la distribucién de carga del fémur anterior a la cirugia [17].



Figura 3. Vastago corto implantado.
Fuente: “Proximal load transfer with a
stemless uncemented femoral
implant” [18].

Este nuevo implante es conocido como vastago corto y a las protesis largas se les
denomina vastagos convencionales. Drosos et al. [19] concluyen que hay resultados
prometedores en relacidn con los estudios biomecanicos de los vastagos cortos. Por su parte,
Giardina et al. [20] demuestran a través de estudios clinicos que son implantes fiables a largo
plazo, comparados con los vastagos convencionales no mostraron ningun riesgo adicional de
aflojamiento ni de fracturas intraoperatorias o periprotésicas. Santori et al. [17], [18]
comprueban a partir de la experiencia clinica y la densitometria 6sea que los implantes cortos
personalizados reproducen la distribucion fisioldgica del fémur y favorecen la remodelacion

Osea.

Respecto a la personalizacion de este nuevo tipo de implante, Rawal et al. [21]
describen una metodologia para disefiar y fabricar vastagos cortos, basada en el
procedimiento de disefo personalizado de los vastagos convencionales, utilizando imagenes
médicas. Resaltaron que la fabricacién de este vastago es mas econdmica en comparacidén con
el disefio convencional, por lo que es accesible a todo publico, promoviendo la mejora en la
calidad de vida de los jovenes que son los mas beneficiados con este tipo de prétesis.

Los implantes de cadera pueden realizarse con diferentes combinaciones de
materiales como metales, ceramicos y polimeros; sin embargo, las caracteristicas especificas
requeridas para los biomateriales utilizados en la artroplastia de la articulacién de la cadera,
es decir que: sean biocompatibles, resistan grandes tensiones, opongan bajas fuerzas de
friccidn al deslizamiento y tengan un bajo indice de desgaste, alin no son las éptimas. Por ello,
es de gran interés de la comunidad cientifica profundizar en la sintesis, procesamiento y
caracterizacidon de nuevos materiales que cumplan con dichos requerimientos [22].
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Los avances de la ingenieria informatica, estadistica y matematica que impulsaron el
desarrollo del machine learning, que tiene muchas aplicaciones en el campo de la
bioingenieria para diagnosticar enfermedades como el cancer [23] o incluso automatizar y
optimizar el disefio de implantes ortopédicos, permitieron a Chanda et al. [24] usar redes
neuronales para relacionar los pardmetros geométricos del vdstago no cementado con los
microdesplazamientos en la interfase hueso-implante y la optimizacion del disefio a través de
algoritmos genéticos para mejorar la estabilidad. Cilla et al. [25] expanden el uso de esta
herramienta empleando, ademas de las redes neuronales, maquinas de soporte vectorial para
optimizar la geometria de un vastago femoral comercial para reducir los efectos adversos
originados por la cirugia.

En los ultimos afos, la tecnologia de impresion 3D ha visto un nimero creciente de
aplicaciones en la artroplastia. La instrumentacién especifica para el paciente utiliza esta
tecnologia para crear guias especificas que permiten al cirujano colocar con precision los
implantes segun el plan preoperatorio [26]. Ademas, las protesis fabricadas utilizando
tecnologia aditiva pueden replicar el tamafio de los poros y la elasticidad del hueso trabecular,
abriendo numerosas vias en relacién a la fabricacion de los implantes sin cemento [27].

Figura 4. Vastago fabricado utilizando tecnologia aditiva.
Fuente: https://img.interempresas.net/fotos/986043.jpeg

Asimismo, lograr un posicionamiento preciso del implante y restaurar la biomecanica
nativa de la cadera son objetivos técnicos importantes en la ATC. Para ello, la evolucién de la
tecnologia quirdrgica ha llevado al desarrollo de la navegacién por ordenador y la robética
[28], disefiadas para minimizar el error humano y mejorar la precision de la colocacién del
implante. Esta tecnologia de vanguardia suele utilizar escaneres de TC preoperatorios para
delinear la anatomia de cada paciente y ofrece al cirujano la oportunidad de planificar y
ejecutar el dimensionamiento y la colocacién dptimas del implante para lograr el centro de
rotacién, la inclinaciéon, la anteversién, el desplazamiento femoral y la correccién de la
longitud de la pierna deseados preservando al mismo tiempo la estabilidad de la cadera [29].


https://img.interempresas.net/fotos/986043.jpeg
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Figura 5. Estacion de trabajo de planificacién preoperatoria y el asistente

quirargico ROBODOC.

Fuente: “Computer-Assisted Orthopaedic Surgery and Robotic Surgery in Total

Hip Arthroplasty” [28].

A partir de este corto estado del arte es notorio el interés actual del estudio de la
artroplastia de cadera para mejorar el disefio, fabricacion y uso del material de los implantes
femorales. Asimismo, es de gran importancia la integracién de disciplinas como la inteligencia
artificial y la robética para automatizar el disefio, fabricacién e incluso la cirugia con el objetivo
de conseguir el ajuste necesario de la prétesis en el fémur del paciente minimizando el error
humano.

1.3 Biomecanica en UDEP

El Dr. Carlos Ojeda, profesor principal del Departamento de Ingenieria Mecanico-
Eléctrica de la Universidad de Piura (UDEP), ha fomentado la investigacion en el campo de la
biomecdnica en temas relacionados a: las imagenes médicas, osteosintesis, disefio
ergondmico, prototipos de exoesqueletos de rehabilitaciéon, implantes dentales, micro
valvulas para el tratamiento del glaucoma, entre otros. Sin embargo, ha sido de gran interés
el estudio de las prétesis femorales personalizadas.

En 1998, se desarrolld una investigacidn sobre el comportamiento mecanico del fémur
humano utilizando el método de elementos finitos (MEF), debido a que es una estructura ésea
muy compleja y de gran importancia en el sistema musculoesquelético. Para el modelado y
simulacién se utilizé un fémur cadavérico donado por la Universidad Nacional de Piura, que
se embutid en resina epoxi para cortarlo en secciones de espesor constante que serian
digitalizadas con el fin de obtener el modelo tridimensional del hueso en SolidWorks®. Luego,
el modelo fue introducido en el software Algor® para realizar la simulacién numérica.
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Figura 6. Modelado y simulacién de un fémur cadavérico.
Fuente: Adaptado de “Estudio, disefio y fabricacién virtual de proétesis para fracturas
proximales de fémur humano” [9].

En 2007, a partir del modelo tridimensional del fémur cadavérico, el Ing. Oscar
Saavedra en su tesis “Estudio, disefio y fabricacion virtual de protesis para fracturas proximales
de fémur humano” [30] disend un vastago femoral personalizado y analizé su comportamiento
mecanico utilizando el MEF. Ademas, demostré que era posible la fabricacidon del implante en
el Laboratorio de Tecnologia Mecdnica de UDEP a un costo menor comparado con las protesis
comerciales no personalizadas.

EEE——
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Figura 7. Estudio, disefio y fabricacion virtual de prétesis para fracturas proximales de fémur
humano.

Fuente: “Estudio, disefio y fabricacién virtual de protesis para fracturas proximales de fémur
humano” [9].

En 2009, el Dr. Carlos Ojeda en su tesis doctoral “Estudio de la influencia de estabilidad
primaria en el disefio de vdstagos de protesis femorales personalizadas: aplicacion a paciente
especifico” [11] demostré la superioridad de las prétesis personalizadas estudiando su
estabilidad primaria. A partir de la tomografia computarizada de una paciente de 40 afos de
la Clinica San Miguel de la ciudad de Piura-Peru, que se habia fracturado la cadera, obtuvo el
modelo virtual del fémur utilizando el software Mimics®. Con ese modelo geométrico adapté
las secciones del implante a la cavidad del paciente, y finalmente en el programa NX® evalué
los desplazamientos relativos entre hueso e implante comprobando que el vastago que se
adapta a la anatomia del paciente favorece la osteointegracion.
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Figura 8. Estudio de la influencia de estabilidad primaria en el disefio de vastagos de prétesis
femorales personalizadas.

Fuente: “Estudio de la influencia de estabilidad primaria en el disefio de vastagos de protesis
femorales personalizadas: aplicacién a paciente especifico” [11].

Estos trabajos de investigacion permitieron el desarrollo de esta tesis, pues ya se tenia
un background acerca del comportamiento mecédnico del fémur y el disefio de vastagos
personalizados. Como se comenta en el Estado del arte, la tendencia ha sido reducir la
longitud del vastago, debido a que la fractura de la cadera cada vez es mas comun en paciente
jovenes y activos, y se ha demostrado que los implantes cortos restablecen la mecanica
femoral.

Gracias a la tesis doctoral elaborada por el Dr. Carlos Ojeda en la Universidad
Politécnica de Madrid (UPM), se establecieron relaciones con el Dr. Andrés Diaz Lantada.
Consecuencia de ello, en 2019 el programa de Movilizacion en Ciencia, Tecnologia e
Innovacion Tecnoldgica-Pasantias financiado por el Fondecyt financid la propuesta “Disefio y
fabricacion de implantes activos personalizados usando herramientas de optimizacion
topoldgica y tecnologias de fabricacion aditiva” bajo el contrato N°316-2019-FONDECYT.

Esta pasantia permitid al autor realizar una estancia de 90 dias en el Laboratorio de
Desarrollo de Productos de la UPM a cargo del Dr. Andrés Diaz Lantada, que complementd la
investigacidon previa realizada en UDEP. Durante la pasantia se familiarizé con nuevos
programas de segmentacion médica que permiten obtener el modelo virtual del fémur,
modelamiento y simulacién numérica utilizando el software NX°, nuevas metodologias de
disefio personalizado y la fabricacidn de prototipos utilizando tecnologia aditiva.
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Figura 9. Fotografia del tesista con el Dr. Andrés Diaz Lantada y el equipo del Laboratorio de
Desarrollo de Productos.

=

Figura 10. Fotografia del tesista con el Técnico Pedro Ortego y la fabricacion de prototipos en
el Laboratorio de Desarrollo de Productos.

La estancia tuvo como resultados dos publicaciones indexadas a Scopus tuteladas por
los doctores Carlos y Andrés: “Biomechanical Study of Proximal Femur for Designing Stems for
Total Hip Replacement” [31] (Apéndice A) en la revista Applied Sciences de cuartil 1 segun el
ranking de Scimago 2019 y la colaboracidn en el capitulo “Methods and technologies for the
personalized design of open source medical devices” que sera publicado a finales del 2021;
ademas, la presente tesis de grado.

Actualmente, el Grupo de Biomecanica de UDEP estd conformado por el Dr. Carlos
Ojeda, el Ing. Nils Checa, el tesista William Soldrzano y los estudiantes Isabel Moscol, Javier
Tuesta, Leandro Veldsquez y Nicolas Kuroki (Figura 11) cuyos temas de tesis son:

e “Aprendizaje automdtico y algoritmos evolutivos para el disefio optimizado de vdstago
femoral corto personalizado” a cargo de Isabel Moscol.


https://doi.org/10.3390/app10124208
https://doi.org/10.3390/app10124208
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e “Disefio y fabricacion de férulas 3D personalizadas utilizando herramientas open-
source de ingenieria inversa, optimizacion topoldgica y tecnologias de fabricacion
aditiva” a cargo de Javier Tuesta.

e “Fundamentos mecdnico-dindmicos de un aneurisma adrtico abdominal” a cargo
Leandro Veldsquez.

e “Disefio y andlisis por el método de elementos finitos de andamios personalizados de
Ti6Al4V y Ti21S para la regeneracion de tejido éseo en fémur humano” a cargo Nicolas

Kuroki.

Figura 11. Grupo de Biomecanica de la Universidad de Piura. De izquierda a derecha y de
arriba a abajo: el Dr. Carlos Ojeda, Ing. Nils Checa, Bach. William Soldrzano, Est. Isabel Moscal,
Est. Javier Tuesta, Est. Leandro Velasquez y Est. Nicolas Kuroki.

Se han establecido relaciones con la Sociedad Cientifica de Estudiantes de Medicina de
la Universidad Nacional de Piura y con traumatélogos como el Dr. Nau Rojas y el Dr. Julio Ortiz
para investigar mas a fondo la incidencia de la fractura de cadera en Piura y poder brindar
soluciones mas adecuadas a la realidad regional.

1.4 Motivacion

La artroplastia de cadera representa aproximadamente el 20% de las cirugias que se
realizan en los hospitales peruanos, sin embargo, el SIS no dispone del stock necesario para
satisfacer la demanda de prétesis, por ese motivo los hospitales pese a contar con la
infraestructura para realizar el procedimiento tienen que retrasarlo. Palomino et al. [3]
mencionan que la fractura de cadera es la epidemia ignorada del Peru.

Alrededor del 21.1% de los procedimientos fracasan debido al aflojamiento del
implante, esto ocurre porque no esta disefiado para la morfologia del poblador peruano, ya
que las prétesis generalmente provienen de empresas pakistanies, estadounidenses o
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europeas que las disefian de acuerdo a la morfologia estandar de su poblacion. Desde el punto
de vista econdmico, el costo del implante resulta ser elevado pero no puede ser reemplazado
por un bien sustituto, por ello para disminuir los costos se reduce la estancia hospitalaria del
paciente. No obstante, hay una solucién que resuelve todos estos problemas alrededor de la
artroplastia de cadera en el Peru: la personalizacion.

Normalmente, los cirujanos seleccionan la prétesis de una lista de tamafios disponibles
de los fabricantes de dispositivos médicos que se ajuste adecuadamente al paciente. Clyburn
[32] describe la seleccién del implante como ir a una zapateria: “Si tienes los pies grandes, o
anchos, o cortos y anchos, o el pie derecho es diferente al izquierdo; nunca vas a encontrar un
par de zapatos que se ajuste perfectamente a ti”. Por ello, la personalizacidon consiste en
disefar y fabricar implantes e instrumentos de sustituciéon de articulaciones a medida para
adaptarse a la anatomia Unica de cada paciente, ya que cuanto mas se ajuste la proétesis al
individuo hay mas posibilidades que el hueso crezca en ella y la estabilice.

En Estados Unidos, la empresa Conformis [33] estd vinculada con varios hospitales y
les ofrece una amplia gama de implantes de cadera personalizados; recibe del centro de salud
la TC del paciente, obtiene el modelo virtual del fémur, y disefia y fabrica la protesis
personalizada. Esta vinculacion empresa-hospital puede ocurrir en el Perd. Saavedra Nino [30]
demostré que es posible elaborar una prdtesis femoral convencional personalizada en el
Laboratorio de Tecnologia Mecanica de la Universidad de Piura (Figura 12) a un costo bajo en
comparacion con los implantes que adquiere el SIS. Por lo tanto, debido a que la artroplastia
de cadera es una patologia de gran importancia nacional programas como Inndvate Peru, que
cofinancian proyectos de innovacion empresarial, pueden proporcionar los recursos
suficientes para impulsar la industria de implantes personalizados que reduce los costos de
fabricacién y proporciona un disefo adecuado, reduciendo los costos operatorios y
postoperatorios debido al correcto ajuste que favorece la fijacion del implante y disminuye la
probabilidad de una cirugia posterior.
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Figura 12. Fabricacién de un vastago femoral personalizado en la
Universidad de Piura.

Fuente: Adaptado de “Computer-Aided Manufacturing (CAM) of
Biodevices” [34].

Para presentar esta propuesta a las entidades estatales es necesario realizar

investigaciones que la respalden, por ello, la tesis se enfoca en un problema poco explorado:

el disefio de vastagos cortos personalizados, cuyo publico objetivo son pacientes jovenes y

activos que han sufrido una fractura del cuello femoral y que necesitan un implante menos

invasivo; ya que es probable que requieran de una cirugia posterior para reemplazar la

protesis, debido al aflojamiento natural que ocurre con el tiempo.

1.5 Objetivos

1.5.1 Objetivo general

Desarrollar una metodologia innovadora para disefiar un vastago femoral corto no

cementado a partir de un modelo virtual del fémur proximal de un paciente especifico.

1.5.2 Objetivos especificos

Obtener el modelo virtual del fémur proximal a partir de imagenes médicas.

Disefiar un vastago personalizado a partir de la morfologia femoral del paciente.
Verificar la implantabilidad de la prétesis a partir de prototipos elaborados utilizando
fabricacion aditiva.

Analizar el comportamiento mecdnico del vastago personalizado no cementado
evaluando el apantallamiento, la biomecéanica femoral y la remodelacion dsea.






Capitulo 2
Marco tedrico

2.1 Planos y locaciones anatémicas

Los planos anatémicos son planos de referencia utilizados para dividir el cuerpo
humano vy facilitar su estudio. Existen 3: sagital, coronal y axial, que en ingenieria son
nombrados como los planos de proyeccion: frontal, perfil y horizontal.

Plano Sagital
(Frontal)

Plano Coronal
(Perfil)

Plano Axial

(Hon’zontaf)<

4

.
| o

Eje longitudinal

Eje sagital .
A Eje transversal

Figura 13. Planos anatdmicos.

Fuente: Adaptado de
https://www.lifeder.com/planos-anatomicos-
ejes/

Estos planos permiten definir los movimientos realizados por las articulaciones.
Paralelo al plano sagital se produce la flexion y extensién, al coronal los movimientos de

aduccidén y abduccion, y al axial el movimiento de rotacion (Figura 14).


https://www.lifeder.com/planos-anatomicos-ejes/
https://www.lifeder.com/planos-anatomicos-ejes/
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Rotacidn Rotacion
externa interna

S

Flexion Extension

Figura 14. Movimientos anatomicos.
Fuente: Adaptado de
https://i.pinimg.com/originals/b5/41/61/b54161e7e62b5d3d853a6a347c6d09c4.png

Existen varios términos universales que ayudan al médico e ingeniero a ubicarse
espacialmente en una estructura anatémica:

e Anterior. Se dice que una estructura es anterior cuando estd delante de otra.

e Posterior. Se dice que una estructura es posterior cuando esta detrds de otra.

e Proximal. Se dice que una estructura es proximal cuando estd cerca al centro del
cuerpo.

e Distal. Se dice que una estructura es distal cuando esta alejada del centro del cuerpo.

e Medial. Se refiere a algo que estd mas cerca de la linea media del cuerpo.

e Lateral. Se refiere a algo que esta mas alla de la linea media del cuerpo.

Basicamente, estas definiciones son similares a los puntos cardinales, con la diferencia
gue es un sistema que permite al usuario ubicarse tridimensional en el cuerpo humano. La
Figura 15 ejemplifica su uso a lo largo del fémur.

Proximal
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Distal

Figura 15. Locaciones anatdmicas del fémur.
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2.2 Biologia 6sea
2.2.1 Tejido 6seo

El hueso es un tejido dindmico con componentes organicos e inorganicos:
hidroxiapatita? (HA), coldgeno, pequefias cantidades de proteoglicanos, proteinas no
colagenas y agua. Su composicién influye considerablemente en su comportamiento
mecanico y resistencia a las fracturas. En concreto, el grado de mineralizacién y la porosidad
determinan la calidad del material éseo y, por lo tanto, su respuesta a la carga; influye en su
capacidad para resistir la deformacion (rigidez), absorber la tensidn (elasticidad) y la energia
(tenacidad) antes del fallo [36].

El grado de mineralizacidn o densidad de masa ésea es una propiedad que influye en
la resistencia dsea a las fracturas. Los cristales de HA y de fosfato amorfo, componentes
inorganicos, proporcionan al hueso la rigidez y la resistencia a la compresién; y los
componentes orgdnicos le proporcionan sus propiedades a la traccidon. Los excesos de
mineralizacidn no implican mayor fortaleza dsea sino, por el contrario, producen un aumento
de la rigidez, disminucién de la ductilidad y, por tanto, mayor riesgo de fractura como en la
osteopetrosis. En cambio, una mineralizacion deficiente también disminuye la resistencia
mecdanica, como ocurre en la osteoporosis (Figura 16). Por lo tanto, el grado de mineralizacion
es directamente proporcional a la rigidez del tejido 6seo, que se cuantifica a través del médulo
de Young, e inversamente proporcional a su ductilidad [36].

OOO

Osteoporosis Hueso normal  Osteopefrosis

(mineralizacion (mineralizacion (exceso de
deficiente) adecuada) mineralizacion)

Figura 16. Grados de mineralizacion.
Fuente: Adaptado de “Mechanical basis of bone strength: Influence
of bone material, bone structure and muscle action” [36].

Dichas propiedades dan lugar a caracteristicas relevantes relacionadas con el
cumplimiento de las siguientes funciones [37]-[39]: permitir la locomocidn, proporcionar un
soporte rigido y lugares para la accién muscular, proporcionar un escudo protector para los
drganos internos y la médula dsea, actuar como respaldo idnico para el mantenimiento de los

2 Es un biocristal, formado por dtomos de calcio, fosforo, e hidrégeno, que esta presente en dientes y huesos
confiriéndoles su dureza caracteristica. En los huesos esta siempre acompafiada de estructuras organicas como la coldgena
[35].
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minerales de la homeostasis®, actuar como un érgano endocrino que regula el metabolismo y
mantiene un equilibrio 4dcido-base, y proporciona un entorno de hematopoyesis* dentro de
los espacios medulares.

Ademas, sus propiedades mecanicas son el resultado de un compromiso entre la
necesidad de rigidez, para reducir la tensién y lograr una cinematica mas eficiente; y la
necesidad de una ductilidad suficiente, para absorber los impactos, reducir el riesgo de
fracturay minimizar el peso del esqueleto. Se diferencia de los materiales de ingenieria porque
no es inerte, sufre cambios sustanciales en su estructura, forma y composicién en funcién del
entorno mecanico y fisioldgico, a partir de un proceso conocido como remodelacién dsea [42].

La adaptabilidad del hueso permite una reparacidn eficaz que previene las fracturas.
Sin embargo, éstas siguen siendo bastante frecuentesy suelen estar causadas por la aparicidn
repentina de una carga que supera la resistencia del hueso o por la actividad ciclica de cargas
gue van acumulando dafios a un ritmo que no puede repararse, la rigidez y la resistencia del
hueso se reducen hasta que se produce un fallo del primer tipo con una carga mucho menor
[42]. La prediccidn y prevencién de las fracturas dseas es un tema importante en ortopedia
debido a su alta frecuencia, complicaciones quirurgicas e impacto socioecondémico. Por
ejemplo, se calcula que el nimero de fracturas de cadera en todo el mundo fue de 1.66
millones en 1990 y se espera que aumente a 6 millones en 2050 [43].

Desde el punto de vista macroscépico, el tejido 6seo es heterogéneo, poroso vy
anisotropo. Aunque la porosidad puede variar continuamente del 5 al 95%, la mayoria de los
tejidos 6seos tienen una porosidad muy baja o alta. En consecuencia, se suele distinguir entre
dos tipos de tejido: cortical y trabecular [44].

2.2.2 Hueso cortical y trabecular

El primer tipo es el hueso trabecular o esponjoso con una porosidad del 50-95%, que
suele encontrarse en los huesos cuboidales, planos y en los extremos de los huesos largos. Los
poros estan interconectados y llenos de médula: tejido compuesto por vasos sanguineos,
nervios y varios tipos de células cuya funcién principal es producir las células sanguineas
basicas. Su matriz dsea tiene forma reticular variable, semejante a una composicién de placas
y varillas muy delgadas entrecruzadas que son llamadas trabéculas, con un grosor de unos 200
um [44].

El hueso esponjoso obtiene su principal beneficio mecanico de su arquitectura, que
proporciona soporte estructural sin aumentar el peso de todo el tejido éseo. Debido a su
ubicacién dentro de la cavidad medular, por si mismo no es una estructura eficiente para

3 Equilibrio en la composicidn del medio interno del cuerpo, mantenido por la rapida captacion de los cambios y la
respuesta para compensarlos. Los dos sistemas encargados de la homeostasia son el endocrino y el nervioso [40].

4 Mecanismo fisiolégico responsable de la formacion y desarrollo normal de las células sanguineas en la médula
Osea [41].
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soportar el peso. Su funcién mecanica importante es proporcionar un medio para que el tejido
dseo canalice las tensiones que se le imponen hacia el hueso cortical, mas fuerte y masivo. Al
estar muy interconectado, proporciona una serie de varillas que pueden reforzar el hueso, de
forma similar a como los arriostres de la Torre Eiffel la convierten en una estructura estable y
resistente [45].

El hueso cortical, llamado también hueso compacto, se encuentra como componente
principal de los ejes o didfisis de los huesos largos y cortos de las extremidades, también
rodeando el hueso esponjoso del cuerpo vertebral y en los extremos (o metéfisis) de los
huesos largos, su porosidad es de aproximadamente del 3-5%, aunque aumenta con la edad y
con los cambios osteoporodticos del esqueleto. Su alta densidad lo hace homogéneo y muy
resistente. Su funcion principal es proporcionar tanto soporte como proteccidn, lo cual evita
que sean facilmente rotos o astillados; por lo que son apropiados para resistir esfuerzos
axiales, flectores y torsores de manera eficiente [45], [46].

Hueso trabecular

Hueso cortical

Borde lateral — Borde medial

Figura 17. Hueso cortical y trabecular.
Fuente: “Structural optimisation: biomechanics

of the femur” [47].

Las diferencias morfolégicas entre hueso cortical y trabecular producen importantes
implicaciones biomecanicas. El hueso cortical posee un médulo elastico mayor, por lo que su
curva de esfuerzo-deformacién presenta una mayor pendiente. Esto implica que es capaz de
soportar un alto grado de carga por unidad de superficie con un bajo indice de deformacion,
lo que le confiere una gran rigidez; ademas, debido a su baja porosidad posee una gran
resistencia a la compresion que le permite contribuir a la funcién mecanica del hueso, pero
tiene una baja tenacidad. Sin embargo, el hueso trabecular debido a su porosidad presenta un
moédulo de Young menor y biomecdnicamente describe una curva mas aplanada, lo que
reduce su resistencia a la compresion, pero con un mayor indice de deformacion, que conlleva
mayor flexibilidad (Figura 18) [36], [48].
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Figura 18. Curva esfuerzo-deformacion del hueso cortical y
trabecular.

Fuente: Adaptado de “Mechanical basis of bone strength:
Influence of bone material, bone structure and muscle
action” [36].

2.2.3 Matriz y células éseas

A nivel tisular, el hueso cortical y trabecular poseen el mismo material pero sus
propiedades mecdnicas varian como resultado de su arquitectura, que depende del grado de
mineralizacidn y porosidad. Por lo tanto, estdn compuestos de matriz y células éseas. La matriz
dsea conforma al hueso y es lo que se ve a simple vista en la Figura 17, si observa mas de cerca
a través de un microscopio encontrara células éseas que cumplen la funcion del area de
mantenimiento en el cuerpo, ya que intervienen en el proceso de remodelacién dsea que

adapta la estructura, forma y composicion del hueso en funcion del entorno mecanobiolégico.

2.2.3.1 Matriz sea. Constituye un entramado complejo y organizado que proporciona
soporte mecanico y ejerce un papel esencial en la homeostasis del hueso. Puede liberar varias
moléculas que interfieren en la actividad de las células éseas y, en consecuencia, participa en
la remodelacién ésea [49]. La pérdida de masa dsea por si sola no es suficiente para causar la
rotura [50], se sugiere que otros factores, como los cambios en las proteinas de la matriz ésea
y sus modificaciones, son de crucial importancia para la comprensién y prediccién de las
fracturas dseas [51]. De hecho, se sabe que el coldgeno desempefia un papel fundamental en
la estructura y la funcién de los huesos [52]. En consecuencia, se ha demostrado que existe
una variacion en la concentracién de las proteinas de la matriz 6sea con la edad, la nutricion,
las enfermedades y los tratamientos antiosteoporéticos que puede contribuir a la
deformacion y fractura del hueso [51], [53], [54].

2.2.3.2 Células dseas. Las células que conforman al tejido 6seo son:

e Los osteoblastos son las células cuboidales responsables de la formacion del hueso
que se localizan a lo largo de su superficie y comprenden entre el 4 y el 6% del total de
células dseas. Desempefian las funciones de secrecidon de proteinas de la matriz dsea
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y de mineralizacién del hueso. Al finalizar la formacién de la matriz 6sea, algunos
osteoblastos maduros permanecen atrapados en el hueso como osteocitos, otros se
aplanan para cubrir las superficies dseas quiescentes® como células de revestimiento
0seo, y el resto muere por apoptosis® [57], [58].

e Las células de revestimiento dseo son osteoblastos quiescentes de forma plana que
cubren las superficies dseas, donde no se produce ni la resorcién ni la formacion de
hueso [59]. La actividad secretora de las células de revestimiento éseo depende del
estado fisioldgico del hueso, por lo que pueden volver a adquirir su actividad secretora
aumentando su tamafio y adoptando un aspecto cuboidal [60]. Las funciones de las
células de revestimiento éseo no se conocen del todo, pero se ha demostrado que
impiden la interaccidén directa entre los osteoclastos y la matriz ésea, cuando no
deberia producirse la resorcién.

e Los osteocitos son antiguos osteoblastos que quedan atrapados durante el proceso de
deposicion dsea y se distribuyen regularmente por la matriz dsea mineralizada. Son las
células mdas abundantes y longevas en el hueso, constituyendo mas del 90% de las
células dentro de la matriz o en las superficies éseas con una vida util de hasta 25 afios
[61]. La funcion mecanosensible de los osteocitos se logra gracias a su ubicacién
estratégica dentro de la matriz ésea. Asi, la forma y la disposicion espacial de los
osteocitos concuerdan con sus funciones de deteccion y transporte de sefiales,
promoviendo la traduccién de los estimulos mecanicos en sefiales bioquimicas,
fendmeno que se denomina efecto piezoeléctrico [62], por lo tanto, se encargan de
coordinar la funcién de los osteoblastos y los osteoclastos en respuesta a senales
mecanicas y hormonales [57].

e Los osteoclastos son las principales células implicadas en la resorcion dsea,
adhiriéndose a la superficie dsea, acidificandola y degradando la matriz mineralizada;
al finalizar la resorcién dsea sufren apoptosis. Su actividad es esencial para el modelado
6seo, que cambia la forma de los huesos durante el crecimiento y para la remodelacién
6sea, que mantiene la integridad del esqueleto adulto [57]. El aumento anormal de la
formacidn y la actividad de los osteoclastos da lugar a algunas enfermedades éseas
como la osteoporosis, en la que la resorcidén supera a la formacién y provoca una
disminucion de la densidad dsea y un aumento de las fracturas [63]; por otro lado, la
osteopetrosis, que es una enfermedad dsea rara, que disminuye la resorcién dsea, lo
que da lugar a una acumulaciéon desproporcionada de masa osea [64]. Estas
enfermedades demuestran la importancia del proceso normal de remodelacion ésea
para el mantenimiento de la homeostasis.

5 Que esta quieto pudiendo tener movimiento propio [55].

6 Tipo de muerte celular en la que una serie de procesos moleculares en la célula conducen a su muerte. Este es un
método que el cuerpo usa para deshacerse de células innecesarias o anormales. El proceso de apoptosis puede estar
bloqueado en las células cancerosas. También se llama muerte celular programada [56].
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Figura 19. Células éseas.
Fuente: Adaptado de “Bone Structure” [65].

2.2.4 Remodelacion y adaptacion ésea

El tejido 6seo es un material que experimenta constantemente un recambio para
mantener su estabilidad e integridad, también se adapta al entorno mecanico particular en el
gue desarrolla su funcion de soporte, con el fin de obtener la maxima rigidez con el minimo
peso [66]. Este proceso se conoce como remodelacién o adaptacidn dsea e implica la resorcion
Osea secuencial mediada por osteoclastos y la formacién 6sea mediada por osteoblastos en la
misma ubicacién, es el mecanismo que permite al esqueleto adaptarse a su entorno mecanico
y produce la sustitucién de la matriz éseay la reparacién de defectos localizados, por ejemplo,
microdafios o regiones de osteocitos apoptodticos [11], [67].

La adaptacién del hueso suele dividirse en dos tipos: la adaptacion dsea externa
(superficial), que implica cambios en el tamafio y la forma del hueso y la adaptacion dsea
interna, que provoca cambios en la densidad local (propiedades del material) del hueso y
cambios en la arquitectura de la estructura dsea trabecular [68].

El remodelado dseo esta regulado por factores hormonales y mecanicos, hace posible
que el hueso se adapte a las necesidades metabdlicas y mecanicas del organismo, y es un ciclo
gue se produce en 5 etapas sucesivas [69], [70]:

e Activacion. Se inicia con el reclutamiento de los osteoclastos y finalmente con un
mecanismo para su tropismo’ y fijacion al hueso. Esta fase ocurre debido al estimulo
mecanico que es percibido por los osteocitos que ponen en marcha la accidn
osteoclastica.

e Resorcidn. Ya en contacto con el hueso los osteoclastos inician la erosién en forma de
cavidad.

7 Movimiento de orientacién de un organismo sésil como respuesta a un estimulo.
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e Inversion. Es el tiempo que separa el final de la resorcidn y el inicio de la formacion
para una zona determinada. Se puede identificar unas células que preparan la
superficie para la formacidn del hueso. En este proceso intervienen los factores locales
gue aseguraran que los nuevos osteoblastos se agrupen en la localizacion correcta y
alineacion adecuada.

e Formacion. Una vez en contacto con la superficie, los osteoblastos a medida que
avanzan van dejando matriz 6sea mineralizada mediante la formacién de cristales de
HA.

e Reposo. En esta etapa la superficie 6sea estd inactiva, cubierta por una capa de células
de revestimiento aplanadas provenientes de los osteoblastos. En este estado inactivo
se puede observar la superficie 6sea hasta que se inicia la fase siguiente.

Osteoclasto Osteoblasto
ACTIVACION RESORCION INVERSION FORMACION REPOSO

Figura 20. Ciclo de remodelacién ésea.

Fuente: “Estudio del mecanismo de accion de monofluorofosfato de sodio sobre la
remodelacion ésea en ratas. Evaluacion del efecto combinado con drogas anti-reabsortivas”
[70].

La adaptacion del hueso al estimulo mecanico, como una de las causas del proceso de
remodelacién ésea, se denomina ley de Wolff [71] o ley de la formacidn ésea. Esta ley sugiere
qgue la densidad dsea cambia (dpapp/dt) en respuesta a las variaciones de las fuerzas
funcionales del hueso. Por su parte, Frost [72] introdujo la idea del mecanostato. La esencia
del mecanostato es la nociéon que el hueso se adapta hacia una deformacién objetivo, de
forma similar a un termostato que regula el calentamiento y el enfriamiento hacia una
temperatura objetivo. Segin el mecanostato, si el hueso experimenta una deformacion
superior a la deseada, se produce una aposicion (creacion continua) del hueso, que hace que
la deformacién vuelva a ser la deseada. Mientras que, si el hueso experimenta una
deformacion inferior, se produce una resorcion ésea, que hace que la deformacién se revierta
hacia el valor deseado. Frost también propuso una zona de pereza para el mecanostato,
similar a la que permite a un termostato mantener la temperatura entre dos valores,
regulando Unicamente el calentamiento o el enfriamiento cuando la temperatura se sale del
rango.

Por lo tanto, a partir de las definiciones de Wolff [71] y Frost [72] la atrofia 6sea u
osteoporosis se produce cuando los huesos estan sometidos a estimulos mecanicos
insuficientes predominando la resorcion ésea, mientras que la hipertrofia u osteopetrosis
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aparece cuando estdn sometidos a estimulos excesivos predominando la formacién dsea. Este
comportamiento se muestra en la curva de remodelacién ésea (Figura 21), que resume
graficamente la idea del mecanostato de Frost, donde existe un umbral de equilibrio entre la
resorcion y formacién llamada “zona muerta o de pereza” donde se mantiene la densidad
Osea y fuera de ella ocurren los fendmenos de osteoporosis y osteopetrosis.

Tasa de
remodelacién
A
(1 = 5)Syes (1 + 5)Syer
dpﬂpp l Sref Estimulo
dt I 1 i mecanico
1 Estimulo |
L fisiologico _]
Zona muerta
Resorcion Resorcion Resorcion
> = <
Formacion Formacion Formacion

Osteoporosis Hueso normal Osteopetrosis
Figura 21. Curva de remodelacién 6sea.

2.2.5 Anatomia dsea

Un hueso largo, como el fémur, tiene dos regiones principales: la didfisis y la epifisis.
La diafisis es el eje hueco y tubular que discurre entre los extremos proximal y distal del hueso,
en su interior se encuentra la cavidad medular que en el adulto estd llena de médula dsea
amarilla: lugar donde se constituyen los adipocitos (células del tejido adiposo) y los glébulos
rojos, su funcién es ser una reserva de energia. Las paredes exteriores de la diafisis estan
compuestas por hueso cortical [65], [73].

La seccién mds ancha de cada extremo del hueso se denomina epifisis, que esta rellena
internamente de hueso trabecular. La médula ésea roja, que completa los espacios del hueso
trabecular en algunos huesos largos, crea a partir de una sola célula madre diversas células
sanguineas como: glébulos blancos, encargados de defender el organismo de infecciones;
glébulos rojos, que transportan el oxigeno a todas las células del cuerpo y las plaquetas, que
permiten que la sangre se coagule para evitar hemorragias. Cada epifisis se une a la diafisis en
la metafisis. Durante el crecimiento, la metafisis contiene la placa epifisaria, lugar de
alargamiento del hueso largo; cuando el hueso deja de crecer en la edad adulta temprana, la

placa epifisaria se convierte en la linea epifisaria [65], [73].

En el interior del hueso adyacente a la cavidad medular hay una capa de células éseas
llamada endostio, en el exterior del hueso hay otra capa de células denominada periostio. El
periostio también contiene vasos sanguineos, nervios y vasos linfaticos que nutren el hueso
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cortical y permiten que los tendones y ligamentos se unan al hueso; ademas, cubre toda la
superficie externa excepto donde las epifisis se unen a otros huesos para formar
articulaciones. En esta regidn, las epifisis estan cubiertas de cartilago articular, una fina capa
de cartilago que reduce la friccién y acta como amortiguador [65].

La arteria central, también llamada arteria nutricia, entra en el hueso a través de un
orificio y se ramifica en una serie de arterias y arteriolas (arterias diminutas) para abastecerlo.
Sostiene una alta presidn sanguinea para llegar a lugares distantes, generalmente terminando
en capilares presentes en la metafisis y el endostio. Hay una gran vena central que recibe la
sangre de los capilares presentes en varias regiones y drena la sangre desoxigenada y los
residuos de nutrientes del hueso [74].

Cartilago articular
Epifisis proximal —
/':-
Metafisis — ; Hueso trabecular
Linea epifisaria
i Médula osea roja
—,; Endostio
|
17 Hueso cortical
[
|
[ —— Cavidad medular
Diafisis — # —|— Médula 6sea amarrilla
Periostio
|
Q’J Arteria nutricia
|
Metafisis — }
fI
;'rl \
y \
Epifisis distal — K \
—fL Cartilago articular
7

Figura 22. Anatomia dsea.
Fuente: Adaptado de “Bone Structure” [65].
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2.3 Estructura, biomecanica y artroplastia femoral
2.3.1 Fémur

El fémur es el hueso mas largo y fuerte del cuerpo, y representa aproximadamente una
cuarta parte de la altura total de una persona. Su funcién principal es soportar el peso y
estabilizar la marcha, por ello, es un componente esencial de la cadena cinética inferior. La
forma robusta del fémur proporciona muchos puntos de sujecidn resistentes para los
potentes musculos de la cadera y la rodilla que contribuyen a la marcha y otros movimientos
de propulsion [75]. El fémur estd compuesto por los elementos descritos en Anatomia dsea
pero se debe conocer mas a detalle su estructura, objetivo de esta seccion.

El extremo redondeado y proximal es la cabeza del fémur, que con el acetabulo del
hueso de la cadera forman la articulacién de la cadera. La fovea capitis es una pequefia
hendidura en el lado medial de la cabeza femoral que sirve de lugar de unién para el ligamento
de la cabeza del fémur. Este ligamento abarca al fémur y al acetdbulo, pero es débil y
proporciona poco apoyo a la articulacion de la cadera, sin embargo, lleva una importante
arteria que abastece a la cabeza femoral [76], [77].

La regidn estrecha por debajo de la cabeza es el cuello del fémur, zona habitual de
fracturas. El trocanter mayor es la prominencia ésea grande situada por encima de la base del
cuello. Varios musculos que actdan en la articulacidon de la cadera se adhieren al trocanter
mayor, el cual, debido a su proyeccion desde el fémur, proporciona un apalancamiento
adicional a estos musculos. El trocanter menor es una pequeiia prominencia dsea que se
encuentra en la cara medial del fémur, justo debajo del cuello. Entre los trocanteres mayor y
menor, en la cara anterior del fémur, se encuentra la linea intertrocantérea; y en la cara
posterior, la cresta intertrocantérea [76], [77].

El eje del fémur tiene una ligera inclinacion. En su extremo proximal, el eje posterior
tiene la tuberosidad glitea, una zona rugosa que se extiende hacia abajo desde el trocanter
mayor. Mas adelante, la tuberosidad glatea se hace continua con la linea dspera, que pasa
distalmente a lo largo de la cara posterior del fémur medio. Multiples musculos de la cadera
y el muslo se unen al fémur a lo largo de la linea aspera [76], [77].

El extremo distal del fémur tiene expansiones dseas mediales y laterales. En el lado
lateral, la porcidn lisa que cubre las caras distal y posterior de la expansion lateral es el condilo
lateral del fémur. La zona rugosa de la parte externa y lateral del céndilo es el epicondilo
lateral del fémur. Del mismo modo, la regidn distal y posterior del fémur medial es el condilo
medial, y la parte irregular externa y medial de éste es el epicondilo medial. Los condilos
lateral y medial se articulan con la tibia para formar la articulaciéon de la rodilla. Los epicondilos
sirven de union para los musculos y los ligamentos de soporte de la rodilla. El tubérculo
aductor es una pequeia protuberancia situada en el margen superior del epicondilo medial.
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Posteriormente, los condilos medial y lateral estan separados por una depresién profunda
llamada fosa intercondilea [76], [77].

de la cadera

Cadera
Trocanter Fémur Trocanter
mayor mayor
Cabeza y
Cuello
] Linea ] Tuberosidad
intertrocanterea glatea
Cresta
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Trocanter
menor : ,
Linea aspera
Eje
Tubérculo
o aductor Epicdéndilo
Epicondilo lateral
lateral Epicéndilo
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intercondilea
Condilo
o lateral
Tibia

Vista anterior Vista posterior

Figura 23. Fémur.
Fuente: Adaptado de “Bones of the Lower Limb” [76].

2.3.2 Musculos del fémur

El musculo esquelético esta unido a los huesos y su contraccién hace posible: la
locomociodn, las expresiones faciales, la postura y otros movimientos voluntarios del cuerpo.
Generan calor como subproducto de su contraccion y participan asi en la homeostasis térmica
[78]. Desde el punto de vista biomecanico, los musculos cumplen la funciéon de actuadores
mecanicos, unas veces hacen de cables y otras de pistones hidraulicos, transmitiendo fuerzas
en diferentes direcciones segun la actividad fisioldgica que se desarrolle, produciendo sobre
el fémur compresién, traccidén, torsion o flexion [11]. Por lo tanto, para entender la
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importancia de la accién muscular en la biomecanica femoral es importante comprender las
funciones de los musculos mas relevantes, esta informacién se resume en la Tabla 2 y sus
ilustraciones se observan en la Figura 24.

Tabla 2. Funciones de los musculos del fémur.

Muisculos Funciones

Aduce vy flexiona el muslo, y ayuda a rotar lateralmente la

articulacion de la cadera.

Potente aductor del muslo; las fibras horizontales

Aductor mayor superiores también ayudan a flexionarlo, mientras que las
fibras verticales ayudan a extenderlo.

Aductor largo

Aductor menor Aduce y flexiona el muslo, y ayuda a rotarlo lateralmente.

Mayor extensor de la articulacidn de la cadera, ayuda a la
Gluteo mayor rotacion lateral del muslo; la seccidén superior y el tercio

medio del musculo son abductores.

Mayor abductor del muslo, las fibras anteriores ayudan a
Gluteo medio rotar la cadera medialmente y las fibras posteriores ayudan

a rotarla lateralmente.

GlUteo menor Abduce y rota medialmente la articulacion de la cadera.

Base y borde lateral de la rétula, también forma el
Vasto lateral retindculo rotuliano lateral y la cara lateral del tendén del
cuadriceps femoral.

Vasto intermedio Extiende la rodilla.

Base y borde medial de la rétula, también forma el
Vasto medial retindculo rotuliano medial y la cara medial del tenddn del
cuddriceps femoral.

Fuente: “Muscle Atlas: Musculoskeletal Radiology®” [79].

8 https://rad.washington.edu/muscle-atlas/
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Figura 24. MdUsculos del fémur
Fuente: Adaptado de “Muscle Atlas: Musculoskeletal Radiology” (con autorizacion) [45].

2.3.3 Biomecdnica femoral

La composicidon estructural del fémur se adapta en respuesta al entorno mecanico al
gue estd sometido. El fémur proximal esta compuesto por dos tipos distintos de hueso, como
se ilustra en la Figura 17. El hueso cortical esta formado por una capa de hueso de baja
porosidad y alta rigidez, de grosor variable en la parte exterior del fémur. El hueso trabecular
se forma a partir de una serie de varillas delgadas, dando lugar a una estructura en la que
existe una variacion espacial de porosidad y una rigidez dependiente de la direccion a lo largo
del fémur. Se puede considerar que el hueso cortical y el trabecular son el mismo material, y
gue sus propiedades varian como resultado de su arquitectura. Se cree que tanto el grosor
variable del hueso cortical como las propiedades estructurales del hueso trabecular son el
resultado de las fuerzas ejercidas sobre el fémur, que incluyen las fuerzas de contacto de las
articulaciones de la cadera y la rodilla; y las fuerzas musculares, que actuan sobre la corteza
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(superficie cortical) del fémur para facilitar el equilibrio y el movimiento. En general, se acepta
gue la estructura resultante del fémur estd optimizada para soportar las fuerzas aplicadas
utilizando una cantidad minima de material [47].

El estudio especifico de la mecanica del fémur proximal ha dado lugar a interesantes
modelos biomecanicos que se han utilizado durante afios para disefar protesis de cadera. En
1867, Culmann (ingeniero) y Von Meyer (anatomista) presentaron su trabajo a la Sociedad de
Ciencias Naturales sobre la arquitectura interna de la cabeza del fémur humano vy las
trayectorias de tension relacionadas. Von Meyer demostrd patrones trabeculares arqueados
en una seccién sagital del fémur y Culmann sugirié que los patrones parecian estar asociados
a la tensidén principal producida por la carga funcional, inspirado en una gria que estaba
disefiando con una forma similar (Figura 25) [80].

(A) (B) <

Figura 25. Biomecanica femoral segin Culmann y Von Meyer. Comparacion de los patrones
de tensién en (A) el fémur humano y (B) una grua de forma similar.
Fuente: “What Biomechanics Has to do With the Female Pelvic Floor — A Historical

Perspective” [81].

En 1870, Wolff desarrollé su "teoria de la trayectoria" en la que proponia el camino
gue parecian seguir las fuerzas fisioldgicas, especialmente a través del fémur proximal, tal y
como mostraban los patrones trabeculares. Wolff destacé el hecho que estas columnas se
cruzaban en angulo recto [82]. En 1917, Koch investigd la mecanica femoral considerando el
fémur como una estructura de viga aislada cuyas principales tensiones se producian como
resultado del peso corporal (BW) y no consideré el efecto de los musculos circundantes. Llegd
a la conclusién que el peso corporal produce dos conjuntos diferentes de lineas de tension:
esfuerzos de compresion a lo largo del lado medial y de traccién, en el lado lateral (Figura 26)
[83].
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‘II J‘Fuerzas de
e | compresion

Figura 26. Modelo biomecdanico de Koch.
Fuente: Adaptado de “Proximal load
transfer with a stemless uncemented
femoral implant” [18].

Fuerzas de \{
traccion

El modelo de Koch se ha utilizado para disefar vastagos para el reemplazo total de
cadera. En consecuencia, los vastagos convencionales utilizan el lado medial como soporte,
también llamado calcar, porque ese conjunto de lineas transfiere las cargas de compresion, y
debido a que el tejido 6seo es mas resistente a la compresion que a la traccidn, al utilizar el
calcar se reduce la probabilidad de fractura. Algunos investigadores han estudiado en
profundidad la aplicabilidad del modelo de Koch con interesantes conclusiones. Rybichi [84]
demostré utilizando el modelo de Koch que la marcha produce una fuerza igual al 70% de su
resistencia a la fatiga, por lo tanto, el riesgo de fractura del trocanter mayor seria demasiado
elevado. Asimismo, Fetto y Austin [85] utilizaron los pardmetros del modelo de Koch para
predecir la forma del fémur, pero descubrieron que el ordenador predecia una forma femoral
no natural con un diametro diafisario ampliado. De hecho, el modelo de Koch no describe con
precision la biomecanica del fémur porgue ignora la accién muscular. Si se tiene en cuenta,
las fuerzas generadas por la banda iliotibial® y por el complejo vasto lateral-gliteo medio
(Figura 24) crean un efecto de banda de tensién que convierte los esfuerzos de traccién de la
columna femoral lateral en esfuerzos de compresion [18], [85]. De este modo se comprueba
qgue el hueso cortical del fémur estd sometido a tensiones de compresién en su
funcionamiento normal, de acuerdo con sus caracteristicas histoldgicas (Figura 27).

9 La banda iliotibial es un tenddn que recorre la parte exterior de la pierna. Se conecta desde la parte superior del
hueso pélvico hasta justo debajo de la rodilla. Un tenddn es un tejido elastico grueso que conecta el musculo con el hueso
[86].
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Figura 27. Comparacion entre: (A) el modelo de Koch que tiene en cuenta sélo

el efecto del peso corporal y (B) considerando las fuerzas que son generadas

por la banda iliotibial y el complejo vasto lateral-gluteo medio.

La nueva evidencia de una fuerza de compresion que actua sobre el fémur lateral es
coherente con la evidencia anatdmica de la presencia de hueso cortical en la columna lateral.
Cuando se pasa de la teoria a la practica, este replanteamiento del modo de transferencia de
carga en todo el fémur proximal en lugar de sélo en la columna medial revoluciona por
completo los requisitos de disefio de un implante femoral anatémico no cementado [18].

2.3.4 Fracturas del fémur proximal

Una fractura del fémur proximal o fractura de cadera es una rotura de la parte superior
del fémur. La mayoria de las fracturas de cadera se producen en pacientes de edad avanzada
cuyos huesos se han debilitado por la osteoporosis; en estos pacientes, incluso una simple
lesion por torsidn o tropiezo puede provocar una fractura o, en algunos casos, el hueso puede
ser tan débil que la fractura se produce de forma espontanea mientras camina o esta de pie.
Cuando se produce una fractura de cadera en un paciente joven, suele ser el resultado de un
acontecimiento de gran energia, como la caida de una escalera o una colisidén con un vehiculo
[87].

Las fracturas pueden ser muy dolorosas. Por este motivo, se recomienda un
tratamiento quirdrgico rapido, que suele requerir un enfoque multidisciplinar que incluya: las
afecciones!® médicas subyacentes vy la fijacién quirdrgica adecuada, la movilizacién temprana
y la rehabilitacion para garantizar la recuperaciéon de la movilidad funcional [88]. Los retrasos

10 problema de salud con ciertas caracteristicas o sintomas.
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en el tratamiento quirdrgico se asocian a un aumento de las tasas de complicaciones vy
mortalidad [88], [89]. Un tratamiento subdptimo de las fracturas de cadera puede dar lugar a
complicaciones debilitantes como la necrosis avascular!! (NVA), la no unién o malunién de la
fractura, o el fracaso de los elementos de fijacion. Por lo tanto, la deteccion y la clasificacién
temprana de las fracturas de cadera son esenciales para guiar un tratamiento adecuado.

Una fractura de cadera puede causar lesiones en una de las cuatro zonas de la parte
superior del fémur (Figura 28):

e Cabeza del fémur.

e Cuello del fémur. La zona del fémur por debajo de la cabeza femoral.

e Zona intertrocantérea. La zona situada por debajo del cuello femoral y por encima de
la parte larga o eje del fémur. Se denomina intertrocantérea porque estd marcada por
el trocanter mayor y el menor.

e Zona subtrocantérea. Parte superior del fémur por debajo de los trocdnteres mayor y

menor.

Trocanter mayor

i Zona
intertrocanterea

Trocanter \
menor

| |
l_ Zona |
stfbtrocan‘léra’a
| |
| |

| I
Figura 28. Zonas de fractura del fémur
proximal.
Fuente: Adaptado de

https://orthoinfo.aaos.org/en/disease

s--conditions/hip-fractures

Las fracturas intertrocantéreas y del cuello del fémur son los tipos mas comunes de
fractura de cadera. Las fracturas de la cabeza del fémur son extremadamente raras y suelen
ser el resultado de un evento de alta velocidad [87]. En concreto, esta seccion se enfocara en

11 La necrosis avascular es la muerte de tejido éseo a causa de la falta de irrigacion sanguinea. También llamada
“osteonecrosis”, puede producir pequeiias fracturas en el hueso y, con el tiempo, su colapso [90].
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la comprension de las fracturas del cuello y de la cabeza del fémur porque estdn relacionadas
con el reemplazo de cadera.

2.3.4.1 Fracturas del cuello femoral. Las fracturas por estrés o por impacto repetido
se originan en el cuello del fémur. Las que ocurren por una sobrecarga excesiva y repetitiva
de un hueso se conocen como fracturas por fatiga, mientras que las fracturas que se producen
por una carga normal de un hueso anormalmente debilitado se conocen como fracturas por
insuficiencia. Las fracturas por estrés se producen cuando los microtraumatismos axiales
acumulados en la cabeza se transmiten al cuello del fémur, con lo que la fatiga del musculo
gliteo medio, normalmente fuerte y compensador, somete al cuello a fuerzas de flexién
excesivas (Figura 29) [91], [92]. Aunque las fracturas por fatiga del cuello femoral son
infrecuentes en la poblacidn, deben sospecharse en pacientes que se quejan de dolor de
cadera traumatico o atraumatico, especialmente en pacientes jévenes y fisicamente activos
como los atletas de élite, los corredores de fondo o los reclutas militares [93]. Las fracturas
por insuficiencia se producen con mayor frecuencia en pacientes ancianos osteoporaticos, a
menudo sin una lesidon traumatica Unica [93].

Figura 29. Dinamica de la fuerza de una fractura por
estrés del cuello femoral.

Fuente: “Proximal Femoral Fractures: What the
Orthopedic Surgeon Wants to Know” [92].

La prevalencia'?, los mecanismos de lesién mas comunes, la clasificacion y el
tratamiento de las fracturas del cuello del fémur dependen de la edad del paciente y de su
estado funcional inicial [88], [95]. Por lo general, se considera que los adultos son ancianos si
tienen mds de 70-75 afos y como ancianos jévenes o jovenes si tienen menos de 65-70 afios,

12 En epidemiologia, proporcion de personas que sufren una enfermedad con respecto al total de la poblacién en
estudio [94].
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calificados por la edad fisiolégica estimada o el estado funcional [95]. Las fracturas del cuello
del fémur suelen describirse como de localizacién subcapital, transcervical o basicervical
(Figura 30); y como desplazadas o no desplazadas, si los fragmentos éseos de la fractura estan
o no alineados. Estas distinciones son importantes porque el suministro de sangre a la cabeza
del fémur estd en riesgo tras las fracturas dentro de la articulacion de la cadera. Las fracturas
basicervicales rara vez se asocian a NVA y se tratan de forma diferente a otras fracturas. Los
adultos jovenes suelen tener menos fracturas del cuello del fémur que los ancianos, que
tienen una menor densidad dsea; en cambio, los adultos jévenes suelen tener mas fracturas
basicervicales orientadas verticalmente por mecanismos de alta energia en los que se aplica
una carga axial a una rodilla en abduccién (Figura 31), como en un accidente de automovil o
una caida desde gran altura (Fig. 8) [96]. Por el contrario, los individuos de edad avanzada
presentan con mas frecuencia fracturas subcapitales por mecanismos de baja energia, como
una caida lateral sobre el trocanter mayor desde una altura considerable.

Fractura Subcapital Fractura Transcervical Fractura Basicervical
del cuello femoral del cuello femoral del cuello femoral
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Figura 30. Fractura subcapital, transcervical o basicervical del cuello
femoral.
Fuente: https://praxys.es/especialidades-fisioterapia-a-

A

domicilio/protesis-de-cadera/
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Figura 31. Mecanismo de alta energia de la
fractura del cuello del fémur.

Fuente: “Proximal Femoral Fractures: What the
Orthopedic Surgeon Wants to Know” [92].

El sistema de clasificacién de Garden es el mas utilizado para las fracturas del cuello
del fémur. Este sistema describe cuatro categorias de fractura subcapital: incompleta (tipo 1),
completa pero no desplazada (tipo Il), completa y parcialmente desplazada (tipo Ill), y

completa y totalmente desplazada (tipo 1V) (Figura 32) [97].

" Tipo | " Tipo Il " Tipo Il " Tipo IV
Figura 32. Clasificacion de Garden para las fracturas del cuello femoral.

Fuente: Adaptado de “Proximal Femoral Fractures: What the Orthopedic Surgeon Wants to
Know” [92].

Las fracturas de cuello femoral no desplazadas, como las fracturas de Garden II, se
tratan mayormente con fijacion interna (Figura 33) tanto en pacientes jovenes como de edad
avanzada [98]. En este procedimiento, se introducen clavos o tornillos quirdrgicos en el lugar
de la fractura para mantener la cabeza del fémur en su sitio mientras se cura naturalmente.
La colocacion de clavos evita que la cabeza del fémur se desplace o se salga del cuello, una
situacion que requeriria la sustitucion de la cadera. La fijacion interna temprana es
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fundamental para prevenir el desarrollo del desplazamiento de la fractura, ya que entre el
10% y el 30% de las fracturas acaban desplazandose si no se tratan [95].

B ind o
T T,

Figura 33. Fijacion interna.
Fuente: https://www.msdmanuals.com/es-

es/professional/multimedia/figure/fx repairing

hip es

Un pequefio niumero de fracturas del cuello del fémur puede tratarse sin cirugia, éstas
suelen ser fracturas no desplazadas en pacientes jovenes y sanos. Dado que existe un riesgo
de desplazamiento, es necesario vigilarlas cuidadosamente. El tratamiento no quirdrgico
consiste en una carga limitada o protegida con muletas durante varias semanas. Los pacientes
gue no caminaban antes de la cirugia o que tienen problemas médicos graves también pueden

ser considerados para el tratamiento no quirurgico [87].

Las fracturas desplazadas presentan un problema mas dificil que las no desplazadas.
La anatomia vascular del fémur proximal desempena un papel fundamental a la hora de
determinar la modalidad de tratamiento dptima ya que el suministro de sangre a la cabeza del
fémur llega a través de una estructura denominada capsula posterior. La cdpsula posterior
suele estar lesionada con una fractura de cuello de fémur desplazada, por lo que tiene menos
posibilidades de cicatrizar [87], [92].

Aunque la fractura se cure, puede desarrollarse NVA en la cabeza del fémur. Esto
provoca dafios en las células 6seas, el colapso de parte de la cabeza del fémur y la consiguiente
artritis [87].

El tratamiento 6ptimo de las fracturas de cuello desplazadas depende mucho mas de
la edad del paciente y de su estado funcional de partida. El objetivo principal del tratamiento
de las fracturas femorales proximales es restablecer la movilidad funcional normal del
paciente. En los pacientes mas jovenes, la preservacién de la cabeza femoral nativa permite
el pleno retorno a la actividad normal y un bajo riesgo de complicaciones futuras si la fractura
se cura [88]. En comparacién con los resultados obtenidos en pacientes de mayor edad, la ATC
en pacientes jovenes se asocia a una mayor probabilidad de complicaciones protésicas que
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pueden requerir una revision en algin momento de la vida del paciente [99]. Por estos
motivos, en los pacientes jévenes con fracturas desplazadas, el consenso favorece el intento
de conservacion de la cabeza femoral nativa mediante fijacion interna [95]. Esto implica hacer
una incisién sobre la articulaciéon de la cadera, poner el hueso en su sitio y luego sujetar el
hueso con clavos, tornillos u otro tipo de fijacion metdlica. El riesgo de NVA y de no union
(falta de cicatrizacion) en adultos jovenes es mayor en las fracturas con desplazamiento
apreciable [100].

Hay menos consenso en la literatura sobre el tratamiento éptimo de las fracturas de
cuello desplazadas en pacientes de edad avanzada. Las exigencias funcionales diarias
generalmente menores de estos pacientes junto con una edad relativamente avanzada en el
momento de la cirugia inicial, reducen la probabilidad de complicaciones crénicas
clinicamente significativas de la artroplastia de cadera y la eventual necesidad de revisién
[101]. Sin embargo, los riesgos y beneficios individuales de la artroplastia de cadera también
dependen del tipo de material utilizado, la experiencia del cirujano y el estado de salud general
del paciente y su movilidad inicial [101]. Los pacientes ancianos de baja demanda con fracturas
de cuello de fémur desplazadas suelen tratarse con hemiartroplastia, mientras que los
pacientes ancianos mas activos suelen tratarse con ATC.

2.3.4.2 Fracturas de la cabeza del fémur. Son lesiones poco frecuentes, representan
menos del 1% de todas las fracturas de cadera; se asocian con mayor frecuencia a
dislocaciones posteriores de la cadera por mecanismos de alta energia, como las colisiones de
vehiculos o las caidas desde grandes alturas; pero también por lesiones de deportes de
contacto, lesiones de snowboard y esqui, accidentes industriales o caidas de relativamente
baja energia sin dislocacion [102].

El sistema de Pipkin clasifica estas fracturas en cuatro tipos (Figura 34), dependiendo
de las caracteristicas morfoldgicas de la fractura de la cabeza y de la presencia o ausencia de
una fractura asociada del cuello o del acetdbulo. El sistema Pipkin es el preferido por su
sencillez de uso, su capacidad para ayudar a estimar el riesgo posterior de complicaciones a
largo plazo y su utilidad para dirigir el tratamiento quirdrgico temprano [102], [103].

Las fracturas de la cabeza situadas en la parte caudal de la févea central son lesiones
de Pipkin | y no afectan a la parte de la cabeza del fémur que soporta el peso. Las fracturas
gue se extienden cranealmente a la févea central son lesiones de Pipkin Il; como estas
fracturas afectan a la parte de la cabeza femoral que soporta el peso, aumenta el riesgo de
artritis postraumatica o NVA. Las lesiones Pipkin Ill y IV representan la combinacién de una
fractura de la cabeza femoral de tipo | o Il con una fractura del cuello femoral (tipo Ill) o una
fractura acetabular (tipo 1V) [92].



Tipo | Tipo 1l Tipo 1l Tipo IV

Figura 34. Clasificacion de Pipkin para las fracturas de la cabeza del fémur.
Fuente: “Proximal Femoral Fractures: What the Orthopedic Surgeon Wants to Know” [92].

Si la fractura no esta desplazada, puede tratarse de forma no quirdrgica con una carga
limitada. Si se trata de un pequefio fragmento desplazado que no afecta a una gran parte de
la superficie articular, el fragmento puede extraerse simplemente. Si se trata de un fragmento
grande en una persona joven y activa, a menudo se realiza una reduccidn abierta y una fijacion
con tornillos. En una persona mayor, el tratamiento de eleccién es la sustitucion de la cadera,
ya sea parcial o total, para reemplazar la cabeza femoral danada [87].

En conclusidn, el tratamiento de las fracturas de la cabeza del fémur, asi como de las
fracturas subcapitales y transcervicales del cuello femoral, debe tener en cuenta la posibilidad
que el flujo sanguineo a la cabeza del fémur se vea comprometido y, por lo tanto, debe
orientarse hacia su mantenimiento, restauracién o sustitucion protésica si se quieren evitar
estas complicaciones. En cambio, las fracturas basicervicales presentan un riesgo minimo de
interrupcion del flujo vascular a la cabeza del fémur. El tratamiento de estas lesiones se centra
en la reduccion del desplazamiento y la estabilizacidon para permitir la movilizacion temprana
y la carga de peso durante la curacién de la fractura [92].

2.3.5 Artroplastia o reemplazo de cadera

La artroplastia de cadera (ATC), llamada también reemplazo de la articulacion de la
cadera o reemplazo de cadera, es un procedimiento quirurgico en el que se hace un cambio
total o parcial de la articulacion de la cadera, utilizando un dispositivo artificial (prétesis) para
restaurar el movimiento articular [11]. La articulacién de cadera puede dafarse debido a la
fractura del cuello o cabeza femoral y a enfermedades como [104]:

e Osteoartritis. Conocida comunmente como artritis por desgaste o artrosis, la
osteoartritis dafa el cartilago articular que cubre los extremos de los huesos y ayuda a
gue las articulaciones se muevan con suavidad (Figura 35).

e Artritis reumatoide. Causada por un sistema inmune hiperactivo, produce un tipo de
inflamacién que puede erosionar el cartilago vy, en ocasiones, el hueso subyacente lo
gue da lugar a articulaciones dafiadas y deformadas.

e Osteonecrosis o necrosis avascular (NVA). Si no se suministra suficiente sangre a la
articulacion de la cadera, como puede ocurrir en caso de dislocacién o fractura, el
hueso puede fracturarse o colapsar (Figura 36).
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Artrosis de Cadera Cadera Normal

Figura 35. Artrosis.
Fuente: https://traumatologomadrid.es/artrosis-de-cadera/

Articulacion Articulacion de
normal de la la cadera con
cadera necrosis

Figura 36. Osteonecrosis.
Fuente: Adaptado de https://www.mountsinai.org/health-library/diseases-

conditions/osteonecrosis

Las enfermedades mds frecuentes que pueden requerir una proétesis femoral son la
osteoartritis y la fractura de cuello femoral. Asimismo, los tumores en la articulacién de la
cadera, la incapacidad para trabajar, dormir o movilizarse debido al dolor pueden requerir el
reemplazo de la articulacion. Esta patologia es propia de personas de la tercera edad, no
obstante, el indice de fracturas en personas menores de 40 afios se ha incrementado debido
a la practica de diversos deportes [11].

La artroplastia de cadera fue uno de los mayores adelantos de la cirugia ortopédica del
siglo XX y contribuye a mejorar la calidad de vida de los pacientes disminuyendo su dolor y
recobrando su movilidad. En el ambito médico, se practican normalmente dos tipos de
artroplastia de cadera [11]. Un reemplazo parcial de cadera, o hemiartroplastia, es el
reemplazo de sélo la cabeza femoral del paciente. Por lo tanto, la nueva cabeza prostética
femoral (bola de metal) gira dentro de la cavidad ésea natural. La cavidad natural esta cubierta
por cartilago hialino o articular que actia como un lubricante (disminuye la friccién), un
amortiguador y ayuda a distribuir el estrés de manera mas uniforme dentro del hueso. En
general, este cartilago no permanece saludable cuando se mueve contra una superficie
artificial en lugar del cartilago articular de la cabeza femoral, esto puede llevar a la ruptura del
cartilago de la cadera y producir dolor. El reemplazo total de cadera implica el reemplazo de
la cabeza femoral y la implantacién de una cubierta prostética con un revestimiento de
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plastico en la cavidad natural. Con este procedimiento, la cabeza femoral prostética se mueve
dentro de una cavidad prostética [105].

Cada procedimiento tiene ventajas y desventajas, pero por regla general, los mejores
resultados para la longevidad y el alivio constante del dolor se logran con un reemplazo total
de cadera. Histéricamente, las fracturas de cuello femoral dejaron a los pacientes lisiados o
incluso le causaron la muerte debido a la falta de movilidad y todas sus complicaciones
asociadas. Durante la década de 1960, se introdujo el reemplazo parcial de cadera. Por
primera vez, los médicos pudieron reemplazar una cabeza femoral rota por una artificial. Este
fue un avance dramatico que salvé innumerables vidas y mejoré enormemente la movilidad y
la calidad de vida para muchos. Aunque fue un salto grande en la cirugia de reemplazo de
cadera, la mayoria de los pacientes no tuvieron un resultado perfecto, ya que experimentaron
dolor debido a que la prétesis no se mantenia estable dentro del fémur o la nueva cabeza
desgastaba el cartilago articular [105].

En algunos casos, debido al dolor y la falta de estabilidad, es necesario una cirugia de
revision: este término se utiliza cuando se sustituye una articulacion de cadera previamente
reemplazada. Casi el 10% del total de las operaciones se somete a una cirugia de revision. El
riesgo de la cirugia de revisidon es extremadamente alto, especialmente para los pacientes de
edad avanzada, y sus complicaciones incluyen problemas cardiacos, pulmonares e incluso la
muerte [106], [107]. A'su vez, a la primera artroplastia de cadera se le conoce como ATC o
cirugia primaria.

Reemplazo parcial Reemplazo total
de cadera de cadera

Figura 37. Reemplazo de cadera parcial y total.
Fuente: https://drjulianguerra.com/fractura-

de-cadera/fractura-de-cadera-2/
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2.4 Protesis femorales

La prétesis femoral, lamada también prétesis de cadera, es un implante mecanico que
reemplaza la articulaciéon de la cadera fundamentalmente para dos situaciones tipicas:
disminuir el dolor y mejorar la movilidad de la articulacién a raiz del desgaste progresivo
producido por la artrosis o en casos de fractura del cuello femoral por trauma u osteoporosis
[11].

La prétesis de cadera esta conformada por: vastago, esfera de articulacion, inserto y
cotilo (Figura 38A). En la artroplastia de cadera se implanta una prétesis femoral, para ello se
corta la cabeza del fémur dafiada y se retira el hueso trabecular del fémur para insertar un
vastago en la cavidad femoral. La parte superior del vastago se conecta con una esfera de
articulaciéon que sustituye la cabeza femoral daifada. Si es un reemplazo total, el cartilago
articular de la cadera es reemplazado por una copa llamada cotilo que permite la unién con
la esfera de articulacién, sin embargo, entre ambos componentes se coloca un espaciador
denominado inserto que evita la friccidn excesiva en la articulacién artificial.

El vastago femoral a su vez esta compuesto por: varilla, cuello y cono de recepcién
(Figura 38B). La varilla es una cuia alargada que se fija al eje del fémur para darle estabilidad
a la protesis, el cuello es el elemento que reemplaza el cuello femoral y el cono de recepcidn
permite la conexién del vastago con la esfera de articulacion.

(A) Cotil (B) Cono de
= otilo recepcion
Inserto\\f Qx p
Esfera de
articulacion }% . Varilla
= Vastago

Figura 38. Prétesis de cadera. (A) Prétesis y (B) vastago femoral.
Fuente:https://orthoinfo.aaos.org/en/treatment/total-hip-replacement;

https://patentados.com/img/2010/04/parte-femoral-de-una-protesis-de-cadera.jpg

Debido a que la tesis se centra en la innovacion del disefio de los vastagos femorales
no cementados se analiza este componente que forma parte de la prétesis de cadera. Para
ello, se presentan los conceptos basicos respecto a la evaluacién clinica usando imagenes
médicas, su fijacidn, riesgos y aspectos mecanobioldgicos. En adelante, los términos protesis
femoral, implante y vastago tienen el mismo significado.
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2.4.1 Imdagenes médicas

Antes de realizar la cirugia, el ortopedista debe evaluar al paciente para considerar si
es apto o no para el reemplazo de cadera total o parcial. Para ello recopila informacién de su
estado de salud a través del historial médico, examenes fisicos, estudio radiolégico, entre

otros.

En particular el estudio radioldgico es importante tanto para ortopedistas como para
disefadores porque a partir de él es posible determinar la calidad dsea del paciente y definir
el tipo de fijacion que requiere la prétesis. Permite que la cirugia sea un éxito y se mitigan los
riesgos durante y posterior a la operacién. Las imagenes médicas mas utilizadas son:

e Radiografia convencional. La radiografia produce imagenes bidimensionales de alta
resolucion y proporciona un medio rapido y de bajo costo para evaluar las
enfermedades dOseas y articulares. Es la técnica de primera linea para la sospecha de
patologias dseas antes que otras modalidades de imagen médica como la tomografia
computarizada o la resonancia magnética [108]. Los ortopedistas la utilizan para
evaluar la calidad ésea y seleccionar el vastago que mejor se ajuste a la cavidad femoral
del paciente.

Figura 39. Radiografia de fémur.
Fuente:https://www.nchi.nlm.nih.go

v/pmc/articles/PMC4511692/figure/
fig0020/
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e Tomografia computarizada (TC). Procedimiento informatico de obtencion de
imagenes en el que se dirige un haz estrecho de rayos X! hacia un paciente y se gira
rapidamente alrededor del cuerpo, produciendo sefiales que son procesadas por el
ordenador para generar imagenes transversales o cortes del cuerpo. Estos cortes se
denominan imagenes tomograficas y contienen informacién mds detallada que las
radiografias convencionales. Una vez que el ordenador de la maquina recoge una serie
de cortes sucesivos, éstos pueden apilarse digitalmente para formar una imagen
tridimensional del paciente que permite identificar y localizar mas facilmente las
estructuras basicas, asi como posibles tumores o anomalias [110].

R: 0.500mm

Figura 40. Tomografia computarizada.

e Resonancia magnética (RM). Aprovecha que todos los atomos tienen un campo
magnético que puede ser afectado por las ondas de radio. Los atomos tienen una
alineacién natural y la RM funciona utilizando potentes ondas de radio para alterar
esta alineaciéon temporalmente. Cuando las ondas de radio se apagan, los atomos
vuelven a su alineacién natural y liberan la energia que absorbieron en forma de ondas
de radio. Para construir una imagen de RM, se mide la intensidad de las ondas de radio
emitidas por los dtomos en lugares precisos. Recogiendo las sefiales de muchos
lugares, se puede crear una imagen transversal. Al igual que en el TC, la imagen
transversal resultante es una imagen de pixeles en escala de grises, siendo el tono de
gris proporcional a la intensidad de la sefial [111].

La TCyla RM son las imagenes médicas mas utilizadas por los disefiadores de vastagos
femorales, ya que a partir de ellas es posible obtener un modelo virtual del fémur realizando

13 Los rayos X son una forma de radiacidn electromagnética que puede atravesar objetos sélidos, incluido el cuerpo;
penetran mas o menos en diferentes objetos segliin su densidad. En medicina, los rayos X se utilizan para ver imagenes de los
huesos y otras estructuras del cuerpo [109].



67

un proceso llamado segmentacidn, por el cual imagenes médicas tridimensionales permiten,
a través de la seleccion adecuada de voxels, obtener el modelo virtual de una estructura
corporal como huesos, érganos, arterias, etc. Para ello, se utiliza un programa llamado
segmentador, en el cual se importan las imagenes y utilizando las herramientas adecuadas se
obtiene el modelo tridimensional de la estructura requerida (Figura 41).

Imagen médica
tridimensional

Seleccion de voxels Modelo virtual

Figura 41. Proceso de segmentacion.
2.4.2 Fijacion

Respecto a la fijacion existen dos tipos de protesis femorales: cementadas y no
cementadas.

e Prétesis cementadas. Aquellas donde el vastago se adhiere al hueso mediante un
cemento quirurgico llamado polimetilmetacrilato (PMMA). El cemento es inyectado en
el canal femoral previamente preparado y el vastago es insertado por el cirujano en la
posicidn correcta, por lo tanto, debe poseer la experticia suficiente en la colocacion de
este tipo de implantes.

La prétesis cementada estd recomendada para pacientes de edad avanzada (mayores
de 65 afos) con artrosis de cadera, osteoporosis y calidad dsea deficiente; ya que al no
tener la capacidad de adherencia bioldgica que requiere la prétesis no cementada, el
fallo seria inminente [30].

El aflojamiento de este tipo de implante ocurre por el desprendimiento del cemento
debido a su degradacidn, que a su vez causa la liberacién de particulas de PMMA en la
sangre que provocan vasodilatacién [112]. En consecuencia, no es recomendable su
uso en pacientes con una reserva cardiovascular baja debido a que se han registrado
respuestas clinicas adversas como la hipoxia, hipotension, arritmias, aumento de la
resistencia vascular periférica y en casos extremos paros cardiacos [113], [114].

e Prétesis no cementadas. Este tipo de implantes tienen un acabado superficial poroso
gue trata de simular la porosidad 6sea, para que el hueso crezca alrededor de él y se
adhieran naturalmente, es decir, hueso e implante se integren (osteointegracion).
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Usualmente, para favorecer el crecimiento dseo se utilizan recubrimientos de HA, que
estimula la osteogénesis, integrandose ambos elementos rapida y eficazmente [11],
[30]. Tiene la ventaja de ser una fijacion mas natural que la proporcionada por el
cemento, pero su éxito depende de las condiciones previas del paciente.

Se recomienda este tipo de implantes en pacientes menores de 65 afios, ya que su
calidad d6sea es adecuada y por lo tanto, tiene una alta capacidad de adherirse al
implante. Una de las principales desventajas de este tipo de vastagos, en comparacion
a los implantes cementados, es que requieren de un periodo de recuperacion
prolongado, debido a que la protesis debe fijarse por crecimiento éseo [11], [30].

En general, tanto las proétesis de cadera sin cemento como las cementadas
proporcionan a los pacientes un alivio eficaz a largo plazo, si el procedimiento quirurgico es
correcto.

Esta investigacion se centrd en el estudio de las prétesis no cementadas, por lo cual,
es importante entender como ocurre la transmisién de tensiones a lo largo del fémur
implantado y su influencia, como elemento mecdanico externo al cuerpo, en los procesos
bioldgicos. Los lugares de carga/transmision de esfuerzos pueden ser: parte de la cabeza, todo
o parte del cuello, la metafisis y diafisis femoral (Figura 42).

B cCabeza

B cCuello

| Metéfisis

Diafisis

Figura 42. Zonas de transmision de esfuerzos.
Fuente: Adaptado de “A proposal for the study
of cementless short-stem hip prostheses” [115].

La fijacion sin cemento de los componentes protésicos del fémur es el procedimiento
preferido de muchos cirujanos, a pesar de que un cierto porcentaje puede fallar a largo plazo,
lo que da lugar a acontecimientos que alteran el recambio éseo periprotésico. Los vastagos
convencionales (Figura 37, Figura 38 y Figura 39), que son los mds utilizados comercialmente,
invaden la diafisis femoral y transmiten los esfuerzos hasta esa regién. Debido a que para su
insercion es necesario eliminar hueso trabecular y médula ésea, ocurre un cambio en la
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transmisién de los estimulos mecdnicos y conduce a la desvacularizaciéon del endostio, que

puede originar a largo plazo una NVA [115].

Como resultado de los efectos causados por los vastagos convencionales han

aparecido nuevos conceptos en el disefio de los implantes como un intento de disminuir las

alteraciones mencionadas, éste es el propdsito de los vastagos cortos [115].

2.4.3 Riesgos

Como cualquier procedimiento quirurgico, la artroplastia de cadera posee riesgos que

el cirujano debe mitigar para garantizar la satisfaccion del paciente y aumentar la vida util del

implante, y no sea necesaria una cirugia de revision. Los riesgos mas frecuentes son [104]:

Discrepancia en la longitud de las piernas. El cirujano toma medidas para evitar el
problema, pero en ocasiones la prétesis hace que una pierna sea mas larga o corta que
la otra. A veces esto se debe a una contractura de los musculos que rodean la cadera,
en ese caso, fortalecer y estirar progresivamente esos musculos puede ayudar.

Danos en los nervios. En raras ocasiones, los nervios de la zona donde se ha colocado
el implante pueden resultar dafiados causando entumecimiento, debilidad y dolor.
Codagulos. Pueden formarse codgulos en las venas de las piernas después de la
operacion. Esto puede ser peligroso porque un trozo de coagulo puede desprenderse
y llegar al pulmdn, al corazén o, en raras ocasiones, al cerebro. El médico suele
prescribir medicamentos anticoagulantes para reducir este riesgo.

Infeccién. Pueden producirse infecciones en el lugar de la incisién y en el tejido mas
profundo cercano ala prétesis. La mayoria de las infecciones se tratan con antibidticos,
pero una infeccidn importante cerca del implante podria requerir una nueva
intervencion quirdrgica para retirar y sustituir la protesis.

Aflojamiento. Es posible que la nueva articulacidn no se fije sélidamente al hueso o
gue se afloje con el tiempo, provocando dolor en la cadera. En casos extremos se
requiere de una cirugia de revision.

Fractura. Durante la intervencién quirurgica, pueden fracturarse partes sanas de la
articulacion de la cadera. A veces las fracturas son lo suficientemente pequenas como
para curarse por si solas, pero las mas grandes pueden necesitar ser estabilizadas con
alambres, tornillos y posiblemente una placa metdlica o injertos 6seos. La fractura
periprotésica (fractura alrededor del implante) intraoperatoria es una caracteristica de
los disefios no cementados que no se observa en las prétesis cementadas. La incidencia
es de aproximadamente un 0.5%.

Ademas, existe la posibilidad de una fractura postoperatoria, que cause el fracaso
temprano del implante. Se cree que los factores de riesgo son: el aumento del peso del
paciente, su baja densidad désea, la malposicién del implante y la falta de expertiz del
cirujano [116].
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e Rango de movimiento. Se evalua la amplitud de movimiento en la articulacion
implantada y se compara con las condiciones naturales. La malposicién o inadecuada
seleccion del implante, ya que los vdstagos vienen en tamafios estandarizados vy el
ortopedista selecciona el que mejor se adapte al paciente, afectan su movilidad
postoperatoria. Si esto ocurre, podria haber complicaciones de irritacidn de los tejidos
y la accién muscular es perjudicada. En condiciones severas, el implante podria ser
retirado [117].

2.4.4 Aspectos mecanobioldgicos

La fijacion del vastago no cementado depende de la adherencia natural entre hueso y
protesis, cuando se adhieren correctamente se dice que el implante es estable. Sin embargo,
existe una estabilidad a corto (primaria) y largo plazo (secundaria). La estabilidad inicial, a
corto plazo, depende de la insercion ajustada del vastago dentro del canal femoral;
mecdnicamente se cuantifica a través de los desplazamientos relativos que ocurren en la
interfase vdastago-hueso, debido a que si el implante no esta ajustado tendrd un
desplazamiento relativo considerable respecto al hueso [118].

La estabilidad primaria, también conocida como estabilidad mecanica, es crucial para
conseguir una artroplastia exitosa porque el grado de desplazamiento influye en el tejido que
se forma en la interfaz hueso-implante. Desplazamientos de mds de 150 um conducen a la
formacién de tejido fibroso (fibrointegracion), entre 40 y 150 um da lugar a una mezcla de
tejido 6seo y fibroso, y por debajo de 20 um resulta predominantemente en la formacién de
hueso [114]. Los estudios de seguimiento de largo plazo [119], [120] demuestran que los fallos
en la implantacién se deben: a la mala calidad ésea del paciente, que degrada el ajuste por
friccidén; la técnica quirdrgica, debido al excesivo juego entre vastago y hueso por una
inadecuada preparaciéon de la cavidad femoral; y el disefio del implante, que influye en el
ajuste geométrico a las medidas de la anatomia del paciente y también en las cargas
transmitidas por el vastago al hueso. En consecuencia, es importante conseguir una fijacion
estable sin excesivos microdesplazamientos, ya que de ello depende la estabilidad secundaria
[118].

La estabilidad secundaria de los implantes se consigue a través del crecimiento de
hueso en su superficie, este proceso es conocido como osteointegracion. Existen dos tipos de
osteointegracién o crecimiento 6seo en los vastagos: el crecimiento 6seo interno (bone
ingrowth) en la superficie porosa del vastago y el crecimiento éseo externo (bone ongrowth)
en la superficie rugosa (Figura 43) [121]. El crecimiento éseo interno proporciona mayor apoyo
mecanico que el externo, por esa razén, los vastagos no cementados poseen un acabado
poroso y texturizado en su superficie; ademas, el material del que estan fabricados debe ser
biocompatible y de naturaleza no reactiva a la formacion dsea. El tamafio dptimo de los poros
se sitla en el rango de 1 a 400 um [116]. La integracion del implante puede complementarse
con revestimientos osteoconductores como la HA o el fosfato tricalcico [116].
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Figura 43. Crecimiento dseo interno y externo.
Fuente: Adaptado de “Titanium-based hip stems with drug delivery functionality
through additive manufacturing” [121].

El fémur se somete a ciclos de recambio 6seo manteniendo su estructura mediante el
equilibrio entre la accidn osteoclastica (resorcidn) y osteoblastica (formacién). Esto ocurre
porque estd expuesto continuamente a estimulos mecdanicos que permiten su adecuada
remodelacién. Sin embargo, de acuerdo con la ley de Wolff, el aumento de carga conduce a
un aumento en la masa ésea y la reduccién provoca su pérdida.

El vastago ideal deberia restaurar la transferencia de carga fisiolégica del fémur,
lastimosamente, tras la inserciéon de la protesis, el patron de carga es modificado. En
consecuencia, la respuesta natural del hueso frente al vdstago convencional es la resorcién
Osea proximal y formaciéon ésea distal [24] (Figura 44), debido a que surge el fenémeno de
apantallamiento o blindaje de tensiones (AP, stress shielding) que causa la disminucién de la
masa osea y ocasiona el aflojamiento o fracaso del implante.

La estabilidad a corto y largo plazo de los implantes sin cemento esta fuertemente
determinada por la transferencia de carga entre el implante y el tejido dseo. El
apantallamiento en el fémur se produce cuando parte de las cargas son tomadas por el
vastago y se evita que vayan al hueso. Normalmente el fémur soporta la carga externa por si
mismo, transmitiéndose a través del cuello desde la cabeza hasta la diafisis. Cuando se
introduce un vdastago mas rigido en el canal, éste comparte la carga con el hueso.
Originalmente, la carga es soportada solo por el hueso pero ahora es soportada por el
implante y el hueso. Como resultado, el fémur se ve sometido a menos tensiones y, por lo
tanto, esta protegido contra ellas. En consecuencia, la parte superior del fémur recibe menos
carga y el extremo distal esta sobrecargado (Figura 44) [107].
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Figura 44. Apantallamiento de tensiones.
Fuente: Adaptado de http://www.bananarepublican.info/images/Stress1.ipg

El apantallamiento reduce el soporte del implante y aumenta el riesgo de aflojamiento.
Los efectos del aflojamiento del implante y el microdesplazamiento de la prétesis con respecto
al fémur pueden causardificultades a los pacientes cuando realizan actividades cotidianas. Si
esta situacion se prolonga, puede causar mucho dolor y es probable que se lleve a cabo una
cirugia de revisidn, sin embargo, el hueso que rodea al componente femoral extraido tiene
menos reserva 0sea; por lo tanto, el nuevo implante debe ser mas largo y grueso para que se
estabilice en el fémur. Sin embargo, puede producirse nuevamente el blindaje de tensiones,

por lo cual, este fenédmeno debe ser eliminado [107].

El apantallamiento se define radiograficamente por la aparicion de pérdida ésea
femoral proximal y la formacidn ésea en la zona distal (Figura 45) [122]. Mecanicamente, Joshi
et al. [123] lo cuantificé como la diferencia entre la tension del hueso antes (g;;,;) y después
de la ATC (0;my) respecto a la tension del fémur intacto:

Oint — Oimp

AP = (1)

Oint


http://www.bananarepublican.info/images/Stress1.jpg
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Figura 45. Apantallamiento de tensiones radiolégico.
Fuente: Adaptado de “Long-term bone remodelling around ‘legendary’ cementless femoral
stems” [122].

Es importante comprender que cada disefio de vastago conduce un cambio especifico
en el patrén de carga que lleva a una remodelacion 6sea adaptativa. No obstante, existen dos
tipos de remodelado dseo: el fisiolégico y el iatrogénico. El fisiolégico esta relacionado con el
envejecimiento natural del hueso, es decir, es un cambio dseo relacionado a la edad; por el
contrario, el iatrogénico esta relacionado con los cambios 6seos causados por el implante.
Nada se puede hacer ‘para evitar la remodelacién fisioldgica, sin embargo, la iatrogénica
depende de la técnica quirurgica, el disefio y el nivel de actividad durante el tiempo de
recuperacién. Por esta razon, un adecuado disefio del vastago femoral ayuda a impedir este
tipo de remodelacién que contribuye al aflojamiento del implante, fracturas periprotésicas y

complica las cirugias de revision [122].

Aspectos relacionados al diseno del implante como su rigidez y geometria han sido
objeto de gran atencidn por parte de cirujanos y disefiadores para reducir el apantallamiento
de tensiones. Cuanto mas rigido es el vastago, menos carga transfiere proximalmente, por lo
gue el blindaje de la tension del fémur proximal es mayor. El modulo de Young disminuye a
medida que aumenta la porosidad de la superficie del vastago, que a su vez favorece la
osteointegracion, de modo que mejora la distribucidn de carga del hueso y minimiza la atrofia
6sea debido al apantallamiento. Aunque el vastago flexible puede reducir el blindaje y la
resorcidén ésea en comparacion con el vastago rigido, también puede aumentar la tensién a lo
largo de la interfaz hueso-implante y conducir, posiblemente, al fracaso de la artroplastia
[124]. En consecuencia, el mddulo de elasticidad debe optimizarse para favorecer al implante
y no perjudicar su resistencia y estabilidad.

La modificacion de la seccion transversal del vastago puede reducir su rigidez. Un
vastago mas grueso soportara mas cargas del hueso en comparacion con un vastago mas fino.
A partir de los hallazgos radiograficos de Jergesen y Karlen [125], los pacientes con vastagos
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mas grandes mostraron mayores grados apantallamiento en comparacién con el fémur
implantado con vastagos medianos y pequefios. Por lo tanto, los vastagos convencionales que
son largos y rigidos tienen una mayor tendencia al aflojamiento.

En conclusidn, la artroplastia exitosa a largo plazo depende de la seleccidn o diseiio del
tipo y tamafio del vastago; la técnica quirdrgica, debido a que debe ser precisa para tener una
excelente estabilidad primaria que favorece la osteointegracién; y la rigidez adecuada del
vastago, para evitar el apantallamiento de tensiones. Debe haber un equilibrio entre la
maxima estabilidad y la minima rigidez. Han aparecido nuevos conceptos en el disefio de los
implantes como un intento de disminuir las alteraciones mencionadas; éste es el propésito de
los vdstagos cortos que pretenden restaurar, en la medida de lo posible, el mecanismo natural
de transferencia de carga a través del fémur proximal [107], [115].

2.4.5 Vastago corto

Debido a que el modelo biomecanico femoral de Koch era utilizado en el disefio de los
vastagos, estos invadian y transmitian la carga a la zona diafisaria, sobre todo en la parte
medial o calcar (implantes convencionales); ya que se pensaba que la parte lateral del fémur
proximal solo soportada cargas de traccion, por lo que apoyar el vastago en esa regidn podria
originar el fracaso del implante o la fractura, debido a la menor resistencia del hueso a la
traccion. No obstante, a partir de la mejor comprensidon de la biomecanica femoral, los
disefiadores y cirujanos han puesto mayor interés en aprovechar la zona proximal del fémur
para transmitir la carga y evitar el fendmeno del apantallamiento de tensiones que perjudica
la osteointegracién, y por lo tanto, la fijacion y estabilidad.

Los vastagos cortos se disefaron como alternativa a los vastagos convencionales para
preservar el stock éseo femoral proximal, por ello suelen estar indicados en la ATC primaria.
Aunque no existe un limite universalmente aceptado para los vastagos cortos algunos han
sefialado una longitud igual o menor a 120 mm, que se aproxima a la unién entre metafisis y
diafisis proximal [126].

Este concepto de disefio presenta una serie de ventajas respecto al modelo
convencional. Entre las mds relevantes se encuentran: sus caracteristicas de preservacién
dsea, el hecho de ser menos invasivo y, al estar anclado mayoritariamente en la metéfisis
femoral, puede limitar la desfuncionalizacion del fémur proximal; la posibilidad de minimizar
o eliminar las dificultades que a veces se producen al intentar adaptar un disefio a las
diferencias geométricas anatédmicas entre el fémur proximal y el distal; algunos disefios evitan
el reto de adaptar la geometria medial del implante al calcar femoral; pueden adaptarse mas
facilmente en casos de deformidades dseas femorales preexistentes; las cirugias de revisién
son mas sencillas; fijacion en el hueso metafisario similar al fémur fisiolégico, mejorando el
recambio éseo proximal reduciendo la posibilidad de producirse cambios éseos reactivos o de
blindaje por tensién; menos dolor en el muslo debido a un menor compromiso diafisario,
especialmente en pacientes con desajuste metafisario-distal proximal; menor hemorragia
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intraoperatoria; requieren menos instrumentacién; ayudan a reducir los costes de inventario
y reducen tedricamente la duracion del periodo de rehabilitaciéon postoperatoria [115], [126].

Dentro de la clasificacion de vastagos cortos se encuentra [126]:

e Cuello femoral (femoral neck). Estos vastagos solo tienen fijaciéon en el cuello del
fémur, por ende, son utilizados cuando ocurre una fractura y el cuello femoral
permanecid intacto. Su estabilidad primaria se produce a través de la compresién del
hueso esponjoso. Se ha informado de resultados clinicos variables, ya que el
procedimiento quirdrgico es exigente y propenso a un posicionamiento subdptimo,
con diferentes indicaciones para la cirugia en relacién con la edad, la calidad éseay la
anatomia anormal.

e Vastago de carga calcar (calcar-loading stem). Se trata de vastagos con cuello, que
pueden llegar hasta la unidn entre la metéfisis y la diafisis proximal. Consiguen la
fijacion en el calcar y el hueso cortical proximal. El objetivo es no raspar el hueso
esponjoso, sino incidir en el hueso metafisario para obtener un contacto cortical en la
region de carga. Al preservar el cuello del fémur, este vastago proporciona estabilidad
rotacional. A pesar de una mayor carga proximal, puede producirse un
apantallamiento de la tension en el trocanter mayor.

e Vastago de carga de calcar con ensanchamiento lateral (calcar-loading stem with
lateral flare). Como su nombre indica, estos vastagos tienen un ensanchamiento
lateral que consigue la fijacion en el hueso cortical lateral y medial, permite la
distribucién de la carga en la parte proximal del fémur asemejandose a la distribucion
de tensiones fisioldgica. Logroscino et al. [127] demostraron que el vastago reproducia
una distribucion de carga fisiologica en el fémur sin signos de apantallamiento 1 afio
después de la operacién, mostrando asi una excelente osteointegracidon. Multiples
estudios han demostrado ademas que un componente femoral corto de ajuste
metafisario puede lograr una fijacidon estable a pesar de carecer de fijacion diafisaria
[18], [128], [129].

e Vastago conico acortado (shortened tapered stem). Estos vastagos son similares a los
vastagos convencionales con recubrimiento proximal, pero con una conicidad distal
mas corta para evitar el apantallamiento de la tensién, que a menudo se extiende sélo
hasta el aspecto proximal de la diafisis. Estos vastagos fueron disefiados para la
transferencia de la tensién proximal.
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Figura 46. Tipos de vdastagos cortos.
Fuente: Adaptado de “An Update on Cementless Femoral Fixation in Total Hip Arthroplasty”
[126].

De estos 4 tipos de vastagos cortos el mas usado y que presenta mejores resultados
en estudios de seguimiento es el vdstago de carga calcar con ensanchamiento lateral [50],
[96], [97]. El disefio de este implante se le atribuye a Nicola y Francesco Santori en el afio 1993.
Sin embargo, no fue hasta el 2006 [17], [18] cuando logrd perfeccionar la técnica de disefio y
mostroé a la comunidad cientifica los excelentes resultados clinicos a corto plazo. No obstante,
la empresa DePuy®, en acuerdo con los hermanos Santori, comenzé a producir el implante de
forma estandar con el nombre comercial de DePuy Proxima™ hip** (Figura 47)

e 2

Figura 47. DePuy Proxima™ hip.
Fuente: “Short-stem Designs for
Total Hip Arthroplasty: Neck
Stabilized Femoral Components”
[128].

14 Catalogo del implante: https://www.cortical.com.br/tecnicas/124e856b148cddf343cf3a1212945ef1.pdf
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El implante DePuy Proxima™ hip en la actualidad se utiliza como vastago estandar en
todos los casos en los que se podria usar un implante no cementado. Su fijacién y estabilidad
han llevado a su uso en una seleccién mas amplia de pacientes, y no se reserva Unicamente
para los mas jovenes y activos, aunque se recomienda que la prétesis se implante inicialmente
en pacientes con buena calidad ésea y una anatomia normal. Las contraindicaciones para su
uso son: displasia de cadera, osteoporosis severa, osteotomias de cadera previas y fracturas
femorales proximales previas.

La idea de Santori et al. [17], [18] era eliminar la parte diafisaria del vastago
convencional, debido a que origina el blindaje de tensiones. A causa del estudio, realizado por
Jasty et al. [16], se demostré que la porcién diafisaria del vastago convencional quedaba
inutilizada una vez que el implante se estabilizaba y se producia el crecimiento 6seo. Por lo
tanto, dedujeron que si esto era cierto para un vastago convencional, tenia que serlo ain mas
para un vastago que pudiera depender de un amplio ensanchamiento lateral para la
estabilidad inicial. No obstante, se debe tener en cuenta la migracién distal del implante, pero
debido al efecto cuiia que produce en la metafisis femoral es practicamente imposible que
ocurra.

El objetivo del vdstago de carga calcar con ensanchamiento lateral es una distribucién
fisioldgica con una transferencia de carga proximal del implante al hueso femoral,
restableciendo su biomecanica. Sus caracteristicas principales son la ausencia casi total de la
porcién diafisaria del vastago (presente en el vastago convencional) y el ensanchamiento
lateral bien definido con transferencia de carga en esa region del fémur. Ademds, posee todas
las ventajas ya mencionadas de los vastagos cortos y al invadir menos el fémur logra conservar
una buena irrigacidén y nutricion que beneficia la accién celular, por ende la remodelacién

Osea, y disminuye el riesgo de NVA.

Siendo los resultados del implante DePuy Proxima™ hip satisfactorios tanto para la
estabilidad y la fijacién, lo serian ain mas si fuese personalizado, es decir, disefiado
especialmente para el paciente considerando su anatomia, eliminando los riesgos que son
consecuencia de errores en la cirugia a causa de la mala seleccién y/o adaptacién del implante
a la cavidad femoral. Por este motivo, la tesis busca innovar la metodologia de disefio
personalizado del vastago convencional adaptandola al vdstago de carga calcar con
ensanchamiento lateral que en adelante se denominard como vastago corto. En el siguiente
capitulo se explica a detalle aspectos del disefio personalizado que ayudaran a tener mejores
resultados, incrementando la vida atil del implante.






Capitulo 3
Estudio morfolégico y diseiio personalizado

3.1 Modelo virtual

Para el desarrollo de esta investigacion se utilizaron dos modelos virtuales del fémur
proximal, obtenidos descargando las TC de dos pacientes masculinos de la libreria virtual
Cancer Imaging Archive con las referencias TCGA-VP-A878 [130] y Pelvic-Ref-009 [131]
correspondientes a los pacientes 1 (P1) y 2 (P2). Las imagenes médicas tienen un espesor de
corte de 2 y 3 mm en el plano axial, 0.909 y 1 mm en los planos coronal y sagital para P1y P2
respectivamente; siendo cada imagen de 512 x 512 pixeles.

Ambas TC fueron importadas al programa 3D Slicer” 4.10.2 para segmentar® el fémur
derecho y su parte cortical (Figura 48A) utilizando las herramientas threshold, level tracing,
paint, erase y smooth. Luego, la parte trabecular fue obtenida a través de la operacién
booleana de resta entre el fémur y el hueso cortical, usando la herramienta logical operators
(Figura 48B).

3D Slicer® permitio exportar la segmentacién del fémur, hueso cortical y trabecular
como mallas en formato STL, estos archivos fueron importados en Meshmixer® 3.5 para
inspeccionarlos, repararlos y/o suavizarlos. Finalmente, los modelos virtuales fueron
procesados manualmente como sélidos en el software NX° 10 coincidiendo su sistema de
coordenadas con el del fémur, por lo que los planos axial, coronal y sagital fueron XY, XZ e YZ
respectivamente (Figura 49).

15 Tutorial de segmentacién usando 3D Slicer®: https://www.youtube.com/watch?v=0at15gjk-Ns
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Figura 48. Modelo virtual del fémur proximal de P1. (A) Segmentacion del fémur derecho
utilizando 3D Slicer®. (B) Proceso para obtener el hueso trabecular.
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Figura 49. Sistema de coordenadas femoral.
3.2 Aplicacion de ajuste eliptico

Para el disefio del vastago femoral se utilizaron secciones transversales: trapezoidales,
ovaladas, elipticas y circulares. Estudios anteriores [132], [133] determinaron que la seccién
eliptica produce una buena distribucion de la tensién a lo largo del vastago, permite su
estabilidad primaria y mejora su adaptabilidad a diferentes secciones éseas con cambios de
forma y tamafio. Por ello, empleando Streamlit®, una libreria de cédigo abierto de Python®, se
cred una aplicacion de ajuste eliptico (Apéndice B, Figura 50) cuyo objetivo fue obtener la
elipse que mejor se adapte a la seccidn dsea para el estudio morfolégico del fémur y el diseifo
personalizado del implante.



% A UNIVERSIDAD =
. & CONCY : A 0 & DE PIURA l.\ INDUSTRIALES
S L ® rees A VARION Tt . ; _ " gy  WODN Crs0[UPM

Aplicacion de ajuste eliptico

Programa creado por William Soldrzano, con el apoyo de los doctores Carlos Ojeda y Andrés Diaz
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Figura 50. Interfaz de la Aplicacién de ajuste eliptico.

Para hacer uso de la aplicacion es necesario muestrear la seccién dsea que se desea
ajustar (Figura 51), para ello se utiliza la herramienta punto de NX°. Las coordenadas X, Yy Z
de cada uno de los puntos son exportadas del programa en un archivo DAT?®, que es insertado
en el multiple file uploader de la aplicacion (Figura 50). A continuacién, se explican los
fundamentos matematicos que permiten el ajuste eliptico.

[ :-.-| File Namo: oxample.prt
X,¥,2 Coordinates of Points b
T L L
{ i . » " ¥ [ DAT |
n ]
r ! . A
| \___Seccién___ e (®— IMPORTAR
| — —_—
| Gsea 4 = Puntos de
| o entrada
| .
P [ ]
i .
L
L ®
[ P
................ S e

Archivo DAT
Figura 51. Muestreo de la seccidon désea y archivo DAT.

Como consecuencia de la posicién del fémur en NX° (Figura 48C), la seccidon dsea se
encuentra en un plano oblicuo perpendicular al XZ, por lo que las coordenadas X e Y (p) de los
puntos del archivo DAT permiten el ajuste eliptico de la proyeccién ortogonal de dicha seccién
(Figura 52). Esta coénica (W) estd representada por un polinomio implicito de segundo orden
(Q), definido por un vector de coeficientes (v = [AB C D E F]7):

W) ={p € R?|Q(p,v) = 0} (2)

16 Archivo de datos genérico que almacena informacion especifica, la informacién que contiene suele ser texto
plano o binario.
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Qlp,v) =[x? xy y* x y 1] =Ax>+Bxy+Cy*+Dx+Ey+F =0 (3)

TEHO OO

Elliptical adjustment

Puntos de 1* orthogonal projection onto XY-Plane

entrada

Curva ajustada

L-» 3 Ajuste -
Plano de la seccion eliptico de la [ortenet st o the v st 080" + 00y -0 00%” 0,304 0330 + 3994 < 5|
B=@ets curva W ST S T
L\ Curva W (proyeccion ortogonal de la Grafico proporcioi’lado por la aplicacion,
, curvaajustada sobre el plano XY) Tonileo | incluye los parametros de la curva W. El
Az® 4 B;r.y s (‘_‘y- Dz + Ey FF =10 Lol LAl 1| USHIATTIO puede descargar este grafico o el

archivo DAT, que contiene los puntos de
la curva ajustada

Figura 52. Representacion de la curva ajustada y el ajuste eliptico de su proyeccién ortogonal.

Si P ={py,p3, .., Pn} €s el conjunto de puntos que se obtiene de muestrear la
proyecciéon ortogonal de la seccién 6sea, es decir, solo incluye las coordenadas X e Y del
archivo DAT cargado en la aplicacién. El vector de coeficientes se debe ajustar a P, para este
propésito, la distancia algebraica (D,) es usada. Esta distancia es ampliamente utilizada
porque simplifica los calculos y necesita menos recursos computacionales [134].
Matematicamente, se obtiene reemplazando las coordenadas de un punto p; = (x;,y;) en el
polinomio Q, por ende, si p; pertenece a la elipse su distancia serd 0; geométricamente, se
traza un vector desde el centro de la elipse hasta el punto p; y la distancia algebraica es la
medida desde el punto de interseccion entre el vector y la elipse hasta el punto p;, como se
observa en la Figura 53.

Ds(pi W) = Q(pi,v) = Ax? + Bx;y; + Cy? + Dx; + Ey; + F (4)
Y
A Qp,v) =0

pi = (xi, 1)

» X

Y

Figura 53. Parametros de la elipse y distancia algebraica.
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La técnica de minimos cuadrados optimiza el ajuste minimizando el cuadrado de la
distancia algebraica entre los puntos P y la curva W, puede ser expresada como la norma al
cuadrado del producto entre la matriz de disefio Dp, que contiene informacién de P, y el
vector v.

xf X1 Y1 3’12 X1 y1 1
Dp=|% X2 Y295 %2 ¥2 1 (5)
Lx2 %0 Y ¥2 %p yn 11

min DA(P,W(v))2 =min ) Q(P,v)? = min ||Dpv||? (6)
2 2

Para evitar la solucién trivial de v = 04, se delimita el vector de coeficientes [134].
Por ejemplo, Paton [135] analizé la forma del cromosoma utilizando un ajuste cénico con una
restriccion de ||[v]|? = 1, evitando que todos los coeficientes sean cero. Por lo tanto, usando
esa restriccidn, la solucién puede ser una: elipse, hipérbola o parabola; sin embargo, debido a
que las secciones dseas, especialmente en la parte diafisaria, tienen una forma eliptica la
conica proporcionada por la aplicacion sera una elipse.

Los multiplicadores de Lagrange permitieron minimizar la distancia considerando la
restriccion ||[v]|> = 1. Por lo tanto, L es la funcién de Lagrange que se debe optimizar.

L=1Dpv|I2 = A(IvlI? = 1) = v"DIDpv — A(vTv — 1) (7)

Igualando el gradiente de L con respecto a v a 0 para minimizar la funcidn, se obtiene:

V,L=0 & 2DIDpv —2lv =0 (8)

DIDyv = v (9)

La optimizacién conduce al problema de los vectores propios, entonces Ay v deben

ser un valor y un vector propio de DX Dp. Si DYDpv = Av, la ecuacién (6) sera:
min||Dpv||> = min vTDIDpv = min A||v||?> = min A (10)

Como resultado, el vector de coeficientes (v) que minimiza la distancia algebraica sera
el vector propio de DX D, correspondiente al valor propio mas pequefio (1). Encontrado v, se
define @, sin embargo, aunque los programas CAD permiten a los usuarios introducir
funciones para dibujar una curva, esta operacién suele ser tediosa. Por lo tanto, la elipse W
puede definirse con cinco parametros: las coordenadas de su centro (x., y.), los radios mayor
(R) y menor (r), y el angulo (@) que hace girar la curva en sentido contrario a las agujas del
reloj (Figura 53).
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Renombrando los coeficientes de v:
v=[AB CDEF]"=[a"2bc2d 2ef" (11)

Los parametros que definen a la elipse son calculados usando las siguientes ecuaciones

[136]:
c'd" —b'e
Y= Yoo -
a'e’ —b'd
_ae—-bd (13)
Ve b2 —a'c
2(a'e?2+c'd'?2 + f'b'2 = 2b'd'e' — d'c'f")
R= L ! (14)
(b'2 —a'ch [\/(a’ —c)2+4b2%2 —(a' + c’)]
2(d'e?+c'd'?+ f'b'?2 —2b'd'e — a'c'f") (15)
r= 5
(b'2 —a'ch [—\/(a’ —c)2+4b"2%2—(a' + c’)]
( 0;sib'=0yad <c
/i1
E;sib' =0ya >c
arctan( A )
— T T 16
@ = 2a A ;sib'#0ya < (16)
2b’
o arctan|—r—
=+ . ;sib'#0ya > ¢
\ 2 2 ’

La curva ajustada de la seccidn dsea es la interseccidn entre un cilindro eliptico, siendo
la curva W su directriz y el eje Z su generatriz, y el plano de la secciéon z = Gx + H (Figura 52)
donde las constantes (G, H) se ajustan empleando una regresion lineal a partir de las

coordenadas X y Z de cada punto del archivo DAT.

Hay dos formas de exportar la curva ajustada desde la aplicacién a NX°. La primera
permite al usuario obtener los puntos de la curva en formato DAT haciendo clic en Download
DAT file (Figura 52), luego importar estos puntos a NX° y con la herramienta spline obtener la
curva ajustada (Figura 54). Asimismo, la aplicacién proporciona una grafica de la curva W que
contiene los parametros que la definen (x., y., R, 7,a), éstos se introducen en la herramienta
elipse de NX° y se proyecta W al plano de la seccidn para obtener la curva ajustada (Figura
55). La aplicacion de ajuste eliptico permite al usuario descargar el grafico de la curva W
(Figura 52, Figura 55) y proporciona una vista tridimensional de las curvas ajustadas (Figura

56), ya que es capaz de realizar varios ajustes al mismo tiempo.
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EXPORTAR

Puntos de la
curva ajustada

Introduce en NX los puntos
de la curva ajustada para
obtener la elipse utilizando la
herramienta spline

Figura 54. Exportacion de la curva
ajustada importando el archivo DAT.
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Figura 55. Exportacion de la curva ajustada introduciendo los parametros de la curva W en
NX®y proyectdndola sobre el plano de la seccién.
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Figura 56. Vista tridimensional de las curvas
ajustadas.
3.3 Estudio morfoldgico
El estudio morfolégico del fémur proximal es esencial porque es la regién que sufre
resorcion dsea a largo plazo en la mayoria de los implantes de ultima generacién [31]. Durante
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la planificacion preoperatoria de la ATC, el cirujano elige un vastago adecuado entre las
numerosas protesis fabricadas con antelacidn. Para ello, evalia la morfologia del paciente
utilizando imdgenes bidimensionales como las radiografias (Figura 39), sin embargo, el fémur
tiene caracteristicas especificas e individuales y esta técnica no proporciona informacién
detallada sobre la cavidad femoral, por lo que el vastago elegido puede llenarla
deficientemente o exceder sus dimensiones causando fracturas periprotésicas. Ademas, los
pardmetros geométricos: angulo de inclinacidon (neck-shaft angle), anteversion y offset serian
inadecuados, lo que podria dar lugar a un vastago dislocado [137]-[142].

El analisis radiolégico es impreciso en comparacién con otras técnicas de imagen
médica como la TC o la RM [143], [144]. El modelo tridimensional del fémur obtenido a partir
de la TC (Figura 48) proporciona informacién mas precisa que permite el estudio morfolégico
de cada paciente porque es esencial para el disefio personalizado de los vastagos no
cementados, debido a que dimensiones precisas del canal femoral garantizan la estabilidad
mecanica y evitan el apantallamiento de la tensién [145]. A continuacidn, a partir del modelo
virtual, se evaluan los pardmetros geométricos y la cavidad femoral de cada paciente.

3.3.1 Angulo de inclinacion y mecdnico

Para medir el angulo de inclinacién, se utilizaron modificaciones de las técnicas
descritas por Wang et al. [146] y Zhang et al. [147]. Previamente, se simulé como una esfera
la cabeza del fémur, por lo tanto, sus centros son coincidentes; de no ser posible esta
estimacion, debido a la fractura del cuello femoral, puede usarse el acetabulo para definir la
esfera. Se ubican tres planos de referencia: el primero en el istmo?!’ del cuello femoral (ICF),
plano paralelo al XY rotado 45° en sentido horario respecto al eje X, siendo 45° el suplemento
del angulo de inclinacién promedio segun el estudio realizado por Gilligan et al. [148]; el
segundo y tercero son planos paralelos al XY ubicados en el fin del trocanter menor (TM) y 10
mm (TM-10) por debajo (Figura 57A).

El fémur proximal es cortado a través de los tres planos, generdndose secciones dseas.
Como fue descrito en el apartado Aplicacion de ajuste eliptico, es posible hallar el centro de
cada seccién muestreandola con la herramienta punto de NX° (Figura 57B). El ajuste realizado
por la aplicacién para las secciones ICF, TM y TM-10 se muestra en la Figura 57C, Dy E
respectivamente. El eje del cuello femoral pasa por los centros de la esfera y de la seccién ICF,
y el eje longitudinal por los centros de las secciones TM y TM-10 (Figura 57F). Ambos ejes se
proyectan ortogonalmente sobre el plano XZ y el dngulo que forman es el angulo de
inclinacidn. El eje mecanico es paralelo al eje Z, y el angulo entre el eje del cuello y el mecanico
es el angulo mecénico (Figura 4G). Por lo tanto, el angulo de inclinaciéon y mecanico para P1
es 126.4°y 141.9°, y para P2 es 133.1° y 143°.

17 parte mas angosta del interior de un cuerpo.
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Los dngulos de inclinacién de P1 y P2 se encuentran dentro del rango normal de 90 a
135°, si lainclinacidn fuese mayor de 125° se denomina coxa valga y si es menor de 120°, coxa
vara [149]. Si el vastago seleccionado por el ortopedista o disefiado por el ingeniero altera el
angulo de inclinaciéon del paciente, posicidn valga o vara, se genera un desequilibrio muscular
(Figura 58A) y como consecuencia afecta la carga a la que es sometida la articulacidon después
de la ATC, favoreciendo el aflojamiento del implante [150]—-[152].

59561 Centro de la g
. L cabeza femoral
AFli z ’:1 Al: angulo de inclinacién B2 > B1 o: oﬂeseto
F: fuerza abductora F2 > F1 B: brazo de palanca
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Centro de

; Rotacion
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(C)

Figura 58. Alteraciones de los parametros geométricos del fémur. Incremento del (A) dngulo
de inclinacién, (B) offset y disminucién de la (C) anteversion.

3.3.2 Anteversion

Yadav et al. [153] miden la anteversion femoral tridimensionalmente como el angulo
entre el plano condilar, formado por los ejes condilar y del cuello; y el plano del cuello femoral,
compuesto por los ejes del cuello y longitudinal. No obstante, el modelo virtual del fémur
proximal (Figura 48) no incluye a los condilos, por consiguiente, no es posible definir el plano
condilar. En consecuencia, se propone una nueva estrategia para cuantificar la anteversién
gue consiste en tomar como referencia el plano XZ y redefinir el plano del cuello femoral como
aquel formado por los ejes del cuello femoral y mecanico (Figura 59A), ya que ambos planos
estdn conformados por un eje paralelo al Z favoreciendo la medicidn de la anteversién: dngulo

entre el nuevo plano del cuello femoral y el XZ (Figura 59B). La anteversion para P1y P2 es de
13.5° y 3.6° respectivamente.
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Figura 59. Anteversion femoral.

El objetivo de la anteversidn es restablecer el centro de rotacién del fémur [154]. Su
reduccion conduce a un aumento de la rotacidn externa de la pierna, aumenta los momentos
de torsidn sobre la prétesis [155]-[157] y puede asociarse a un mayor riesgo de aflojamiento
[158] (Figura 58C). Ademas, tiene una fuerte influencia en las fuerzas de contacto de la cadera
en el fémur proximal [159], por lo tanto, el dngulo de anteversidn correcto permite un rango
de movimiento éptimo con un riesgo minimo de inestabilidad [160], [161].

3.3.3 Offset

El offset es la distancia perpendicular entre el eje longitudinal y el centro de la cabeza
femoral (Figura 60). Debido a que la cabeza femoral se simulé como una esfera para medir el
angulo de inclinacién (Figura 57A), ésta posee informacion implicita del offset, por ende no es
necesario cuantificarlo con la condicién de utilizarla en el disefio personalizado.

Este parametro mejora la funcion fisica, aumenta la estabilidad de la cadera, mantiene
el equilibrio pélvico postoperatorio y minimiza el riesgo de dislocaciones [151], [162], [163].
Varios estudios han demostrado que un incremento en el offset se correlaciona con una
reduccion del dangulo de inclinacion, mayor rango de movimiento, aumento del brazo de
palanca y la fuerza abductora (Figura 58B). Si no es restablecido, aumenta la fuerza reactiva
de la articulacidn, en consecuencia el desgaste y conduce al fracaso del implante [164]-[167].
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Figura 60. Offset.
3.3.4 Cavidad femoral

El disefio de los vastagos personalizados determina las zonas de contacto con el hueso
cortical, lo que da lugar a diferencias en |la biomecdnica y sujecidon entre implantes. El objetivo
es conseguir una estabilidad inicial mediante una fijacion con un contacto 6seo adecuado
[126], por ello, laimportancia de estudiar la cavidad femoral ya que delimita geométricamente
las dimensiones del vdstago, evita el aflojamiento temprano y las fracturas periprotésicas.
Ademas, a diferencia de los parametros geométricos del fémur que se correlacionan entre si,
la cavidad femoral tiene caracteristicas muy variables propias de cada persona, por lo cual no
es proporcional a la geometria externa del fémur.

El estudio del canal femoral para el diseno de vastagos convencionales consiste en
realizar cortes ortogonales, paralelos al plano XY, que seccionan al hueso [11], [168], [169].
Sin embargo, los planos de corte alojaran a los croquis de las secciones que compondran al
vastago, que se obtiene a partir de la interpolacion!® de los croquis. Como se visualiza en la
Figura 61, si se realiza el andlisis convencional, el resultado no imita la cara lateral del fémur
proximal, incrementando el apantallamiento de tensiones pues no se restablece la
biomecanica, debido a que esta metodologia esta optimizada para adaptar el contacto entre
implante y hueso en el calcar y la didfisis femoral. Por este motivo es necesario otro método
para estudiar la cavidad y disefiar el vastago corto personalizado.

18 Obtener un sélido mediante secciones multiples donde la forma cambia para pasar por cada curva. En el programa
NX® se interpola utilizando la herramienta curvas de paso.
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Figura 61. Metodologias para estudiar el canal femoral.

La inspiracion para la creacion de esta nueva metodologia fue el punto de fuga, lugar
geomeétrico en el que convergen lineas oblicuas que da la sensacién de profundidad en un
dibujo. Para replicar la curvatura de la cara lateral del fémur proximal fue necesario crear un
arco cuyo origen, simil al punto de fuga, genere planos oblicuos que permitan hacer el estudio
del canal y disefiar el vastago que se adapte a él. Para generar el arco fue necesario usar el
plano TM (seccidn VI, Figura 62B y Figura 63B) que permitié encontrar el angulo de inclinaciéon
de cada paciente. Luego, se ubicé un plano oblicuo (seccion |, Figura 62B y Figura 63B) por
debajo del plano ICF, ya que, de acuerdo al estudio realizado por Solérzano et al. [31] es la
zona con mas riesgo de fractura del fémur proximal. Finalmente, creado el arco a partir de
ambos planos, cuyo angulo interior es el suplemento del angulo mecanico (SAM) del paciente
(Figura 57G, Figura 62A y Figura 63A), fue divido en cinco partes iguales produciendo los
planos Il, lll, IV y V (Figura 62B y Figura 63B). Es posible obtener mds planos de estudio
dividiendo el arco en mas partes, sin embargo, el disefio se torna mas complejo y el vastago
menos organico.

A partir de los planos oblicuos se obtuvieron las secciones dseas que sirvieron para
estudiar el canal, cada una de ellas fue muestreada siguiendo el procedimiento descrito en el
apartado Aplicacion de ajuste eliptico. La aplicacion de ajuste proporciond el esquema
tridimensional de las curvas ajustadas (Figura 62Cy Figura 63C) y la grafica de ajuste individual
de cada seccidén (Figura 62D y Figura 63D), que contiene los parametros de la elipse y permite
la importacién de la curva ajustada a NX® para comprobar que se adapta adecuadamente a la
seccidon ésea original (Figura 62E y Figura 63E). Estas curvas de ajuste limitaron la geometria 'y
permitieron el estudio de la implantabilidad del vastago, esto se detalla en el apartado Diseio
personalizado.
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Figura 62. Estudio de la cavidad femoral de P1. (A) Arco para estudiar la cavidad. (B) Planos
oblicuos. Grafica (C) tridimensional e (D) individual de las curvas ajustadas. (E) Secciones dseas
con sus curvas de ajuste.
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3.4 Diseio personalizado

Como fue comentado en el apartado Cavidad femoral, en el disefio personalizado
convencional, el fémur del paciente es cortado transversalmente y el disefiador dibuja en cada
una de las secciones el croquis del vastago con el suficiente contacto anatémico con las
paredes internas del hueso cortical, luego interpola todos los croquis para obtener la varilla
que se adapta a la cavidad del paciente (Figura 64).
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Figura 64. Diseiio personalizado convencional.
Fuente: “Estudio de la influencia de estabilidad primaria en el disefio de vastagos
de prétesis femorales personalizadas: aplicacién a paciente especifico” [11].

Esta metodologia es eficiente para los vastagos convencionales porque se apoyan en
el calcar y tratan de imitar su forma, no obstante, en los véstagos cortos el objetivo es replicar
la parte proximal del fémur que resulta ser ancha y curva. Por lo tanto, si se utiliza esta técnica
de disefio obtener la forma adecuada seria muy dificultoso, debido a que la intencién es
conseguir una forma curva a partir de una base plana. Pese a ello, Rawal et al. [21] disefiaron
un vastago corto personalizado utilizando esta metodologia pero, como se muestra en la
Figura 65, el resultado no es organico ni implantable, por lo tanto, es necesario innovar esta
técnica adaptada al vastago corto para que imite la forma de la cavidad femoral proximal y

garantice su implantabilidad.

Figura 65. Disefio personalizado convencional aplicado a los vastagos cortos.

Fuente: Adaptado de “Design and manufacture of short stemless femoral hip

implant based on CT images” [21].

Gdmez-Garcia et al. [115] expresan que, en general, el disefio de los vastagos cortos
tiene cinco caracteristicas basicas definidas: region anatémica que ocupan, caracteristicas
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geométricas del disefio, zonas en las que se produce la transmisién de tensiones, osteotomia
e insercion. El vadstago corto personalizado ocupa y transmite los esfuerzos hacia la metéfisis,
debido a lo cual es conocido como vastago metafisario. Por consiguiente, a lo largo de esta
seccidn se integran tanto la geometria, la osteotomia e insercion en el disefio personalizado
del implante corto.

Otro aspecto en el que innova la metodologia propuesta es la inclusién de la
anteversién como parametro de disefio, esto debido a que en la mayoria de los implantes
personalizados o estandar solo se utiliza como parametros geométricos al angulo de
inclinaciéon y offset. Como fue mencionado en el estudio morfolégico, los 3 pardmetros del
fémur juegan un rol importante en la accion muscular y por supuesto en el rango de
movimiento, por ende su preservacién es crucial para no alterar la biomecanica femoral.

3.4.1 Osteotomia

Es el procedimiento que repara las articulaciones dafiadas cortando y remodelando los
huesos. En la ATC su rol es remover el cuello femoral, para colocar un vastago dentro de su
cavidad; y remodelar el acetdbulo, para que se alinee con el implante y creen una articulacion
artificial que restaure la movilidad del paciente. En adelante, el término osteotomia se utiliza
para referirse a la remocion del cuello femoral.

Dimitriou et al. [170] determinaron que el plano de corte, denominado plano de
osteotomia, afecta la seccidn de implantacidon, seccion ésea producto de la remocién del
cuello por la que ingresa la protesis a la cavidad (seccion |, Figura 62A y Figura 63A), y la
posicién postoperatoria del vastago femoral no personalizado alterando el dngulo de
inclinacién y la anteversion del fémur debido a la compleja morfologia de su canal proximal.
Por ello, sugieren que la osteotomia sea optimizada considerando la alineacion del vastago
gue restablezca la respuesta mecdanica del fémur, para no generar un desbalance muscular
que acelere el aflojamiento (Figura 58); sin embargo, en los implantes personalizados esto se
logra a través del andlisis y disefo individual. Por consiguiente, su rol es la evaluacién de la
implantabilidad, ya que el disefio del vastago personalizado debe garantizar la correcta
interaccidon entre hueso e implante (ajuste) y ser capaz de ingresar por la seccion de
implantacion (llenado), con el fin de evitar fracturas durante la cirugia. Recordando el
apartado Cavidad femoral, el plano | se ubicd por debajo del ICF y el angulo que formaba con
el plano TM o seccién VI era el SAM, esto ocurre porque el plano | es el plano de osteotomia
y debe considerar una zona de corte por debajo de la fractura, que ocurriria en el ICF, y
restaurar los pardmetros del fémur como el angulo de inclinacidn a través del angulo mecanico
(Figura 62A, By Figura 63A, B).

3.4.2 Insercion

El disefio del implante corto personalizado se caracteriza por imitar la curvatura de la
cara lateral del fémur proximal (Figura 61). Ese ensanchamiento lateral requiere un nuevo
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método de implantacion para lograr el escariado femoral, que consiste en abrir poco a poco
la cavidad utilizando elementos calibrados similares al vastago, llamados escariadores, hasta
lograr el tamafo adecuado para su insercidn respetando el trocanter mayor y los musculos
gluteos. Esta técnica se ha denominado round the corner y es posible gracias a la ausencia de
la parte distal del vastago [17], [18].

Round the corner requiere que los escariadores y el implante final se inserten primero
en posicién varo y luego se inclinen progresivamente en la alineacidn correcta mientras se
desciende por la metafisis femoral (Figura 66). Esta técnica facilita el uso de abordajes
minimamente invasivos, pero impide el uso de guias intramedulares y también puede dar
lugar a una posicion en varo cuando la punta del vastago toca la parte lateral del fémur,
contribuyendo a una posible fractura por lo que es aconsejable el uso de fluoroscopia®®
durante la insercion [129].
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Figura 66. Técnica round the corner.

3.4.3 Implantabilidad

Como fue explicado en el apartado Estudio morfoldgico, el ortopedista selecciona un
implante a través del andlisis radioldgico, que en comparacion al tridimensional es impreciso
porque no evaluUa las secciones de la cavidad femoral, que resulta ser compleja en la zona
proximal. Por su parte los disefiadores, pese a disponer del modelo virtual, muchas veces no
consideran en el proceso de disefio la osteotomia y el método de insercion, aspectos claves
que determinan si la prétesis personalizada es implantable o no. Esto ocurre con Rawal et al.
[21], quienes analizan la implantabilidad de su disefio personalizado, sin considerar ambos
atributos, solo por medio del ajuste y llenado entre hueso y prétesis. En consecuencia, se

19 Técnica usada en medicina para obtener imagenes en tiempo real de la estructura interna del paciente usando
rayos X [171].
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propone una metodologia para estudiar la implantabilidad garantizando que la prétesis se
adapte al canal y sea posible su insercién por la secciéon de implantacién.

Desde el punto de vista geométrico, para que el cirujano utilice la técnica round the
corner los limites de las secciones del implante deben ser proyecciones de la curva de
implantacion sobre los planos utilizados en el analisis de la cavidad (Figura 62B y Figura 63B),
debido a la rotacion realizada para colocar el vastago en la alineacidn correcta (Figura 66). La
proyeccién ortogonal de la curva de implantacion puede ser de dos tipos: la primera consiste
en proyectar la seccion | sobre los planos oblicuos (S1); por el contrario, en la segunda la curva
| se proyecta sobre el plano Il, el resultado es proyectado en el plano lll y asi sucesivamente
hasta llegar al plano VI (S2). Interpolando las curvas generadas se forman dos sélidos, sin
embargo, no solo se deben evaluar estos cuerpos, también se debe incluir en el analisis la
interseccion (S3) y unidn (S4) de ambos. Estos 4 sélidos representan la restriccion de la seccion
de implantacidn (Figura 67).

No obstante, debe incluirse en el analisis la restriccion de la cavidad. Al igual que en el
caso anterior, las curvas ajustadas obtenidas del estudio del canal femoral se interpolan,
formando un sélido que es una aproximacién de la cavidad del paciente; por ello, es necesario
rectificar zonas de sobrestimacion, que invaden la parte cortical del fémur, interceptandolo
con la parte trabecular o restandole la cortical, logrando como resultado el volumen maximo
del véstago personalizado (Figura 67).

Ambas restricciones deben cumplirse para garantizar la implantabilidad de la prétesis,
por consiguiente, los solidos, que son representacion fisica de las limitaciones generadas por
el canal del paciente y la seccién de implantacidn, deben interceptarse. Como resultado se
producen 4 regiones: R1, R2, R3 'y R4 que son consecuencia de la intersecciéon de S1, S2, S3 y
S4 con la restriccion de la cavidad (Figura 67).

Restriccion de la seccidon
de implantacion

Interseccion
de las curvas Cortical Trabecular
ajustadas

Restriccion de la cavidad

Figura 67. Evaluacién de la implantabilidad.
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Respecto a la restriccidon de la cavidad, puede surgir la duda del porqué no se utiliza
directamente la parte trabecular, que contiene informacidn exacta del canal del paciente. Esto
se debe a que al interceptar el hueso trabecular con la restriccion de la seccion de
implantacion, el resultado invade el trocanter menor, que de acuerdo al estudio de Solérzano
et al. [31] es una zona medianamente critica del fémur proximal (Figura 68). Por lo tanto, las
curvas ajustadas que se adaptan al canal femoral, y no invaden al trocdnter menor, permiten
el disefio adecuado del implante evitando las fracturas periprotésicas.

Invade el
trocanter menor

Figura 68. Evaluacién de la implantabilidad usando el hueso trabecular.

Para probar la implantabilidad fue necesario fabricar las 4 regiones y la parte cortical
ya realizada la osteotomia para P1 (Figura 69B) y P2 (Figura 69C), e imitar la técnica round the
corner, certificando que las regiones ingresan sin problema por la seccién | y se ajustan
adecuadamente a la cavidad. Por ello, utilizando la impresion por deposicién de material
fundido se elaboraron prototipos de PLA%® a partir de los archivos STL de los sdlidos, que
fueron laminados?! en el programa Ultimaker Cura 4.8.0° (Figura 69A) y fabricados por la
impresora Ender 3 Pro.

Los resultados de la experimentacion mostraron, para ambos pacientes, que las
regiones 1, 2 y 3 son sélidos implantables porque ingresaron sin problema por la seccién de
implantacion y se ajustaron correctamente al canal femoral, por lo tanto, se disefi6 el vastago
personalizado a partir de ellas; no obstante, la regidon 4 no es implantable, debido a que no
ingreso por la cavidad (Figura 69D y E). Ahora tiene sentido la eleccién de dos pacientes que
tienen morfologia femoral distinta, ya que da fiabilidad a las conclusiones obtenidas a partir
de la experimentacion, sin embargo, se entiende que para generalizar este comportamiento
es necesario realizar mas pruebas con otros pacientes.

Ademas, recalcar que este estudio es posible gracias a la nueva metodologia propuesta
para estudiar la cavidad femoral (Figura 61) ya que, de haber usado la técnica convencional,
la restriccidon de la seccidn de implantacidn seria un cilindro eliptico. Como resultado, el sélido
implantable no se adaptaria a la parte lateral del fémur lo que perjudicaria su biomecanica
posterior a la cirugia.

20 polimero biodegradable producido a partir de acido lactico utilizado para la impresién 3D.

21 proceso mediante el cual la pieza se corta en muchas capas horizontales y a partir de ellas genera la trayectoria
que debe realizar el cabezal de la impresora 3D para fabricar el objeto.



Figura 69. Fabricacion de prototipos. (A) Laminado utilizando el programa Ultimaker Cura®. Prototipos de PLA con sus
respectivos STL para (A) P1 y (B) P2. Evidencia de los experimentos realizados para (D) P1 y (E) P2 que demuestran la
insercion de las regiones 1, 2 y 3 (izquierda), excepto la 4 (derecha).

66
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3.4.4 Varilla

Las regiones implantables, debido a que se ajustan y llenan adecuadamente la cavidad
de los pacientes e ingresan por la seccién de implantacion, fueron la varilla del vastago corto
personalizado. Sin embargo, por causa de las operaciones booleanas de interseccién y resta
realizadas, no son uniformes, dificultando el crecimiento éseo; por lo tanto, son suavizadas
preservando su forma (shape preserving) utilizando la herramienta smooth de Meshmixer®
con una escala de suavizado (smoothing scale) de 50 (Figura 70). Previo a ello, para la facilitar
su insercion por el canal femoral, el borde de la seccién VI es redondeado 5 mm.

(A) (B)
Figura 70. Suavizado de la regién de implantacién. Vista (A) isométrica y
(B) de perfil.

A causa de la conicidad de la varilla del vastago personalizado (Figura 71), que emita la
conicidad propia del canal femoral, su respuesta a una fuerza externa (F) es similar al efecto
cuia, pues se generan fuerzas normales (N) y de friccion (f) que le dan estabilidad. La fuerza
normal genera compresidon provocando un ajuste por interferencia entre el implante y el
hueso, que aumenta si se incrementa la carga; por su parte la friccion proporciona resistencia
a la separacion, sin embargo, también produce desgaste que segrega microparticulas del
material de la varilla que perjudican la salud del paciente. La fuerza externa, que origina este
efecto y permite la fijacion sin cemento, representa la carga fisioldgica que recibe el implante
a través del acetdbulo.

Si se realiza el mismo analisis para un vdastago convencional no personalizado (Figura
2), que no se adapta a la parte lateral del fémur, la respuesta mecdnica cambia. En la parte
lateral del implante solo existe fuerza de friccion (Figura 71), por lo tanto, acelera el desgaste
que afloja el vastago y causa dolor al paciente siendo necesario, en algunos casos, una cirugia
de revision. En conclusion, el estudio mecanico de la interaccion entre hueso e implante para
ambas protesis demostré que el vastago corto personalizado es mas estable porque distribuye
las fuerzas normales y de friccidn que son necesarias para el correcto ajuste y resistencia a la
separacion. No obstante, en los implantes cortos existe el temor de descenso por la diéfisis
femoral, sin embargo, debido al ensanchamiento de la varilla en la parte lateral es imposible
la migracion distal (Figura 61). En este sentido, el estudio de la implantabilidad, que permite
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el disefio de la varilla, considera de manera indirecta este factor y favorece la estabilidad al
producir la conicidad que imita a la del paciente.

Por accién (F) y reaccién (F1 y F2)

F

Diseno corto
personalizado

Debido a la conicidad de la
cavidad femoral se generan
fuerzas normales (N) y de
friccion (f). Como resultado es
mas estable.

=

F2
Disefio N2
convencional no
personalizado Solo aporta

friccion, pierde
: estabilidad
Figura 71. Respuesta mecanica de los vastagos a la carga fisioldgica.

3.4.5 Cuello y cono de recepcion

Para terminar de disefiar la protesis fue necesario dibujar el cuello y el cono de
recepciéon, que permiten la unidn de la varilla con la esfera de articulacidon restaurando el
angulo de inclinacion, anteversion y offset del paciente. Imitando los estandares europeos, el
cono del vastago personalizado fue 12/14 ya que, de acuerdo con el estudio realizado por
Morlock et al. [172], este cono de recepcidn es el mds usado en ese continente. El modelo
12/14 estd definido por un didmetro proximal de 12 mm, distal de 14 mm y una altura de 20
mm, resultando en un angulo cénico de 5.725° 0 5°43’30” (Figura 72).
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Figura 72. Cono de recepcién 12/14.

Con el fin de modelar el cono, primero se definié un plano perpendicular al plano del
cuello femoral, que permitié medir la anteversion, y para conservar el angulo de inclinacién
en el disefio fue rotado (90-SAM)° en sentido antihorario respecto al eje Y. Ademas, siguiendo
la recomendacion de Wen-Ming et al. [142] se ubicé a la mitad de la esfera, que se aproxima
a la cabeza femoral, obteniendo como resultado un plano oblicuo donde se dibujé el croquis
de la circunferencia de 12 mm. Para mantener la altura del cono, se posiciondé un plano 20
mm por debajo del plano oblicuo y se trazé el croquis de la circunferencia de 14 mm siguiendo
la direccidn del eje del cuello femoral. Para el cuello se necesitd la curva inicial de la varilla
gue se obtuvo proyectando la primera seccion sobre el plano de osteotomia. Todo este
proceso se ilustra en la Figura 73.

Plano del
cuello femoral
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Figura 73. Obtencidn de los croquis del cuello y cono de recepcion.

En base a las curvas dibujadas, que conforman el cuello y el cono de recepcion, se
obtuvo un sélido utilizando la herramienta “curvas de paso” de NX* y se integré a la varilla a
través de la operacién booleana de unidn; para evitar la concentracidon de tensiones, se
redondearon los bordes de las curvas como se observa en la Figura 74. El proceso descrito se
repitid para cada varilla (R1, R2 y R3) para obtener los disefos finales de los vastagos
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personalizados (V1, V2 y V3) de cada paciente que fueron analizados a través del MEF (Figura
75).

Herramienta
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Figura 74. Interpolacién y unién de los croquis del cuello y cono de
recepcion al vastago personalizado.
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Figura 75. Vastagos personalizados (A) V1, (B) V2 y (C) V3 para los pacientes P1y P2.

La respuesta mecanica del cono de recepcidn a la carga fisioldgica (Figura 76) es similar
a la respuesta del vastago, con la diferencia de la interaccidon entre éste y la esfera de
articulacion. La reaccidon producida por la fuerza externa se descompone en las fuerzas
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normales (N) y de friccion (f). Las tensiones creadas por la fuerza normal generan la
compresidn de las paredes del cono y de la esfera provocando un ajuste por interferencia y
una soldadura en frio entre ellas, que aumenta si se incrementa la carga [173]. Por su parte,
la friccidn entre las superficies provoca resistencia a la separacidn entre el cono y la esfera
[174]. Debido a la conicidad se produce este efecto, de ser un elemento recto solo causaria
resistencia por friccién, aumentando el desgaste en esa zona, similar a la parte lateral del
vastago convencional no personalizado (Figura 71).

Esfera de
articulacion

Por accion (F, N) y reaccién (F/2, N')

Paredes de la
esfera de
articulacion

FI2 N’

L
2K

Compresion

Cono de recepcion

Figura 76. Respuesta mecdnica del cono de recepcion y la esfera de articulacion a la carga
fisioldgica.

Culminado el disefio del vdstago corto con la metodologia descrita que considera los
aspectos propios del paciente, como su anatomia y los que dependen de la cirugia, como la
osteotomia y el método de insercidn se garantiza el ajuste, llenado e implantabilidad de la
protesis. No obstante, para realizar el disefio se utilizaron elementos del estudio de la
morfologia femoral como: el plano TM, el SAM, el plano y eje del cuello femoral, la esfera que
se ajusta a la cabeza femoral; gracias a los cuales se logro restaurar el dngulo de inclinacidn,
anteversion y offset del fémur de ambos pacientes como se visualiza en la Figura 77. Por lo
tanto, ninguno de los disefios propuestos fallara por desequilibrio muscular o modificacion del
rango de movimiento. Otro punto a favor de esta técnica es su simpleza, ya que el disefiador
no necesita definir manualmente las zonas de contacto entre implante y hueso porque el
programa creado le proporciona la curva que mejor se ajusta a la seccidn ésea garantizando
la estabilidad primaria, evitdndose asi el error humano en el proceso. Ademas, la aplicacién
de ajuste también es util para el estudio de los pardmetros del fémur como se comenté en el
apartado Estudio morfolégico.

El paso siguiente fue realizar el analisis de elementos finitos para seleccionar cudl de
las tres opciones es el mejor vastago para cada paciente.



Figura 77. Comparacion entre los parémetros del fémur implantado e intacto para el paciente
(A) P1y (B) P2. '



Capitulo 4
Analisis por elementos finitos

4.1 Método de elementos finitos

El método de elementos finitos (MEF) es un método numérico utilizado en problemas
cuya solucidn analitica requiere de ecuaciones diferenciales parciales u ordinarias que no son
posibles de resolver porque involucran geometrias complejas (huesos), cargas no distribuidas
(cargas fisioldgicas) y determinacién de propiedades de materiales (comportamiento
anisotrépico) que dan como resultado un problema ingenieril de gran complejidad.

Se utilizé por primera vez en 1972 en el campo de la biomecanica dsea para analizar el
comportamiento mecdnico de las partes del esqueleto [175]. Esta técnica computacional se
ha hecho muy popular desde entonces en la ingenieria mecanica y biomédica para el andlisis
de tensiones y deformaciones, determinacion de propiedades mecanicas, disefio de implantes
y la prediccidn de la carga de fractura [176] debido a que su uso permite que el problema sea
planteado como un sistema de ecuaciones algebraicas, en lugar de diferenciales, pero para
ello tiene que ser discretizado.

La discretizacién es el proceso en el que un cuerpo es divido en partes mas pequefias
no intersectantes entre si denominadas elementos finitos que estan interconectados por
medio de puntos comunes llamados nodos que se ven afectados por las condiciones de
contorno (cargas y restricciones) que afectan al cuerpo. Al conjunto de nodos, considerando
sus relaciones de adyacencia, y elementos se le denomina malla (Figura 78) [177].
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Nodo

Discretizacion

Elemento finito

Malla con condiciones
de contorno

Cuerpo / pieza Malla
Figura 78. Discretizacién del fémur proximal.

Sobre los nodos se materializan las variables de salida del problema [178], que en
elementos estructurales son los desplazamientos nodales y a partir de su calculo, utilizando
relaciones cinematicas y constitutivas, se obtienen las deformaciones y esfuerzos [177]. Cabe
resaltar que las variables de salida se definen en funcién a los grados de libertad de cada nodo
de la malla [178].

Otero Pereiro [178] para explicar los conceptos basicos que hay detrds del MEF emplea
una barra de armadura, que solo tiene rigidez axial, pero la sustituye por un resorte (Figura
79) cuya constante elastica sera igual a la rigidez de la barra (K). La gran tarea es entender la
relacién entre la carga (F) que actia en los nodos y sus desplazamientos (u), para asi
interpretar la rigidez.

Barra de armadura Resorte
L Seccion E L
( ) transversal E (
ZEEF YY Y X
[ [ P '
1 H : I ]
1 ] u = | u

Figura 79. Barra de armadura y resorte.

La ley de elasticidad de Hooke en el resorte (Figura 79) expresa a través de su constante
eldstica la relacion entre la fuerza aplicada y el desplazamiento:

F =Ku (17)
Por lo tanto, si es conocida la constante eldstica o rigidez y la carga aplicada, se puede
obtener, utilizando esta relacién, el desplazamiento:

u= (18)

F
K
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En consecuencia, el significado fisico de la rigidez del resorte de valor 1 N/mm implica
gue para obtener un desplazamiento de 1 mm se debe aplicar una fuerza de 1N, por
consiguiente, al conocerla, la relacién fuerza-desplazamiento queda definida. Para analizar la
rigidez de la barra de armadura (Figura 79) es necesario recordar los conceptos bdsicos de
resistencia de materiales como: el esfuerzo axial (o), la deformacidn unitaria (€) y la ley de
Hooke [179]:

a=% (19)
L 20
e=- (20)
o =Ee (21)

Donde L es la longitud de la barra y A es el drea de su seccidn transversal (Figura 79).
Vinculando las tres ecuaciones y despejando la fuerza:
EA

F = T‘LL (22)

De acuerdo a la definicién previa de rigidez, como la relacién entre la fuerza y el
desplazamiento, se obtiene:

K=— (23)

La rigidez queda definida por las propiedades mecanicas (E) y geométricas (4, L) del
elemento. En este caso solo esta presente el concepto de rigidez axial, sin embargo, en un
problema real coexisten diversos componentes de rigidez: axial, flexion y torsion; los cuales
pueden ser cuantificados por medio de relaciones matematicas que describen el
comportamiento fisico asociado a cada uno, relacionando siempre las fuerzas y los
desplazamientos nodales.

Esta idea establecida a partir del resorte puede ser generalizada para los diversos
elementos finitos, pero los conceptos descritos seguiran siendo los mismos. En un analisis real,
a partir del principio de superposicidon de efectos, se establecen las ecuaciones que modelan
el problema y pueden ser expresadas de forma matricial, por ello se define una matriz de
fuerzas, de rigidez y desplazamiento, que cumplen las relaciones establecidas por la ley de
elasticidad:

[F] = [K][u] (24)

La ecuacion matricial puede ser resuelta computacionalmente. Este trabajo lo realiza
el solver del programa de elementos finitos, que para NX® es Nastran®.
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Comprendido el MEF, fue necesario hacer la simulacion para evaluar el
comportamiento mecdnico del fémur antes y después de la implantacion. Por ello, se detallan
sus 3 etapas principales: preprocesamiento, solucién y posprocesamiento.

En el preprocesamiento se generd la malla a partir de los cuerpos que participaron en
la simulacion, se definieron también el material de cada uno y las condiciones de contorno a
las que estan sometidos. A partir de esta informacion, se definié la matriz de rigidez y fuerza,
y se restringid la matriz de desplazamientos nodales. En la etapa de solucidn se calcularon los
desplazamientos, luego las deformaciones y esfuerzos de cada nodo y elemento. En el
posprocesamiento se analizaron los resultados con el fin de hacer el estudio biomecanico
respectivo.

4.2 Malla

Antes de crearse la malla fue necesario determinar que sélidos participan del analisis.
Hay dos casos: el primero, previo a la implantacidn y el segundo, posterior a ella. En el estudio
del fémur intacto solo intervienen el hueso cortical y trabecular, por el contrario, en el fémur
implantado interactian los dos sdlidos anteriores osteotomizados y el vastago personalizado
(Figura 80).

Vastago

Trabecular con

Trabecular 1
osteotomia
| B, | p—
| . ortical con
| Cortical ;? osteotomia
Fémur intacto Fémur implantado

Figura 80. Solidos que conforman al fémur intacto e implantado.

Cada uno de los sdlidos fue discretizado, es decir, dividido en elementos finitos; con
este fin se determind el tamafio y tipo de elemento a utilizar para obtener resultados que se
asemejen a la respuesta in vivo. Para entender la importancia de ambos parametros se analiza,
como un ejemplo representativo, la integracién numérica para obtener el area bajo una curva.

En la Figura 81 se ilustra la aproximacion del drea bajo la curva utilizando rectangulos
de un mismo espesor finito, si su valor tiende a cero se determina el area exacta a través del
calculo integral, permitiendo comparar cuan ajustada se encuentra la solucién aproximada
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respecto a la real. Lastimosamente, como fue comentado en la introduccion, los problemas
de biomecdnica son dificiles de solucionar de manera diferencial, por ello se recurre al MEF.
En consecuencia, es necesario introducir dos conceptos que estan relacionados: convergencia

y error.
Método h
y
A
f(x)
y
A
e T(X) | >
el2 X
Método p
A
>
< X f(x)
s >
e X

Figura 81. Método py h.

Bajo el supuesto que no es posible calcular el drea bajo la curva de manera diferencial,
solo se puede resolver a través de métodos numéricos. El andlisis comienza aproximando el
area usando rectangulos de un espesor “e”, ahora es necesario comparar el resultado para
determinar si es adecuado o no, para ello hay dos opciones: cambiar el espesor del rectangulo
(e/2) o cambiar el rectangulo por un trapecio, que se ajusta mejor al drea de la curva. La
primera opcion estd relacionada con el método h que busca mejorar la convergencia
utilizando el mismo tipo de elemento, pero aumentando la precisidon reduciendo su tamaiio,
en contraparte, la segunda opcion, vinculada al método p, busca mejorar la convergencia a
partir del cambio en el tipo de elemento, mas no de su tamaiio (Figura 81). Realizando las
mejoras en ambos casos son comparadas con el valor inicial y si la diferencia es menor a un
error establecido, se dice que la solucion a convergido. El mismo principio ocurre con cada
uno de los cuerpos discretizados (Figura 80), entonces para obtener una solucidon lo mas
cercana al comportamiento real se utilizé una combinacidon de ambos métodos.

NX° fue usado para el analisis de elementos finitos. Este programa permite definir el
tamafio de los elementos y escoger entre dos tipos: CTETRA 4 y 10 (Figura 82). CTETRA es un
elemento tetraédrico usado para mallar sdélidos de geometria compleja debido a su
adaptabilidad y a que sus algoritmos de mallado son rapidos y eficientes, el nimero que lleva
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después del nombre representa la cantidad de nodos por elemento. El favorito es el CTETRA
10 debido a su flexibilidad y mayores grados de libertad en comparacion con su version 4.

CTETRA 4 CTETRA 10
Figura 82. CTETRA 4y 10.

El hueso cortical y trabecular para P1 se mallé con un tamafio de elemento de 1.87
mm, para P2 el tamafio fue de 1.3 mm, tanto para el caso del fémur intacto como el
implantado. Los vastagos de cada paciente fueron mallados con un tamafio de elemento de
0.9 mm. Todos los cuerpos utilizan como elemento el CTETRA 10. La seleccidon de estos
tamafios y tipo de elemento es consecuencia del analisis de convergencia realizado utilizando
los métodos p y h con un error permisible del 2%, que considera tanto la calidad de los
resultados como la velocidad de calculo. Debido a que la mayoria de los procesos de
remodelacién se producen en plena osteointegracion [180], en la simulacién, las mallas de los
cuerpos se unen a través de la herramienta “adherencia superficie con superficie” empleando
una distancia de busqueda de 0.2 mm.

4.3 Materiales

Para obtener la matriz de rigidez es necesario definir las propiedades mecanicas de los
cuerpos que van a ser analizados. En este apartado se detalla la metodologia utilizada para
obtener las propiedades mecanicas de los huesos a partir de la TC y la seleccién del material
del vastago de acuerdo con los requerimientos.

4.3.1 Hueso cortical y trabecular

El comportamiento biomecanico de los huesos resulta extremadamente complejo
debido a su caracter anisotrépico y viscoelastico [181]. Consecuencia de su anisotropia, sus
propiedades mecanicas varian en funcion de la direccidén en la que se aplica la fuerza, por lo
tanto, el hueso tiene distinta resistencia a fuerzas de traccion, compresién o corte [181]; sin
embargo, exhibe un comportamiento elastico bajo condiciones mecdanicas habituales. Siendo
el fémur un hueso largo, las propiedades se pueden considerar transversalmente isotrépicas,
es decir, son iguales en direccion transversal (ejes X e Y) y diferentes longitudinalmente (eje
Z) [182]. Por ello, se realizd el andlisis considerando las propiedades transversalmente
isotrépicas del hueso cortical y, de acuerdo con la bibliografia [183], se ha supuesto que el
hueso trabecular proximal presenta una isotropia a gran escala.

Las TC ademas de ser utilizadas para obtener modelos virtuales de tejidos, también
permiten extraer datos de densidad radiografica [184]. La unidad de Hounsfield (UH)
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cuantifica la densidad de cada voxel de la TC, que representa fisicamente la cantidad de rayos
X que absorbid para producir la imagen en escala de grises. Cada tejido del cuerpo humano
esta relacionado a un rango de UH (Figura 83), facilitando el proceso de segmentacion que

permitié obtener el modelo virtual del fémur cortical y trabecular [185].
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Figura 83. Escala de Hounsfield.
Fuente: https://slideplayer.es/slide/4624982/

Los huesos tienen dos tipos de densidad. La densidad real que es la masa del hueso
dividida por el volumen real y la densidad aparente (p,;,) que relaciona la masa respecto al
volumen aparente del hueso, que incluye a los poros (Figura 84). Cuando se realiza la
segmentacion de una estructura ésea lo que en verdad se obtiene es el volumen aparente
(Vapp) porque no se tiene informacion acerca de su porosidad, debido a esto, Rho et al. [186]

determinaron una relacién lineal entre la UH y la densidad aparente para el fémur proximal:

Papp = 131/1000Jr 1.067UH/1000 [g/cmB] (25)

Simplificacion

Vopp = @°

Preat = = [g/(,'m3] Papp = % [g/cmfi]

Figura 84. Densidad real y aparente.


https://slideplayer.es/slide/4624982/
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La UH se obtuvo de la segmentacién realizada en el programa 3D Slicer” empleando su
herramienta segment statistics (Figura 85), luego se calculd la densidad aparente y en funcién
de su valor las propiedades mecanicas.
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| Sogment [u;lxelsiﬂ; Vohsno [mm3] (1) Voheno [em3] (1) vosei] (2)

Voluma [mm] (2) Vol [cn2] (3) Mo Maxamum

2, bore 43495 00005 FLO005 48495 800005 L0005 -54 1458

Figura 85. Segment statistics del hueso cortical de P1.

El médulo de Young (E,) del hueso cortical en la direccion longitudinal y la rigidez del
hueso trabecular (E) se estimaron utilizando la ecuacién descrita por Keyak et al. [187] y
rectificada por Schileo et al. [188]:

1.86
[

Ez,cortical = Etrapecutar = 14‘900(0-6papp) MPa] (26)

Ademas, el mddulo de Young (Ey, E,) y de corte (Gy,, G,,) en la direccion transversal,

para el hueso cortical, se calcularon utilizando las leyes de Pithioux [189]:

E, = E, = 0.6E, (27)
@, = Gy = 0.25E, (28)

Los coeficientes de Poisson en las direcciones longitudinal (v,,,, V) y transversal (vy,)
del hueso cortical se obtuvieron de la literatura siendo 0.25 y 0.4 respectivamente [190], el
valor de 0.3 del coeficiente de Poisson (v) del hueso trabecular se tomd de datos
experimentales [191].

El médulo de corte en la direccion longitudinal (Gy,,) del hueso cortical [192], [193] y

el médulo de corte (G) del hueso trabecular se obtuvieron a partir de las ecuaciones:

Gyy = __Bx
Y = 20+ vy (29)
G=—" 30
C2(14v) (30)

La Tabla 3 resume las propiedades fisicas y mecdnicas de ambos huesos para P1y P2.
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Tabla 3. Propiedades fisicas y mecanicas del hueso cortical y trabecular
de cada paciente.

Hueso cortical Hueso trabecular
Propiedades p1 P2 p1 i
UH 1458 1197 779 745
Papp (g/cm?) 1.69 1.41 0.96 0.93
E, (MPa) 9140.76 6534.52
E, (MPa) 9140.76 6534.52 5363.09 4993.1
E, (MPa) 15234.61 10890.87
Gy (MPa) 3264.56 2333.76
Gy, (MPa) 3808.65 2722.72 2062.73 1920.42
G, (MPa) 3808.65 2722.72
Uyy 0.4 0.4
vy, 0.25 0.25 0.3 0.3
Uy 0.25 0.25

4.3.2 Vdstago

Para seleccionar el material es necesario entender los requerimientos que debe
cumplir el implante, debido a que es un elemento extrano que interactua con el cuerpo del
paciente y representa una agresion a la estructura quimica, fisioldgica y mecdnica del

organismo.

La protesis es permanente, debido a la complejidad del procedimiento quirurgico, por
ello no se puede mantener o sustituir facilmente; por lo cual su eficacia y fiabilidad es esencial
para aliviar el dolor a largo plazo y que no sea necesaria una cirugia de revisidon para
reemplazarlo [194]. Por ende, el material debe ser biocompatible: capaz de coexistir en
armonia con los tejidos circundantes permitiendo la interaccién célula-material [195], [196].
Debe ser apto para unirse al hueso favoreciendo la osteointegracion (estabilidad secundaria),
es decir, que el hueso crezca cerca de la superficie del implante y rellene los surcos o poros
gue se han introducido deliberadamente (Figura 43) para permitir que la prdtesis se incruste
firmemente y se reduzca la resorcidn dsea, efecto de la implantacion [194], [197].

Los fluidos corporales originan corrosidn en el vdstago que provoca la liberacién de
iones no deseados, interfiriendo en los procesos bioldgicos y quimicos del organismo, por lo
tanto, el material debe ser inmune e inerte a la corrosidn por parte de los fluidos y tejidos
corporales [194]. Ademas, tiene que ser resistente y ductil para no fallar y soportar la
demanda mecdnica del paciente, consecuencia de su actividad diaria; tener baja densidad, ser
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ligero para no afectar la marcha; y no tener propiedades magnéticas, para realizar una
evaluacidn clinica posterior a la cirugia utilizando imagenes médicas como la RM o TC [194].

El médulo de Young del material es una medida de rigidez importante en la aplicacién
ortopédica porque afecta la interaccién mecdnica entre hueso e implante, ya que sus
diferencias en el valor de esta propiedad ocasionan el fendmeno de apantallamiento de
tensiones, que origina la resorcion ésea debido a que el fémur recibe menos carga, afectando
la accién osteoblastica, induciendo la pérdida del implante por aflojamiento [197].

Para comprender la importancia del médulo de elasticidad se analiza, utilizando los
conceptos de la resistencia de materiales, una muestra o probeta de la parte cortical de la
diafisis femoral (1) que se simplifica con un cilindro en cuyo interior se encuentra el implante
(2); considerando que ambos sélidos tienen comportamiento isotrépico y son sometidos a una
fuerza P que representa la carga fisioldgica que reciben del acetdbulo y se transfiere hasta la
diafisis (Figura 86).

Vista Suberior

Corte A-A

Figura 86. Modelo simplificado de la interaccién hueso-implante.

Consecuencia de la accién realizada por P, el hueso y el implante reaccionan con las
fuerzas P; y P, en direccién contraria. Por ello, a partir de las condiciones de equilibrio se
obtiene:

El problema propuesto es hiperestatico, por esta razon se utiliza el desplazamiento (u)
que a partir de las ecuaciones (19), (20) y (21) se relaciona directamente con la carga (P) y la
longitud del cuerpo (L) e inversamente con el mddulo de Young (E) y el area transversal (A4)
[179]. Debido a la naturaleza del problema, tanto hueso e implante tienen el mismo
desplazamiento:
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PL
_ L 32
u= (32)
PL _ Pl 53
EsAy ExA

Reemplazando la ecuacidn (31) en la (33) y despejando la carga que recibe el hueso:

PE, A,

pp= ———~ 34
17 EA, + Ej A4 (34)

La carga fisiolégica (P), el médulo de elasticidad (E;) y el area transversal (4;) del
hueso son constantes, ya que el disefiador no modifica esos parametros porque son propios
del paciente. El drea de la seccidon transversal del vadstago (A4,) cuando se diseia la protesis y
se implanta también permanece constante, de modo que la carga que recibe el hueso
depende exclusivamente de la rigidez del material del implante (E,). Si se reescribe la ecuacion
(34), incluyendo los términos constantes: k; = PE; Ay, k, = A, y k3 = E;A; da como
resultado:

Pp= — (35)

ky

Py :f(Ez]Zm

P.0

0
E,

Figura 87. Relacion inversa entre P; y E,.

La Figura 87 muestra la relacién inversa entre la carga que recibe el hueso y el médulo
de Young del implante, por lo tanto, un mdédulo de elasticidad elevado reduce la carga recibida
por el hueso. En esa situacién, de acuerdo a la ley de Wolff [71] ocurre resorcion dsea, la
densidad désea disminuye como resultado de la reduccién de la carga que recibe. Por esta
razén, el médulo de elasticidad del implante debe ser similar al del hueso para no cambiar la
biomecanica del fémur e incrementar la vida util del vastago, sin embargo, no debe ser
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demasiado bajo ya que puede reducir su resistencia y fallar por la carga fisioldgica recibida
[197].

Entre los materiales mas usados en el disefio y fabricacién de proétesis femorales se
encuentran: el Ti6Al4V (E = 114 GPa), el acero inoxidable 316L (E = 210GPa) y el CoCrMo
(E = 230GPa); siendo el mas usado la aleacion de titanio debido a que su médulo de Young
es cercano al del hueso y ha demostrado ser mds biocompatible que el acero inoxidable y el
cromo-cobalto-molibdeno [197], ademas cumple con los requerimientos mencionados
anteriormente. No obstante, los implantes de titanio se retienen en el hueso mediante la
estabilizacién mecanica y quimica, ya que a través del contacto directo entre los dtomos de
calcio y la superficie de 6xido de titanio crean una interfaz inorganica que conduce a la
osteointegracion [126], sin embargo, el desgaste ocasionado por la friccion entre hueso e
implante hace que se liberen iones metdlicos que reaccionan biolégicamente con el
organismo, entre ellos los iones de aluminio que se han relacionado con la apariciéon de
enfermedades como el Alzheimer y la citotoxicidad??> ocasionada por concentraciones
excesivas de vanadio [199], [200].

Un sustituto para el Ti6Al4V es la aleacion de titanio Ti-15Mo-2.7Nb-3AI-0.2Si, también
conocida como Ti21S, ya que: reduce el contenido de aluminio; elimina el vanadio mejorando
su citotoxicidad; presenta un moédulo de Young extremadamente bajo, menos de la mitad que
el del Ti6Al4V (E = 52 GPa); buena resistencia y excelente ductilidad, haciendo que este
material sea idéneo en aplicaciones biomédicas [201].

Los implantes personalizados suelen ser fabricados a través de procesos sustractivos,
gue usan las maquinas de control numérico por computadora, mediante la eliminacién de un
gran volumen de material (Figura 12) [34]. En contraste, las tecnologias de fabricacidn aditiva,
que se caracterizan por la adicién de material por capas, permiten la manufactura de
geometrias especificas e intrincadas del paciente, reducen la rigidez debido a la porosidad y
rugosidad inherente que han demostrado promover el crecimiento dseo interno (Figura 43) y
emplean un uso eficiente del material [202]-[205].

Desde el punto de vista econdmico la proétesis corta al necesitar menos material, en
comparacion al modelo convencional, es mds barata y si es fabricada con tecnologia aditiva el
costo se reduce aun mas [121]. Segun Cronskar et al. [206], el costo de produccion de los
vastagos personalizados se reduciria hasta en un 35%.

Por ello, para el andlisis de elementos finitos se defini6 como material del vastago al
Ti6Al4V ELI (Extra Low Interstitial) y al Ti21S, ya que ambos son usados en la fabricacion aditiva
de vastagos femorales. El Ti6Al4V ELI posee intersticiales extra bajos (hierro, oxigeno y
carbono) ya que son estrictamente controlados en el proceso de fusion, esta pureza le

22 Dafio celular provocado por la accion de anticuerpos especificos y complemento o por células citotdxicas.
Constituye una de las mas importantes respuestas efectoras inmunitarias para la defensa contra los agentes infecciosos [198].
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confiere propiedades mecdanicas superiores al Ti6Al4V como el aumento de su tenacidad; la
norma ASTM F136 [207] especifica los requisitos mecdnicos que debe tener para la fabricacién
de implantes. El Ti21S es usado en la manufactura aditiva ya que posee propiedades
mecanicas favorables, prescindiendo de un tratamiento posterior; sus propiedades mecanicas
se obtienen de la investigacion realizada por Pellizzari et al. [201].

La Tabla 4 resume las propiedades de ambos materiales que poseen resistencia similar,
pero rigidez diferente. A partir del andlisis de elementos finitos se determiné cual restablece
la biomecanica del fémur proximal.

Tabla 4. Propiedades mecanicas del material del vastago.

Propiedades  Ti6Al4V ELI [207] Ti21S [201]

E (GPa) 114 52
G (GPa)% 42.5 19.6
o 0.34 0.33

or (MPa)* 795 709

Fuente: Norma ASTM F136 [207] y “A 3D-printed ultra-
low young’s modulus 6-Ti alloy for biomedical
applications” [201].

4.4 Condiciones de contorno

Con el creciente éxito de las prdtesis de cadera, la disminucion de la edad media de los
pacientes que se han vuelto mas activos y el aumento de sus expectativas sobre la durabilidad
del implante demandan definir cargas realistas in vivo para realizar pruebas preclinicas de
resistencia de los vastagos de pacientes jovenes y activos. Estas cargas requieren
simplificaciones para que sean aplicables en ensayos y simulacién numérica, por ello,
Bergmann et al. [208] midieron las fuerzas de contacto en la articulacidon con implantes de
cadera instrumentados en diez sujetos durante nueve de las actividades mas exigentes y
frecuentes de la vida diaria: andar en bicicleta, sentarse, levantarse, caminar, quedarse de pie,
subir escaleras, arrodillarse, bajar escaleras y trotar.

Por su parte Solérzano et al. [31] estudiaron el comportamiento mecanico del fémur
proximal frente a las nueve cargas propuestas por Bergmann et al. [208] incluyendo la fuerza
ISO, empleada ampliamente para ensayar los vastagos femorales segln la norma ISO 7206-4
[209]. Concluyeron, utilizando el esfuerzo maximo principal y el criterio de Tsai-Wu, que las
cargas representativas que aumentan el riesgo de fractura son: ISO y trotar, en consecuencia,

E

23 Obtenido utilizando la formula G = 27

24 Esfuerzo de fluencia.
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ambas fueron usadas para evaluar las diferencias entre la biomecdanica del fémur intacto e
implantando.

La carga trotar para el fémur intacto solo esta compuesta por las fuerzas de contacto
(Fx, Fy y F;), sin embargo, cuando el vastago es implantado aparecen los momentos que
tensionan la fijacidn en el acetabulo y estan determinados por la cantidad de friccién en la
articulacion que producen desgate y aflojamiento en la prétesis, y ponen en peligro su
estabilidad. Por ello, el fémur implantado esta sometido a las fuerzas de contacto y a los
momentos de friccidon (My, My y M;). Esta carga depende del peso corporal de cada paciente,
no obstante, en este estudio se utilizd el mismo estado de carga para P1y P2 a partir del peso
promedio de los hombres peruanos 71.3 kg, esto porque al ser iguales las condiciones de
contorno permitié evaluar y comparar la influencia de la morfologia de los pacientes en el
diseio de la prétesis que es el objetivo de este trabajo. Para obtener las magnitudes correctas
de la carga trotar (mostradas en la Tabla 5) se usé un factor que resulta de dividir el peso
promedio de los hombres peruanos entre 100 kg, ya que los datos del estudio de referencia
[208] fueron dados para ese peso.

Tabla 5. Cargas estandarizadas para el fémur intacto
e implantado.

Trotar [208] Carga ISO [209]

Fy (N) -884.8 :

Fy (N) -15 !

F, (N) -3222 -2300
My (Nm) -0.69 -
My (Nm) 0.76 -
M (Nm) 0.09 -

Fuente: “Standardized loads acting in hip implants”
[208] y Norma ISO 7206-4 [209].

Para aplicar la carga en el fémur intacto se ubicé primero el cuerpo en posicién frontal
y fue rotado (90-SMA)° en sentido horario respecto al eje Y, luego fue girado un angulo igual
a la anteversién del paciente en sentido horario respecto al eje Z, para finalmente colocar la
carga sobre los nodos del fémur cortical que conforman la regién acetabular: regidon que se
encuentra desde el inicio hasta la mitad de la cabeza femoral (Figura 88). Debido a que las
prétesis han sido disefiadas utilizando los parametros geométricos del paciente, en el fémur
implantado se aplicé la carga sobre la parte plana del cono de recepcion (Figura 88) que resulta
ser la misma posicion que en el fémur intacto; puesto que el cono se disefid considerando la
mitad de la cabeza femoral (esfera), el angulo mecanico y la anteversion. Por lo tanto, no se
produjo ningun par por desplazamiento de las fuerzas, permitiendo comparar en equidad de
condiciones el fémur intacto e implantado. En ambas situaciones el movimiento del fémur fue
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limitado a través de la restriccion fija en la parte plana del hueso cortical y trabecular (Figura
88).

Giro respecto | Giro respecto al Restriccién
eje Y eje fija

Figura 88. Condiciones de contorno para el fémur intacto e implantado.
4.5 Simulacion

Generadas las mallas, definidos el material y las condiciones de contorno para cada
uno de los cuerpos se realizaron las simulaciones en NX°. Primero para el fémur intacto de
ambos pacientes (P1y P2) con los dos estados de carga definidos (trotar y carga I1SO), luego
para el fémur implantado para ambos pacientes con los estados de carga y utilizando los dos
materiales (Ti6Al4V ELI y Ti21S) en cada uno de los 3 vastagos (V1, V2 y V3); siendo un total
de 28 simulaciones. Obtenidos los resultados de cada simulacion fueron procesados para
extraer la informacidn util en la evaluacién del apantallamiento de tensiones.

2 estados de carga

(Trotar y la carga 1SQO) 2"2=4

Fémur intacto

2 pacientes \
(P1yP2)

Fémur implantado

2 estados de carga 2 materiales 3 vastagos 2%9%9%3 = 24
(Trotar y la carga |1SO) (TiBAI4V ELI y Ti21S) (W1, V2yV3) -

4 + 24 = 28 simulaciones

Figura 89. Diagrama resumen de las simulaciones realizadas.
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4.6 Posprocesamiento

Uno de los objetivos de esta investigacion es analizar el comportamiento biomecdnico
del vdstago personalizado no cementado evaluando el apantallamiento de tensiones y la
remodelacion dsea. De acuerdo a la ley de Wolff [71] la adaptacidn del hueso, en este caso el
fémur, al estimulo mecanico causa el proceso de remodelacion ésea. No obstante, aun no se
ha definido que estimulo mecdnico permite evaluar la remodelacién, sin embargo, es
importante entender que éste siempre estd originado por una carga que puede ser una fuerza
o momento, que produce esfuerzos y deformaciones a lo largo del tejido dseo. Se han
propuesto varios estimulos mecanicos como desencadenantes de la adaptacion dsea
incluyendo: la deformacion, la energia de deformacidn, la densidad de la energia de la
deformacion, el estimulo de tension diaria y diferentes formas de tensién efectiva [68]. Sin
embargo, de acuerdo con Frost [72] y su definicidn del mecanostato, el hueso se adapta hacia
una deformacion objetivo, por ende, los osteocitos perciben ese estimulo y envian sefiales
bioquimicas que activan la accidn celular para remodelar el hueso. Incluso, los estudios in vitro
o in vivo utilizan rosetas de galgas extensiométricas para cuantificar, a partir de las variaciones
de la resistencia, las deformaciones del fémur y estudiar la relacién entre la carga in vivo y el
crecimiento y la adaptacion del hueso (Figura 90). En conclusion, una forma directa de evaluar
la remodelacidn dsea es utilizar la deformacién como estimulo mecanico.

_____________ 5
¢ 50 mm
70 mm
110 mm
v - “
150 mm
v l_ . I

Figura 90. Posiciones de las rosetas de galgas extensométricas en el fémur.
Fuente: Adaptado de “In-vitro biomechanical evaluation of stress shielding and initial
stability of a low-modulus hip stem made of 8 type Ti-33.6Nb-45n alloy” [210].

Los datos de deformacidn registrados en los estudios a través del extensémetro suelen
resumirse en términos de deformaciones principales. Por lo tanto, es necesario representar el
estado de deformacion multiaxial como una métrica equivalente, es decir, reducir el estado
de deformacién complicado y direccionalmente especifico a una cantidad escalar que es
independiente de la direcciéon. Esta métrica se denomina deformaciéon equivalente
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(equivalent strain stimulus), fue introducida por primera vez por Miki¢ y Carter [211] con el
objetivo de incorporar los datos de las galgas extensiométricas en el contexto de los modelos
de adaptacidn éseay Turner et al. [212], a través de pruebas clinicas de pacientes con protesis
femorales, evaluaron los cambios en su densidad ésea y comprobd que esta métrica modelaba
adecuadamente la remodelacion del hueso.

La deformacién equivalente es facil de interpretar, invariante de la direccién y un
escalar positivo, debido a que matematicamente es la norma del tensor de deformaciones
(¢ij), que para un elemento tridimensional es:

Ex gxy Exz
g =8y & &z (36)

Exz Eyz &z
Este tensor esta expresado en el sistema de coordenadas X, Y y Z pero puede ser
definido en funcidn a las direcciones de las deformaciones principales. A partir de la teoria de
elasticidad, matematicamente, los autovalores de &;; son las deformaciones principales (&4, &,
y €3) y sus autovectores son las direcciones de dichas deformaciones. Por lo tanto, el tensor

de deformaciones puede expresarse en ese nuevo sistema de coordenadas:

&g 0 0
Sij =10 &y 0 (37)
0 0 &

&  Exy &y
gi=|5n & &z

&z Eyz &z

e J

Sistema general de coordenadas Sistema de coordenadas principal
(sin deformaciones de cizallamiento)

Figura 91. Tensor de deformaciones en diferentes sistemas de coordenadas.
Fuente: Adaptado de https://slideplayer.com/slide/9916628/

Al ser el tensor de deformaciones XYZ [ecuacién (36)] una matriz simétrica su norma
es igual a la de sus autovalores, en otros términos, a la magnitud del tensor de deformaciones
123 [ecuacién (37)]. Por este motivo, la deformacidon equivalente (€) es invariante de la
direccidn y se calcula usando la siguiente expresién:

g§= /812+€22+£§ (38)


https://slideplayer.com/slide/9916628/
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Debido a la anisotropia del hueso es necesario otros criterios de falla, diferentes a Von
Mises y Tresca, que sean capaces de estimar el riesgo y la locacion de la fractura en fémures
humanos como: Tsai-Hill, Tsai-Wu, Hoffman o el criterio de tensién mdxima principal. No
obstante, las deformaciones principales han demostrado ser ain mds efectivas que estas
teorias de falla [213], por lo tanto, la seleccidn de la deformacidon como estimulo mecdnico
trae muchas ventajas en el procesamiento de datos y permite al disefiador evaluar la
biomecdnica del fémur y seleccionar el vastago.

Para realizar el posprocesamiento de los resultados, se cortd el fémur proximal
longitudinalmente utilizando un plano Y = —3.514 para P1 y Y = —4.954 para P2,
coincidente con la coordenada Y del ajuste eliptico realizado para la seccion de implantacién
() de cada paciente (Figura 92). Imitando la posicidon de las galgas extensiométricas de la
Figura 90 y el analisis que realiza el ortopedista de la densidad dsea utilizando imdagenes
médicas (Figura 39 y Figura 45), se evaluaron, utilizando la deformacién equivalente de los
elementos de la malla, el apantallamiento y la remodelacion ésea sobre la zona medial (M) y
lateral (L) externas del fémur proximal, en la region limitada por la seccién | y VI, que estd
representado en la Figura 93.

El analisis en las zonas L y M, que sufren mas resorcidon ésea en el fémur proximal,
permitio la seleccion de la mejor geometria y el material para el implante personalizado de
cada uno de los pacientes; esto es detallado a profundidad en el siguiente apartado.

P1 17 orthogonal projection onto XY-Plane P? 17 orthogonal projection onto XY-Plane
= fitted curve Mited curve
-y nts inks
564 Yc= —3.514 mm L 20 Yc= —4.954 mm 2 LB
Taor Tomne = 13048 mm
Minor tadis = 11.448 mm Minar radius = 12.663 mem
fAngle=13.631" Angle=103.992°
10 10
Y o Yoo
-10 10
20 =20
|mrm9m-n| prajection af the infersection between 0007X7 - 0.00Zxy + 0.011%° ¢ 0.090x + 0.060 - 0,994 = n| |-'|nhn9r4'al prajection 0f the inferection between 0,008 + 0.002Zxy - 0,092+ 0,034 - 0117y + 0952 =0
and r = 0P Fx + 16854 ond 7= -0748x + 17.433 ]
=30 =20 =10 0 10 20 o =20 =10 0 10 20
x X

Figura 92. Ajuste eliptico de la seccion de implantacién.
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Capitulo 5
Resultados y discusion

5.1 Curva de remodelacion y grafica de regresion

En el apartado Remodelacion y adaptacion dsea se explicé la esencia del mecanostato,
es decir, que el hueso se adapta hacia una deformacion objetivo y si ésta es mayor a la deseada
se incrementa la masa ésea y si es menor, disminuye; también se definid la zona muerta o de
pereza como aquella donde la resorcién y formacion del hueso se encuentran en equilibrio.
Todas estas caracteristicas estan resumidas graficamente en la curva de remodelacidn ésea
(Figura 21) que relaciona las variaciones en la densidad aparente, que en realidad son
modificaciones en la masa 6sea ya que el volumen aparente permanece constante (Figura 84),
con el estimulo mecanico. Asimismo, en el apartado Tejido seo se menciond que la densidad
d0sea es directamente proporcional a la rigidez y resistencia del hueso e inversamente
proporcional a su ductilidad, a partir de esto se comprende que un aumento o decremento de
la densidad origina un desempeno mecanico indeseado.

Repasados estos conceptos, en el apartado Aspectos mecanobioldgicos se definié la
remodelacidn iatrogénica que esta relacionada con los cambios dseos causados por el vastago,
este tipo de remodelacidn debe ser evitada por el disefador y el ortopedista ya que contribuye
al aflojamiento del implante, fracturas periprotésicas y complica las cirugias de revisién. Por
lo tanto, el vastago ideal es aquel que no cambia la biomecanica femoral, no ocasiona la
remodelacién désea iatrogénica y se integra perfectamente a través del crecimiento dseo
interno.

No obstante, cada vastago conduce a un cambio especifico en la respuesta mecanica
del fémur que origina una remodelacién dsea adaptativa, iatrogénica. En consecuencia, el
disefiador desea que el implante mantenga al fémur dentro de la zona muerta y no se
produzca un aumento o disminucién excesiva de su densidad. Para analizar la adaptacién
0sea, se obtuvo la deformacién equivalente del elemento de la malla antes (&;,,¢) y después
(€imp) de la insercion del vastago; luego se definid la curva de remodelacion dsea (Figura 21y
Figura 94) donde S, es &, Yy para establecer la zona muerta fue necesario el valor "s" que
de acuerdo al estudio realizado por Turner et al. [212] es 0.6. Establecidos los parametros, se
ubico en las abscisas el &, para determinar si se encuentra dentro o fuera de la zona de

pereza.
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Analiticamente, a partir de la ecuaciéon (39) se determind a qué intervalo pertenece
Eimp, Y POr consiguiente, en qué etapa de la curva de remodelacion osea se encuentra.

]—0,0.4&;,,;[; pérdida de masa 6sea
Emp € | [0.4&in¢, 1.6€,.]; dentro de la zona muerta o de pereza (39)
11.6€;,, +o[; incremento de masa 6sea

Sin embargo, fue necesario cuantificar la diferencia maxima permisible entre &,,; y
Eimp- Para ello, se redefinio el apantallamiento de tensiones en funcion a la deformacion
equivalente, este nuevo paradigma es denominado apantallamiento de deformaciones
(strain shielding) y produce el mismo efecto que el de tensiones, siendo la Unica diferencia el
estimulo mecanico que se utiliza para cuantificarlo. Matematicamente el apantallamiento de
deformaciones (AP) expresa cuan alejado esta &;,,;, respecto a &;,;:

Eint — Eimp

AP = (40)

Eint

Si la ecuacion (39) se expresa en términos del AP:

]—00,—0.6[; incremento de masa 6sea
AP € {[—0.6,0.6]; dentro de la zona muerta o pereza (41)
10.6, +o[; pérdida de masa 6sea

Pese a haber definido cuando la region femoral en estudio se encuentra o no en la zona
muerta, muchos disefadores analizan una regiéon del fémur promediando el estimulo
mecanico de los elementos de la malla antes (&t prom) Y después (Emp prom) de la cirugia, y
calculan el apantallamiento de deformaciones respectivo (AP,.o,). Aunque, la media
aritmética del estimulo mecdnico puede no representar el patron de carga causado por el
vastago, en consecuencia, el disefador puede llegar a conclusiones erréneas utilizando solo

el gint,promr gimp,prom o APprom-

La Tabla 6 considera el & del fémur intacto e implantado de 4 elementos y calcula el
apantallamiento promedio que no sobrepasa el intervalo [—0.6, 0.6], por lo que, esta regidn
del fémur se encuentra dentro de la zona muerta y al ser tan bajo su apantallamiento (0.016)
conserva la deformacion equivalente anterior a la ATC. No obstante, si se calcula el
apantallamiento de cada elemento, se observa que el segundo tiene un AP de -0.733 y de
acuerdo con la ecuacion (41) se encuentra en la zona de incremento de masa dsea, asimismo,
los demas elementos muestran que el vastago no restablece la respuesta mecanica como se
tenia pensando cuando se evaluo el AP,.,n,. Por ende, esta estrategia de evaluar el
desempeiio del vastago femoral usando las deformaciones promedio de una regién no es util,
porque se obtiene informacidn errénea que no describe la respuesta mecanica causada por el
implante y su influencia en la remodelacion iatrogénica.
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Tabla 6. Errores originados por las deformaciones equivalentes promedio.

Elemento Eint [%] Eimp [%0] AP
1 0.11 0.05 0.545
2 0.075 0.13 -0.733
3 0.5 0.3 0.4
4 0.08 0.1 -0.25

Promedio  7.875 (&neprom)  7-75 (Eimpprom)  0-016 (AP

prom)

Una solucidn a ese problema es evaluar el apantallamiento de deformaciones de cada
elemento y obtener su promedio para determinar en qué zona de la curva de remodelacién
Osea se encuentra la region de estudio. Pero, existen dos inconvenientes: el primero, el
apantallamiento puede ser positivo o negativo por lo que su promedio no sintetiza
adecuadamente el patrdn de carga, por ejemplo, con los datos de la Tabla 6 el apantallamiento
seria -0.01 aproximadamente; el segundo esta relacionado con la pérdida de informacion,
porque un nimero resume el comportamiento mecanico del fémur relacionado a la insercion
del vastago y no brinda al disenador datos necesarios para mejorar aspectos como el material
o la geometria del implante. No obstante, el primer inconveniente puede ser solucionado
evaluando el valor absoluto del blindaje de deformaciones, sin embargo, retorna el segundo
problema relacionado a la pérdida de informacion porque el disefiador no podria definir con
precision si el fémur fuera de la zona muerta pierde o gana masa dsea debido a que el signo
del apantallamiento determina en que region se encuentra exactamente.

En consecuencia, empleando conceptos relacionados al célculo y la estadistica basica
se encontré una forma no solo analitica, también grafica de evaluar: el apantallamiento de
deformaciones, la remodelacion 6seay la conservacion o alteracion de la biomecdanica femoral
posterior a la cirugia. Esta consiste en traspasar la informacidn de la curva de remodelacién a

una grafica de regresion en un plano deformacion equivalente del fémur intacto-implantado
como se observa en la Figura 94.

Curva de remodelacion ésea Gréfico de regres:on
l-Ta'Jl,' =a+ I”rmp ‘_]
Tasa de _Li
remodelacién £ | Ppérdida de
A Para el fémur s = 0.6 =] =
L= masa osea
1 3 £ Resorcion
=5 2 (1+ $)8rer E
= —~ 3
‘ff}npp l Srer = Eim e > b g
dt 1 1 [ & 2
1 Estimulo 1 W’ 5 e = U.62585,,
fisiolégico g ne — -2 tmpl| 3
- S -
Zona muerta g Incremento de masa osea
Resorcion 3 Resorcion z Resorcian < Formacion
= < u
Formacién Formacién a -

T
Deformacion equivalente del femur implantado [%)
Er’mp(x)

Figura 94. Curva de remodelacidn dsea y grafico de regresion.
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Para obtener la grafica de regresién se parte de una suposicién: la deformacién
equivalente del fémur intacto (&;,,;) es dependiente de la deformacién del fémur implantando
(€imp), €5 decir & = f(€mp)- Por lo cual, en el eje x se posiciona &, y en el eje y el &y
Puede parecer contradictorio, sin embargo, esta suposicidon es muy util porque si se realiza
una regresion lineal entre los valores de la deformaciéon de los elementos antes y después de
la insercidn el resultado es:

Eint =a+ bgi‘mp (42)

Y a partir de esta ecuacidn es posible obtener los disefios particulares de vastagos
femorales. Por ejemplo, el vastago ideal, definido como aquel que restablece en su totalidad
la biomecanica femoral, es decir, cuyo apantallamiento es nulo; describe su comportamiento
a través de la ecuacién (42) cuandoa =0y b = 1:

Eint = Eint (43)

Un vastago que conserva la biomecanica del fémur sera aquel cuyo ajuste dé como
resultado la ecuacion (42) con |a| = 0:

Eint = bgimp (44)

La ecuacion (44) expresa que la deformacion previa a la ATC es igual a la posterior pero
multiplicada por un factor "b", es decir, que la tendencia en la respuesta mecanica del fémur
se mantiene de forma escalada. Por esta razén, el apantallamiento de este tipo de implante
es:

Eint — Eimp =) Eimp 1

AP = ——=t—=1—- (45)
Eint Eint b

Finalmente, el vastago que altera la biomecanica esta definido por la ecuacién (42)

para valores de "a" y "b" € R, como resultado el blindaje de deformaciones es:

3 b—-1

AP = 1 —— =
Eint b bgint

Si se reemplaza en la ecuacién (46) c = (b—1)/byd = a/b:

d
AP =c+— (47)
Eint

La gréafica de la funcion (47) se observa en la Figura 95.
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d
AP =c+—
Eint

AP

0 Eint
Figura 95. Relacion entre AP y &;,;.

A partir de la grafica y la ecuacién se deduce que para valores elevados de &;,,; el
apantallamiento de tensiones es igual a ¢, o sea a la ecuacién (45). Dicha expresidn se utilizé
para aproximar el apantallamiento ocasionado por los vastagos que no restablecen las
tensiones en el fémur.

En la grafica de regresion (Figura 94) el vastago ideal estd representado por la recta
negra discontinua, el vastago que restablece la biomecanica por la recta azul y el vastago que
modifica la respuesta mecanica por la recta roja. Definidos los tipos de vastagos a partir de la
suposicion &, = f(&mp) €s necesario acotar la zona muerta dentro de la gréfica, para ello

se utiliza la expresion del &, de la ecuacion (39) dentro de la zona muerta y se despeja &
gimp =1.6&mt © e = 0625§lmp (48)

Estas rectas limitan la zona muerta dentro de la grafica, que corresponde al area gris
de la Figura 94. A partir de esa zona se definen otras dos, la zona morada y verde de pérdida
e incremento de masa dsea respectivamente; de manera que, todos los puntos que se
encuentren en esas zonas sufren exceso de resorcion o formacion désea. A partir de esta nueva
forma de andlisis, creada por el autor, el disefiador puede visualizar el efecto causado por el
vastago femoral y obtener la métrica del apantallamiento de deformaciones.

Para evaluar que tan bueno es el ajuste lineal de la deformacién equivalente de los
elementos se usé el R? ajustado (Adj. R-Square). La definicidon de esta métrica estadistica es la
proporcion de la varianza de la variable dependiente (&;,;) que puede explicarse por la
variable independiente (&;,,;,) o dicho de otra forma que tanto el ajuste lineal es capaz de

modelar la variable dependiente a partir de la independiente, de modo que es una medida
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indirecta de cuan dispersos estan los puntos alrededor de la recta de ajuste; entonces, cuando
se obtuvo el apantallamiento de deformaciones utilizando los coeficientes de la recta se
dedujo lo siguiente: “Debido a que el &, logra explicar el (R? ajustado*100)% del &, el

apantallamiento resulta...”.

Para el andlisis se utilizaron los resultados obtenidos de las simulaciones, que se
resumen en el Apéndice C donde se detallan: la regién del fémur (M y L), la coordenada Z (Z),
la deformacidn equivalente porcentual del fémur intacto (E;,¢acto [%0]) Y €N respuesta a la
insercion de los vastagos V1, V2 y V3 (&4, &y, ¥ €y3 [%]). Con las deformaciones equivalentes
de los elementos de ambas regiones se realizo el ajuste lineal para obtener: los coeficientes
"a" y "b", el R? ajustado y el apantallamiento de deformaciones; y evaluar la respuesta del
fémur de cada paciente a la implantacion de los vastagos personalizados y la influencia del
material del que estd fabricado. Luego, se visualizd, utilizando gréficas de dispersion por
regiones, zonas del vastago femoral que pueden ser optimizadas en un siguiente trabajo para
mitigar el blindaje de deformaciones. Finalmente, se obtuvieron los mapas de la deformacion
equivalente extraidos de NX* para el fémur intacto e implanto con la prétesis y el material
seleccionados para verificar si el analisis en la zona lateral y medial es representativo de todo
lo que ocurre en el fémur del paciente. Para realizar el ajuste lineal y elaborar las graficas se
utilizé el programa Origin® 2018.

5.2 Analisis

En el apartado anterior se explicd la obtencion y el funcionamiento de la gréfica de
regresion que permite al disefiador obtener mds informacién en comparacion a la
proporcionada por el AP,,,n,. Por ello, a partir de los datos del Apéndice C, se realizaron los
ajustes lineales entre la deformacion equivalente del fémur intacto e implantado con cada
vastago (V1, V2 y V3) para el paciente P1 utilizando ambos estados de carga (ISO y trotar) y
materiales (Ti6V4Al y Ti21S), cuyas métricas se resumen en la Tabla 7. Ademas, se calculé el
AP,
regresion [ecuacion (45)]. El error porcentual entre ellos se obtuvo de la siguiente ecuacion:

rom Para compararlo con el AP obtenido a partir del coeficiente "b" de la recta de

% 100 (50)

AP — AP,
Error (%) = |ﬂ

AP
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Tabla 7. Resultados del analisis para P1.

Ti6Al4V Ti21S
V1 V2 V3 V1 V2 V3
R? ajustado 0.759 0.78 0.78 | 0.793 0.804 0.804
Constante (a) 0.024  0.023 0.023 | 0.017 0.017 0.017
Coeficiente (b) 1.511 1.41 1.412 | 1.468 1.397 1.399

Carga ISO

AP 0.338  0.291  0.292 | 0.319 0.284 0.285
APy om 0.574 0.535 0.533 | 0.496 0.473 0.47
Error (%) 69.822 83.849 82.534 | 55.486 66.549 64.912
R? ajustado 0.642 0.683 0.683 | 0.677 0.701 0.701
Constante (a) 0.013  0.013 ~ 0.013 | 0.008 0.008 0.008
Carga Coeficiente (b) 1.792 1706 ~ 1.708 | 1.735 1.663 1.664
trotar AP 0.442 0.414  0.415 | 0.424 0.399 0.399
AP, om 0.605 0.58 0.578 | 0.525 0.506 0.504
Error (%) 36.878 40.097 39.277 | 23.821 26.817 26.316

Examinar las métricas de la tabla para seleccionar el védstago resulta tedioso, debido a
la cantidad de informacién que proporciona, por eso la Figura 96 plasma el apantallamiento
de deformaciones y el R? ajustado que produce cada vastago de forma grafica, con la finalidad
de evaluar el material utilizado y la influencia del estado de carga al que es sometido el fémur.

Ti6Al4V Ti21S Ti6Al4V Ti21S
oas ] A - A oso ] I ] e 150
AN ! ! ! ! ! ! ! ! A Trotar
0.40 0.76
o
el
8
a9 [2)
< 0.36 B 0.72
<
o
~
0.32 4 0.68 4
0.28 4 0.64 4
T T T T T T T T T T T T
\%1 V2 V3 A%} V2 V3 Vi V2 V3 Vi V2 V3

Figura 96. Gréficas del AP y el R? ajustado para el paciente P1.

El disefiador busca que el vastago sea lo mas cercano al modelo ideal, con un
apantallamiento nulo, entonces debe seleccionarse aquel implante que tenga el valor mas
bajo. No obstante, como fue explicado en el apartado anterior, el R? ajustado es una
estadistica que evalla que tan bueno es el ajuste lineal entre las deformaciones, por ello
cuando es mas cercano a la unidad se deduce que los puntos de la curva presentan una
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tendencia lineal y se aproximan a la recta de ajuste, lo que a su vez valida el AP que se obtiene
por medio de esa aproximacion. Por lo tanto, debe haber una compensacién entre el R?
ajustado y el apantallamiento de deformaciones que origina el vastago.

La Figura 96 muestra que el menor AP y el mayor R? ajustado se producen cuando se
utilizé el Ti21S como material para el vastago femoral. Respecto a la geometria del implante,
los vastagos V2 y V3 tienen una respuesta mecdnica muy similar, siendo V3 superior en el AP
por milésimas. Entonces, para seleccionar cual de los dos implantes es el indicado se evalud
su volumen, debido a que la prétesis con mayor volumen es mas pesada, limita la marcha y
causa incomodidad en el paciente. Para el paciente P1 el vdstago V2 tiene un volumen de
33.25 cm3y V3, 32.368 cm?; debido a que V3 es mas liviano y tiene métricas similares a las de
V2 es el implante idoneo para el paciente P1. Por lo tanto, el mejor implante para P1 es el
vastago V3 fabricado con Ti21S.

En el razonamiento anterior no se ha mencionado la influencia de la carga, esto porque
evaluando cualquier de las dos se llega a la misma conclusién, por lo cual, para comprender
mas a fondo su efecto se grafica la respuesta del paciente P1 a la insercidon del vastago
seleccionado (V3) cuando el fémur esta sometido a la carga ISO (Figura 97) y trotar (Figura
98).
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Figura 97. Grafico de regresidn del paciente P1 sometido a la carga ISO.
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Figura 98. Grafico de regresion del paciente P1 sometido a la carga trotar.

Examinando el rango de los ejes de las gréficas se percibe que trotar carga menos al
fémur proximal en comparacion a la fuerza I1SO, esto se debe a su naturaleza mecanica. Segin
lo comentado en el apartado Fracturas del fémur proximal, la fractura del cuello femoral es
causada por mecanismos de alta energia como una carga axial sobre el fémur, por este motivo,
ISO lo sobrecarga mas.

Graficamente, la fuerza ISO al ser axial distribuye mejor la carga a lo largo del fémur,
por esa razoén los puntos de su gréfica de regresion estdn mas concentrados y siguen un patron
lineal, en su mayoria. Por el contrario, la carga trotar al ser triaxial dispersa mas los puntos y
origina que éstos no se adapten a la regresidon, como resultado el R? ajustado es bajo (Figura
96). No obstante, las conclusiones obtenidas analizando cualquiera de los dos estados de
carga no cambian, es decir, ya sea examinando el fémur sometido a la carga ISO o trotar se
selecciona la misma geometria y material del implante, desde esa perspectiva, debido a que
el uso de la fuerza ISO facilita el ensayo de prototipos (Figura 90) y permite comparar los
resultados experimentales con el andlisis de elementos finitos, es recomendable su uso para
la evaluacion de los implantes femorales.

Las graficas de regresidn exhiben la influencia del material en la respuesta mecdnica
del fémur. Para analizar mas de cerca su efecto se evalué la zona de color morado de la Figura
97, ya que resulta mas facil de interpretar.
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Figura 99. Influencia del mddulo de elasticidad del material.

Como fue comentado en la seccion Materiales, en el apartado Vastago, el médulo de
Young esta relacionado con el apantallamiento de tensiones/deformaciones. En la Figura 99
se observa que el Ti6Al4V, material con elevada rigidez en comparacion a la del fémur, origina
un apantallamiento mayor y en consecuencia expone los puntos de la gréfica al area de
resorcidén osea. Ademads, debido a su tendencia cuadratica altera la biomecanica femoral, ya
que se aleja del comportamiento lineal del vastago ideal y por esa razén su R? ajustado es
menor (Figura 96). En contraste, el Ti21S al tener una rigidez menor se aproxima a la respuesta
lineal del vastago que conserva, de forma escalada, las deformaciones del fémur proximal
anterior a la ATC y mantiene los puntos de la grafica dentro de la zona muerta, es decir, no
habra pérdida ni incremento de la masa dsea. De esta manera, se comprueba que a pesar de
ser el mismo vastago (V3) el material seleccionado origina respuestas mecanicas diferentes,
por ello, aguel que tiene una rigidez mas cercana a la del fémur permite al disefiador evaluar
el comportamiento originado solo por la geometria y distinguirlo del causado por las
propiedades mecdnicas del material.

Comprendido el impacto del material en el apantallamiento de deformaciones, la
remodelacidn ésea y la biomecanica femoral se debe analizar cual es la respuesta genuina en
cada unade las zonas mencionadas en el Posprocesamiento: lateral y medial. Por este motivo,
las graficas de regresion fueron divididas por dos cuadros naranja y morado que encierran a
los puntos de la zona medial y lateral respectivamente. La zona medial muestra un conjunto
de puntos que sigue una pendiente negativa y se encuentra fuera de la zona muerta, ya sea el
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vastago fabricado con Ti6Al4V o Ti21S, por lo tanto, ese efecto es provocado por la geometria
de V3. Para analizar a profundidad ese comportamiento la Figura 100 y la Figura 101 muestran
las graficas de dispersion de la deformacion equivalente del fémur intacto e implantado

sometido a la carga ISO y trotar.
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Figura 100. Graficos de dispersion de la deformacion equivalente en las
zonas (A) medial y (B) lateral del fémur P1 sometido a la carga ISO.
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Las graficas de la deformacion equivalente respecto a la coordenada Z muestran que
las curvas roja y azul del fémur implantado imitan a la curva negra que corresponde a la
deformacion del fémur intacto, pero en la parte medial, a partir de Z = —10, las curvas del
fémur implantado divergen debido a la geometria de V3; dicho tramo es el que origina el
conjunto de puntos con pendiente negativa antes mencionado. Un trabajo a futuro seria
optimizar geométricamente el vastago para eliminar este efecto que altera la biomecanica
natural del fémur, incrementa el apantallamiento y disminuye su masa dsea.
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El analisis a partir de las graficas de dispersion complementa al elaborado utilizando
las graficas de regresion. Si se tuvieran que clasificar, el primero es micro porque se evalian
las zonas del fémur proximal por separado y el segundo, macro porque se estudian ambas
zonas como un todo. Las graficas de dispersion confirman que el material con menor mdédulo
de elasticidad no solo reduce la diferencia entre la deformacién del fémur intacto e
implantado, también conserva la biomecdnica femoral (misma curvatura de la deformacién
del fémury la ocasionada por el vastago fabricado con Ti21S). Ademas, certifica que cualquiera
de las cargas es util para seleccionar la geometria y el material del vastago, una muestra mas
de ello es que ambas exhiben la alteracidn de la curva medial del fémur implantado de Z =
—10 en adelante. Por esta razon y debido a las ventajas anteriores, para estudiar los vdstagos
personalizados del paciente P2 se evalud el fémur sometido a la carga ISO realizando el mismo
analisis de P1.

Las métricas de los ajustes lineales del paciente P2, elaborados a partir de los datos del
Apéndice C, se resumen en la Tabla 8 y la Figura 102 expone el apantallamiento de
deformaciones y el R? ajustado que produce cada vastago de forma grafica.

Tabla 8. Resultados del andlisis para P2 sometidos a la carga ISO.

Ti6Al4V Ti21S
Vi V2 V3 Vi V2 V3
R? ajustado 0.617 0.668 0.667 0.703 0.72 0.719
Constante (a) 0.097 0.09 0.089 0.073 0.073 0.072
Coeficiente (b)  1.213 1.052 1.043 1.26 1.082 1.079
AP 0.176 0.049 0.041 0.206 0.076  0.073

AP yrom 0.611 0.512 0.505 0.521 0.443 0.437
Error (%) 247.159 944.898 1131.707 | 152.913 482.895 498.63

Ti6Al4V Ti21S

0.00 —— T T T T T 0.600 —— T T T T T

Vi \ V3 Vi V2 V3 Vi V2 V3 Vi V2 V3

Figura 102. Graficas del AP y el R? ajustado para el paciente P2.
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La Figura 102 muestra que el blindaje de deformaciones de los vastagos fabricados con
Ti21S es mayor en comparacion a los elaborados con Ti6Al4V, lo cual es contradictorio con las
deducciones elaboradas a partir del andlisis del paciente P1. Sin embargo, el R? ajustado
originado por el Ti21S es superior y debido a que el apantallamiento es resultado del ajuste
lineal, el blindaje causado por el Ti6Al4V no es fiable para seleccionarlo como material.
Respecto a la geometria, nuevamente V2 y V3 tienen métricas muy similares, siendo el menor
volumen la razén por la que el vastago V3 es preferido. Cuando las métricas no permiten una
correcta seleccidn del material se recurre al método visual, la Figura 103 muestra la grafica de
regresion generada por la geometria escogida, producida con ambos materiales.
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Figura 103. Grafico de regresion del paciente P2 sometido a la carga ISO.

La zona lateral de la grafica (cuadro morado) muestra la influencia de la rigidez del
material en el restablecimiento de la biomecanica femoral. Es evidente que el Ti6Al4V ubica
una mayor cantidad de puntos fuera de la zona muerta, por lo tanto, su apantallamiento es
mayor y las deducciones elaboradas en base a la teoria y al andlisis del paciente anterior no
se contradicen con lo expuesto en la figura. En definitiva, el Ti21S es el material idoneo para
la fabricacién del vastago personalizado.

El valor del término independiente de la recta de regresion (a) indica si el implante se
aleja del comportamiento ideal y altera la distribucion de carga a la largo del fémur, que en
este caso se cuantifica por medio de las deformaciones. Como fue expuesto en la seccién
Curva de remodelacion y grafica de regresion el vastago ideal y aquel que conserva la
biomecanica tiene un valor de |a| = 0, por lo tanto, cuanto mas alejada este la regresién del
centro de coordenadas (Ja| > 0) mas diverge la deformacion del fémur implantado respecto
a la del intacto, modificando la carga recibida por el hueso e incrementando el
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apantallamiento. La constante "a" para P2 define que el Ti6Al4V altera mas la respuesta
mecanica del fémur, debido a que la recta roja estd mas alejada del centro de coordenadas.
Graficamente la regresion del Ti6Al4V esta por encima de la recta del Ti21S, cortando al eje Y
en el punto 0.089.

Todos los puntos de las graficas de regresion de los pacientes P1 (Figura 97) y P2 (Figura 103)
se encuentran por encima de la recta discontinua, que representa al implante ideal (&;,,; =
&imp), siendo negativo el apantallamiento de cada uno. Al tener todo el mismo signo, el
AP, rom puede considerarse como un parametro complementario que respalde la eleccion de
la geometria y el material de la prétesis. El mds bajo para P1 es 0.47 (Tabla 7) y P2, 0.437 (Tabla
8) resultado de la insercién del vastago V3 producido con Ti21S, respaldando de esta manera

las deducciones anteriores.

La Figura 103 muestra en el recuadro naranja, correspondiente a la zona medial, un
conjunto de puntos fuera de la zona muerta y con pendiente negativa; y en el recuadro
morado, correspondiente a la zona lateral, una serie de puntos que se alejan de la tendencia
lineal. Para perfeccionar el disefio, se recurre al analisis micro, es decir, a la evaluaciéon de la
grafica de dispersion de la deformacion equivalente del fémur intacto e implantado sometido
a la carga ISO.

La grafica de dispersidén de P2, mostrada en la Figura 104, avala la eleccion del material
y permite identificar en que regiones especificas se debe optimizar la geometria del vastago
seleccionado. En la zona medial se debe mejorar desde Z = —15 en adelante y en la lateral,
desde Z = —30 hasta Z = —15 porque en esos rangos la deformacidon del fémur
implantando, ya sea con el vastago fabricado con Ti6Al4V o Ti21S, diverge de la deformacién
del fémur intacto siendo el responsable de este efecto la geometria del implante V3.
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Figura 104. Graficos de dispersidon de la deformacion equivalente en las
zonas (A) medial y (B) lateral del fémur P2 sometido a la carga ISO.
Seleccionadas la geometria y el material del vastago personalizado, se debe verificar si
el AP obtenido a través del método propuesto es mejor que el AF,,,,. Para ello, se recurre a
los mapas de deformacidn porcentual que proporcionan informacion equivalente al ensayo
fotoelastico del fémur proximal. Todos los mapas del fémur intacto de ambos pacientes
distribuyen la escala de colores en el intervalo de 0 a 0.4, mientras que el intervalovade O a
0.29 y de 0 a 0.21 para los mapas del fémur implantando del paciente P1 (Figura 105), y de O
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a 0.37 y de 0 a 0.23 para los mapas de P2 (Figura 106) ambos calculados a partir del AP y

AP, rom respectivamente, consecuencia de la insercion del vastago V3 fabricado con Ti21S.

Figura 105. Mapa de deformacién del fémur intacto e implantado del paciente P1 sometido
a la carga ISO.
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Figura 106. Mapa de deformacién del fémur intacto e implantado del paciente P2 sometido
a la carga ISO.

A partir de los mapas de la Figura 105 y la Figura 106 se comprueba que el AP cuantifica
adecuadamente el blindaje de deformaciones en comparacion al APy, €sto por la similitud
entre los mapas de deformacién del fémur intacto e implantando cuando se utiliza dicha
métrica. Esta semejanza indica que ambos pacientes restauran su biomecanica femoral, pero
de forma escalada. Como el fémur se encuentra, en su mayoria, dentro de la zona muerta
(|JAP| < 0.6) favorece el crecimiento Oseo interno, que puede complementarse con
revestimientos osteoconductores, beneficiando la estabilidad secundaria del vastago, ya que
el hueso lo considera como un agente propio y no extraifo, prolongando su vida util y
mejorando la fijacion no cementada. Indirectamente el error porcentual, una de las métricas
de los ajustes lineales de ambos pacientes (Tabla 7 y Tabla 8), al ser elevado indica que el AP
es superior al APy, Ademas, el APy, €s mas susceptible a valores atipicos.
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Asimismo, los mapas de deformacidn certifican que los planos de corte usados para el
posprocesamiento de las simulaciones (Figura 92 y Figura 93), que permiten estudiar el
comportamiento mecanico y el apantallamiento en el parte lateral y medial, son una muestra
representativa de la respuesta mecdnica de todo el fémur proximal. Debido a que el plano de
corte se obtuvo a partir de la coordenada Y del ajuste eliptico de la seccién de implantacion,
refleja otro uso de la aplicacion de ajuste eliptico que ayuda no solo en el disefio, también en
el andlisis y seleccidn del vdstago personalizado.

Los recuadros naranja y morado de los mapas de deformacién evidencian, similar a
como el traumatodlogo evalla el apantallamiento radiolégicamente (Figura 45), la disminucion
en la escala de color de la regién medial y lateral respectivamente, que se traduce en la
pérdida de masa dsea del fémur como una respuesta natural a la remocidn del cuello; sin
embargo, la optimizacion geométrica y posterior optimizacidon topoldgica mitigarian ese
efecto causado por el apantallamiento, esto contrasta lo comentado en el analisis de las
graficas de dispersién de cada paciente (Figura 100y Figura 104).

Una ventaja de la deformacién equivalente es su correlacion con el esfuerzo de Von
Mises (Figura 107), que es utilizado en varias investigaciones como estimulo mecanico para
evaluar el apantallamiento de tensiones/deformaciones, por lo tanto, el usar la deformacion
permite que esta investigacidon sea comparada con los resultados de otros autores.
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Figura 107. Grafico de regresion entre el esfuerzo de Von Mises
y la deformacion equivalente.

Para evaluar el desempeno del vastago personalizado seleccionado lo ideal seria
compararlo con el blindaje causado por el implante Proxima™ hip de la empresa DePuy (Figura
47), sin embargo, aln no existen estudios desde ese enfoque. No obstante, se utilizo el estudio
realizado por Yan et al. [214], cuyas condiciones de contorno son similares a las de esta
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investigacidon, sobre el apantallamiento causado por dos vdstagos comerciales uno de tipo
convencional y el otro corto de carga calcar (Figura 108).

Figura 108. Modelos comerciales de vastago convencional
y de carga calcar.

Fuente: Adaptado de “Metaphyseal anchoring short stem
hip arthroplasty provides a more physiological load
transfer: a comparative finite element analysis study” [214].

Yan et al. [214] concluye, utilizando como estimulo mecdnico el esfuerzo de Von Mises,
que el AP en el fémur proximal causado por el vastago convencional es de 0.93 y por el vastago
de carga calcar, 0.82 aproximadamente. Por lo tanto, ambos implantes comerciales ubican al
fémur fuera de la zona muerta de la curva de remodelacién ésea, por lo cual, habra una
resorcion del hueso que a largo plazo originara el aflojamiento del implante y serd necesaria
una cirugia de revision para sustituirlo. Ademas, los mapas de tensiones de la Figura 109
muestran la modificaciéon de la biomecanica femoral a causa de los implantes comerciales,
afianzando las ventajas de la personalizacién que conserva el patrdon de carga en el fémur.

I I | r ‘W
Figura 109. Mapa del fémur intacto e implantado con los modelos
comerciales de vastago de carga calcar y convencional.

Fuente: Adaptado de “Metaphyseal anchoring short stem hip

arthroplasty provides a more physiological load transfer: a
comparative finite element analysis study” [214].

Por su parte, Yamako et al. [210] empleando galgas extensiométricas (Figura 90)
cuantificaron, a través de la deformacién equivalente, que el apantallamiento en el fémur
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proximal causado por un implante convencional fabricado con Ti6Al4V era 0.61,
posiciondandose en el limite de la zona muerta.

El blindaje consecuencia de la insercion del vastago V3 elaborado con Ti21S es 0.285 y
0.073 para el paciente P1 y P2 respectivamente. Por lo tanto, la personalizacion resulta
beneficiosa en la respuesta mecanica del fémur proximal, esto se debe principalmente a la
restauracion de los pardmetros propios de la anatomia del paciente como: el angulo de
inclinacion, anteversion, offset y la cavidad femoral; y a la seleccidn del material que tiene un
modulo de elasticidad cercano al del hueso. No obstante, la orientacién precisa del implante
es crucial para no alterar los pardmetros del fémur y en consecuencia su biomecanica, ésta
depende de la expertiz del cirujano, pero para evitar el error humano en el proceso es cada
vez mas comun la asistencia tecnoldgica.

Todo el andlisis anterior se ha basado en la respuesta mecanica del fémur al implante,
pero debe evaluarse la resistencia del vastago, ya que no sirve garantizar el menor
apantallamiento si el vastago fluye con la carga. Debido a que el Ti21S es un material isétropo
y ductil se utilizo el criterio de Von Mises para este estudio. La Tabla 9 resume las tensiones
maximas del vastago V3 para ambos pacientes, sometidos a la fuerza ISO; conocido el esfuerzo
de fluencia del Ti21S (709 MPa) se calcula el factor de seguridad (FS) que resulta ser 6.055 en
promedio, lo cual, garantiza que el implante no ceda a la carga. Analizando el mapa de
esfuerzo de Von Mises de V3 (Figura 110) se visualiza que la zona con mayor concentracion de
tensiones es el cono de recepcidn, esto resulta beneficioso debido a que las tensiones generan
la compresion de las paredes del cono con la esfera de articulacién (Figura 76) provocando un
ajuste por interferencia y una soldadura en frio entre ellas, que aumenta si se incrementa la
carga [173].

Tabla 9. Tension de Von Mises y factor de seguridad del V3.

P1 P2
Oyon Misesmax 117.17 116.95
FS 6.05 6.06

Carga ISO




Figura 110. Mapa de esfuerzo de Von Mises del vastago V3.

Es bueno aclarar que estos resultados estan relacionados con la morfologia y las
propiedades mecdnicas de los pacientes en estudio, si se evallian otros casos debe analizarse,
siguiendo esta metodologia, cual de los vastagos personalizados (V1, V2 y V3) es el adecuado

para ese paciente en especifico y si es necesario optimizar su disefo.

Para verificar la implantabilidad de la protesis se elaboraron, utilizando la impresién
por deposicién de material fundido, prototipos de PLA del vastago V3 de ambos pacientes
(Figura 111). Con la parte cortical ya realizada la osteotomia, que se utilizé en el apartado
Implantabilidad, se imité la técnica round the corner realizada por el traumatélogo al insertar
el vastago en la cavidad, comprobando que el implante ingresa con normalidad al canal
femoral (Figura 112 y Figura 113).

Figura 111. Prototipos de PLA del vastago V3.
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Figura 112. Vistas del fémur implantado de P1 e imitacion de la técnica round the corner.

Figura 113. Vistas del fémur implantado de P2 e imitacidn de la técnica round the corner.






Conclusiones

Este trabajo de investigacién ha propuesto una serie de herramientas y conceptos
nuevos que facilitan el disefio personalizado de los vastagos femorales cortos. La aplicaciéon
de ajuste eliptico ha demostrado ser muy util para: estudiar la morfologia femoral, evaluar la
implantabilidad, disefiar y seleccionar el implante personalizado. Este instrumento puede ser
utilizado en el disefio de vastagos femorales convencionales u otras prétesis en artroplastia,
porque se elimina el error humano al tratar de ajustar empiricamente una elipse a la cavidad

Osea.

Se definié el concepto de implantabilidad, que se basa en la integraciéon de los
parametros geométricos y anatomicos del fémur con los factores relacionados a la cirugia,
como la osteotomia y la insercidn, para verificar que los vastagos disefiados se adapten a la
cavidad femoral y sean implantables. Como resultado se obtuvieron 3 geometrias para cada
paciente que fueron estudiadas empleando el método de elementos finitos.

Para analizar los resultados de las simulaciones se propuso una metodologia basada
en graficas de regresion, dispersion y mapas de deformacién que integra el estudio del
apantallamiento, remodelacién ésea y biomecanica femoral; y demostré ser mas efectiva y
brindar mas informacion al disefiador en comparacién a la metodologia convencional. Con
base en ello, se selecciond el vastago V3 por tener bajo apantallamiento, mantener al fémur
dentro de la zona muerta y ser liviano en relacion a las demads geometrias; y el material Ti21S,
debido a que restablece la biomecanica femoral, reduce el blindaje y no presenta los efectos
adversos del Ti6Al4V relacionados al Alzheimer y la citotoxicidad ocasionada por el vanadio.
Ademas, la deformacién equivalente, como estimulo mecanico, permite que los resultados
sean comparados con la bibliografia, porque muchos trabajos utilizan el esfuerzo de Von Mises
para cuantificar el blindaje de tensiones/deformaciones y con estudios in vivo o in vitro, que
cuantifican las deformaciones a través de rosetas de galgas extensiométricas.

El apantallamiento causado por la insercion del vastago V3 fabricado con Ti21S es
0.285 y 0.073 para el paciente P1 y P2 respectivamente. Comparado con los trabajos de
Yamako et al. [210] y Yan et al. [214], cuyos implantes comerciales convencionales y cortos
originan un apantallamiento entre 0.61 y 0.93 demuestra que la personalizacidén resulta
beneficiosa en la respuesta mecanica y la remodelacién del fémur proximal, esto se debe
principalmente a la restauracion de los pardmetros propios de la anatomia del paciente como:
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el dngulo de inclinacidn, anteversién, offset y la cavidad femoral; y a la seleccidn del material
gue tiene un moddulo de elasticidad cercano al del hueso.

El vastago V3 mitiga los riesgos de la cirugia entre ellos: la discrepancia en la longitud
de las piernas, restablece la marcha normal del paciente; el aflojamiento, debido a que el
vastago mantiene al fémur dentro de la zona muerta y se conserva su densidad 6sea; la
fractura intraoperatoria, porque antes del procedimiento se verifica que el vastago ingresa al
canal femoral; la modificacion del rango de movimiento y el desequilibrio muscular, ya que se
restauran todos los pardmetros geométricos del fémur; la desvacularizacion, porque se retira
menos médula ésea manteniendo al hueso irrigado y favoreciendo la accion celular; ademas,
preserva stock dseo para una posible cirugia de revisién.

Se comprueba, a través del analisis, que los implantes cortos personalizados
restablecen la movilidad funcional del paciente, mejorando su calidad de vida, porque
reproducen la distribucidn fisioldgica del fémur, de forma escalada, pero es necesario una
optimizacién posterior que permita asemejarse mdas a la respuesta mecdnica previa a la
cirugia.

Asimismo, se evidencié que evaluando la informacion proporcionada por la carga I1SO
o trotar se seleccionaba la misma geometria y material para el implante. Sin embargo, la
fuerza ISO al ser un mecanismo de alta energia, distribuir mejorla carga a lo largo del fémur,
facilitar el ensayo de prototipos y el analisis por el método de elementos finitos debe ser la
carga utilizada para evaluar la respuesta mecanica del fémur a la insercion de las proétesis
cortas.

Toda la metodologia y las herramientas propuestas en esta tesis de grado son
aplicables al disefio y estudio de la biomecanica, apantallamiento de tensiones/deformaciones
y remodelacidn dsea de protesis femorales convencionales u otras para la sustitucién de
articulaciones dafiadas del cuerpo de personas o animales.



Lineas futuras de investigacién

Un trabajo a futuro, relacionado a la aplicacidn de ajuste eliptico, consiste en mejorar
el cédigo (Apéndice B) e integrarlo con un algoritmo de clustering para que los puntos atipicos
de la seccién dsea no afecten el ajuste realizado por la aplicacidn. Incluso, integrar el programa
con una libreria de visién computacional para que el ajuste se realice solo con una imagen de
la cavidad (Figura 114), siendo innecesaria la extraccion de puntos descrita en el apartado
Aplicacion de ajuste eliptico.

Figura 114. Imagen de la cavidad ésea.

Para el andlisis de elementos finitos, una opcion seria utilizar el programa de cédigo
abierto Bonemat®, cuya finalidad es definir las propiedades eldsticas de cada elemento de
acuerdo con la informacién de la TC (Figura 115), credndose de esta manera una malla
totalmente anisotrdpica que permitira evaluar con mayor precision la respuesta mecanica del
fémur antes y después de la insercion del vastago. Empleando este programa ya no es
necesario hacer distincidon entre hueso cortical y trabecular porque las propiedades mecdanicas
se relacionan con la informacion de la UH de cada voxel de la TC, debido a lo cual se simplifica
la simulacion y se vuelve mas personalizada.
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Figura 115. Malla anisotrépica obtenida con Bonemat”.

El vastago V3 puede mejorar su geometria regulando manualmente sus secciones
oblicuas, siendo condicién limite las secciones propias de V3 porque al excederlas la nueva
proétesis no serd implantable. No obstante, es posible programar y entrenar un algoritmo de
machine learning que a partir de un proceso de optimizacion, determine cual es la mejor
seccion que conserva la biomecanica femoral y reduce el apantallamiento.

Asimismo, la optimizacidn topolégica es una herramienta interesante que permite
reducir el peso del implante y hacer una distribucién éptima del material en un volumen
determinado, y es posible su fabricacién empleando la tecnologia aditiva. Por lo tanto,
utilizando los mapas de deformacion, el disefiador puede mejorar el vastago imitando la
arquitectura del hueso trabecular cuya porosidad reduce la rigidez, disminuyendo el
apantallamiento y favoreciendo el crecimiento éseo interno asegurando la estabilidad
secundaria (Figura 116).



155

Figura 116. Optimizacion topoldgica de un vastago convencional.
Fuente: https://ntopology.com/blog/2020/04/27/how-to-design-
and-optimize-a-patient-specific-additively-manufactured-hip-

implant-stem/

Ambas opciones son validas para mejorar el disefio del vdstago femoral. Por lo que,

teniendo como base lainnovacién en el disefio expuesta en esta investigacion, futuros tesistas
de pre y posgrado pueden enfocarse en este estudio ya sea realizando un proceso manual o
automatico utilizando algoritmos de machine learning, u optimizandolo topoldgicamente.
Ademas, para verificar los resultados proporcionados por el método de elementos finitos se
puede realizar un ensayo de fotoelasticidad que permite apreciar el efecto de la proétesis
cualitativamente.

Se debe realizar un analisis de los microdesplazamientos relativos para verificar la
estabilidad primaria, y estimar la secundaria, de la prétesis corta en la interfase hueso-
implante.

También, se debe estudiar la posibilidad de disefiar un véstago corto que admita
introducir medicamentos necesarios en la etapa postoperatoria, con los beneficios de requerir
menos dosis y aplicarse de forma directa, mejorando la recuperaciéon del paciente vy
reduciendo la probabilidad de infeccién. Existen trabajos relacionados sobre el tema:
“Titanium-based hip stems with drug delivery functionality through additive manufacturing”
[121] y “Disefio de una protesis liviana de cadera con la posibilidad de incorporar medicacion”
[215], pero enfocados en las prétesis convencionales.


https://ntopology.com/blog/2020/04/27/how-to-design-and-optimize-a-patient-specific-additively-manufactured-hip-implant-stem/
https://ntopology.com/blog/2020/04/27/how-to-design-and-optimize-a-patient-specific-additively-manufactured-hip-implant-stem/
https://ntopology.com/blog/2020/04/27/how-to-design-and-optimize-a-patient-specific-additively-manufactured-hip-implant-stem/
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Figura 117. Diseifio de una proétesis de cadera con la
posibilidad de incorporar medicacién.

Fuente: “Titanium-based hip stems with drug delivery
functionality through additive manufacturing” [121].

De igual modo, se debe profundizar en la evaluacién clinica de los vastagos
implantados usando asistentes quirurgicos como el ROBODOC (Figura 5), debido a que se
garantiza el corte y escariado correctos que permiten la ubicacidn precisa del implante de
acuerdo al disefio elaborado, y por afiadidura favorece la estabilidad primaria debido a que la
insercién ajustada dentro del canal femoral restringe los desplazamientos relativos,

propiciando la formacién de tejido dseo.



Simbolo
a

AP

Glosario

Descripcion

Angulo de giro de la elipse
Apantallamiento o blindaje de tensiones/deformaciones
Area de la seccién transversal

Carga externa, aplicada

Carga fisioldgica

Conica

Coordenada X del centro de la elipse
Coordenada Y del centro de la elipse
Coordenada Z

Deformacién equivalente

Deformacién equivalente del fémur implantado
Deformacién equivalente del fémur intacto
Deformacién unitaria

Densidad aparente

Desplazamiento (nodal)

Distancia algebraica

Esfuerzo axial

Esfuerzo de fluencia

Espesor

Espesor de la zona muerta o de pereza
Estimulo mecanico de referencia

Longitud

Masa

Matriz de disefio

Moddulo de corte
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Mddulo de elasticidad, mddulo de Young o rigidez
Multiplicador de Lagrange

Polinomio implicito de segundo orden

Punto en el plano XY

Radio mayor

Radio menor

Rigidez de la barra/resorte

Tension del fémur implantado

Tension del fémur intacto

Tensor de deformaciones

Vector de coeficientes y coeficiente de Poisson

Volumen aparente



Lista de abreviaturas

Abreviatura Significado de la abreviatura

ATC Artroplastia total de cadera

Fondecyt Fondo .l\facional (,1e. Desarrollo Cientifico, Tecnolégico y de
Innovacion Tecnoldgica

FS Factor de seguridad

HA Hidroxiapatita

HNAL Hospital Nacional Arzobispo Loayza

HNGAI Hospital Nacional Guillermo Almenara Irigoyen

ICF Istmo del cuello femoral

L Zona o region lateral del fémur proximal

M Zona o region medial del fémur proximal

MEF Método de elementos finitos

NVA Necrosis avascular

P1 Paciente P1

P2 Paciente P2

PMMA Polimetilmetacrilato

RM Resonancia magnética

SAM Suplemento del dngulo mecénico

SIS Seguro Integral de Salud

TC Tomografia computarizada

™ Trocanter menor

UDEP Universidad de Piura

UH Unidad de Hounsfield

UPM Universidad Politécnica de Madrid
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Abstract: Innovative hip implants should be designed in accordance with biomechanical models of
the proximal femur and take into account both body weight and muscle action in order to improve
usability and biomimetic performance. This article proposes a finite element analysis of the proximal
femur using both cortical and trabecular regions and employing transverse isotropic properties with
standardized loads taken from active and young patients. Maximum principal stresses are plotted
to show the mechanical behavior of the femur and grouped to evaluate stress shielding. Tsai-Wu
and the maximum principal stress fields are useful for finding the areas more prone to failure and
analyzing the influence of the stems on femoral mechanics. Other parameters, such as the stem
material, absence of neck and osteotomy level, are explained. This paper is expected to provide a
guide for designers and surgeons of femoral stems for assessing qualitatively and quantitatively the
risks of stress shielding,.

Keywords: proximal femur; biomechanics; finite element analysis; stress shielding; hip replacement

1. Introduction

Bone is a dynamic tissue that possesses interesting mechanical properties as a result of its organic
and inorganic composition [1]. Such properties lead to relevant features connected to accomplishing
the following functions [2]: allowing locomotion, providing rigid support and places for muscle action,
providing a protective shield for the internal organs and bone marrow, acting as ion backup for the
maintenance of homeostasis minerals, acting as an endocrine organ that regulates the metabolism [3]
and maintains an acid-base balance, and providing a hematopoiesis environment inside of medullar
spaces [4]. Macroscopic bone anatomy is composed of cortical and trabecular bone; each one has
mechanical properties that follow its histological characteristics. On the one hand, cortical bone has a
high density and low porosity—these features endow it with great compressive strength, enabling it
to contribute to the mechanical role of bone [5]. It is also stiffer with a low toughness, as compared
with other biomaterials and human tissues. Its microscopic pores permit vascular and neural supply,
and the delivery of nutrients, but its deterioration rapidly compromises mechanical i_ntegrity and the
loss of strength during ageing [6]. On the other hand, trabecular or spongy bone has high porosity,
with pores making up 50-90% of the total volume— consequently, this reduces its compressive strength
but increase its resistance to strain. Likewise, it contributes to providing internal support and increased
surface area for red bone marrow, blood vessels and other connective tissues which are in contact and
interact with bone [5,6].
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Bones are composed of cells; they participate in process like bone growth, modelling and
remodeling. The main cells and functions include: osteoblasts, instructed to create and maintain the
skeleton architecture [7-9]; osteoclasts, able to remove mineral bone matrix and devoted to dissolving
calcium phosphate crystals and digesting collagen, linked to diseases such as arthritis, cancer and
osteoporosis, among others, when they develop pathogenic roles [10,11]; and osteocytes, which
perform the role of mechanotransduction, the ability to sense mechanical stimuli and translate them
into biochemical signals that regulate the action of other cells and communicate with osteoblasts
and other associates [12]. These cells, with their self-adaptive abilities, guide bone fate and bone
remodeling, the process through which bone undergoes substantial changes in structure, shape,
properties and composition according to the mechanical and physiological environment [13]. Bone
remodeling is essential in tissue repair, engineering and regeneration approaches, and, beinginfluenced
by mechanical cues, it proves urgent to develop and apply reliable biomechanical models in parallel to
the development of bone replacements and implants.

The bone remodeling process is essentially the same in cortical and trabecular bone, and its
functions include: the replacement of primary bone with secondary bone, which is more mechanically
competent; the removal of ischemic or microfractured bone; and the promotion of correct calcium
homeostasis [2,14]. This process involves simultaneous resorption and formation, contrary to bone
modeling (formation) [15], as result of ostecblasts and osteoclasts action. Both cooperate in the
remodeling process in what is called a “basic multicellular unit” (BMU). According to the literature,
the remodeling process consists of three phases: resorption, reversal and formation [16]. Bone
adaptation to mechanical loading, as one of the causes of the bone remodeling process, is referred to as
Wolff’s law or the “law of bone formation”. This law suggests that bone density changes in response to
variations in the functional forces of the bone. Therefore, bone atrophy occurs when bones are not
mechanically stressed, while hypertrophy appears when they are over-stressed [17].

The specific study of proximal femur biomechanics has led to interesting biomechanical models
that have been used for years to design prosthesis for total hip replacement. In 1867, Culmann and von
Meyer presented their work to the Society for Natural Science about the internal architecture of the
human femoral head and the related stress trajectories. Von Meyer demonstrated arched trabecular
patterns in a sagittal femoral section and Culmann suggested that the patterns seemed to be associated
with the principal stress produced by functional loading, inspired in a crane that he was designing
with a similar shape [18]. In 1870, Wolff developed his “trajectorial theory”, in which he proposed the
path that physiological forces seemed to take, notably through the proximal femur, as shown by the
trabecular patterns. Wolff emphasized the fact that these columns crossed at right angles [19]. In 1917,
Koch investigated femoral mechanics considering femur as an isolated beam structure whose main
stresses occurred as a result of the body weight (BW) and did not consider the effect of surrounding
muscles. He concluded that BW produces two different sets of stress lines: compressive stresses, along
the medial side, and tensile stresses, on the lateral side [20].

Koch's model has been used for designing stems for total hip replacement. Consequently,
the conventional stems use the medial side as a support because that set of lines transfers compressive
loads. Some researchers have investigated the applicability of Koch’s model in depth, with interesting
conclusions. Rybichi [21] proved, using Koch’s model, that walking produces a force equal to 70%
of its fatigue strength; therefore, the risk of fracture of the greater trochanter would be too high.
Also, Fetto and Austin [22] used parameters from Koch’s model for predicting the femoral shape,
but they found that the computer predicted an unnatural shape of the femur with an expanded
diaphyseal diameter. In fact, Koch’s model does not accurately describe the femoral biomechanics
because it ignores the muscle action. If taken into account, the forces generated by the iliotibial band
and by the vastus lateralis-gluteus medius complex create a tension band effect that converts the
tensile stresses of the lateral femoral column into compressive stresses [22,23]. This ascertains that
cortical femur bone is undergoing compressive stresses in normal performance, in accordance with its
histological characteristics. These differences between models are schematically presented in Figure 1.
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Figure 1. Comparison between: (A) Koch’'s model that takes into account only the BW effect,
and (B) considering the forces that are generated by iliotibial band and the vastus lateralis—gluteus

medius complex.

Consequently, the common processes and biomechanical models applied for designing artificial
femoral stems should be changed, so as to transfer load, not only in the medial column, but also to
the lateral regions. Accordingly, in this study we propose a biomechanical model that considers body
weight and muscle action, a model which is helping to develop innovative hip prostheses designs,
aimed at improved usability, in accordance with the increasing of physiological and mechanical
demands from young and active people.

In this study, we describe the proposed biomechanical model, which also takes into account
cortical and trabecular regions and the orthotropic properties of bone. Besides, we apply the model
to analyzing different loading cases, linked to daily activities of active patients (sitting down and
standing up, walking, jogging, knee bending, walking up and down stairs, among others. The obtained
simulation results, which show the stress state of intact bone according to a complete biomechanical
model, can be used as a reference. We consider that these results can be employed for analyzing the
changes produced by femoral implants on the stress state of healthy bone, and for predicting their
potential impact on triggering stress shielding effects, as finally discussed. It is important to highlight
that we concentrate on the proximal region, as it is the one suffering from long-term bone resorption in
most state-of-the-art implants. A final analysis, in which the effect of an implant on the stress field of
normal bone is shown, helps to validate the proposed approach.

2. Materials and Methods

2.1. Geometric Model

For obtaining the human proximal femur, a Digital Imaging and Communications in Medicine
(DICOM) file was downloaded from a virtual library, the Cancer Imaging Archive, with the reference
TCGA-VP-A878. The images in the DICOM file have a slice thickness of 2 mm on the axial plane and
0.909 mm on the coronal and sagittal planes, being each one 512 x 512 pixels in size. The DICOM file
was imported into 3D Slicer 4.10.2® for segmenting the right femur and its cortical bone (Figure 2A),
by using threshold, level tracing, paint, erase and smoothing tools. Then, the trabecular bone was
obtained by employing logical and Boolean operations (Figure 2B). 3D Slicer® permits the export of
the segmentation of femur, cortical and trabecular bone as an .stl or .obj file. The stereolithographic or
standard tessellation files are imported into Meshmixer® to inspect, repair and smooth the meshes.
Finally, meshes are introduced into NX 10® and further manually processed as solid files.
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(B)

Logical
Operators
tool

Femur bone Cortical bone Trabecular bone

Figure 2. (A) The segmentation of right femur using 3D Slicer®, (B) The process to obtain the trabecular
bone using Logical Operators tool.

2.2. Finite Element Model

NX 10® (Siemens PLM Software Solutions, Plano, Texas, US) was used for performing finite
element analyses (FEA) employing its Nastran solver. Each bone was meshed using 3D tetrahedral
elements (CTETRA 4 and CTETRA 10 elements from NX) with an overall element size of 1.87 mm,
which was selected after performing convergence analyses using both the p-method (progressive
increase in the higher order of the shape functions used) and the h-method (progressive increase of the
number of elements). Accordingly, tests with different element sizes (0.94 mm, 1.45 mm and 1.87 mm)
and with different form functions (4-node and 10-node tetrahedral elements) were performed and the
differences in results below 2% were verified. Finally, a compromise in terms of calculation speed
and quality of results, with 1.87 mm elements and the 10-node tetrahedral elements, was chosen.
Cortical bone was meshed with 75,160 elements and 132,598 nodes, while trabecular bone was meshed
with 96,815 elements and 145,684 nodes. Both meshes were bonded using gluing surface-to-surface
tools and employing a search distance of 0.2 mm. The FEA was developed considering orthotropic
properties of bone, according to previous research about its mechanical features. Elastic properties and
yield limits of cortical and trabecular bone were estimated using the apparent density (kg-m~), which
was obtained employing the “Segment Statistics” tool of 3D Slicer® (see Figure 3) and considering
its relationship with the Hounsfield units (HU). This relationship was based on the linear relation
described by Rho et al. [24]:

Papp = 0.523HU + 1000 (L)

Figure 3. Trabecular bone segment statistics,
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Young's moduli (Ez) and yield limits (o;) of cortical and trabecular bone in the longitudinal
(compressive) direction, were estimated using the equations described by Keyak et al. [25]:

E; = 14900p.;5 @)
of = 1020z 3)

Furthermore, Young's modulus and shear modulus in the transverse direction, for both bone
types, were estimated using Pithioux’s laws [26]. We considered shear modulus for cortical bone to be
the same as for trabecular one:

Ex=E,;=0.6E; 4)

GW = G_’y_x = 0‘2’5EZ (5)

Shear modulus in the longitudinal direction was obtained from the experimental equation of
Pithioux et al. [27] that relates it to the transverse shear modulus:

Gry =07Gy; (6)

Compressive yield limits in the transverse direction depend of longitudinal compressive limit,
as also happens with the tensile and shear limits in ith and jtl'l directions, which are related to the
compressive ones by the empiric correlation described by Pithioux [26]:

0’% = GS = 0.605‘ )
of =20 (8)
(.T;'Jf = 0250’? (9)

Table 1 summarizes the elastic properties of both bones. The Poisson’s ratios in the longitudinal
and transverse directions were obtained from the literature [28]. Table 2 includes the yield limits of
cortical bone, which are useful to calculate the Tsai-Wu coefficients, as further analyzed.

Table 1. Material properties ot cortical and trabecular bone (Young’s modulus, shear modulus and
Poisson's ratios).

Properties Cortical Bone Trabecular Bone
Ex (MPa) 9753.3 3969.8
Ey (MPa) 9753.3 3969.8
E: (MPa) 16255.6 6616.3
Gay (MPa) 2835.7 2835.7
Gyz (MPa) 40639 4063.9
Gz (MPa) 4063.9 4063.9
Dy 04 0.4
Uy 0.25 025
Uzx 0.25 0.25

Tsai-Wu criterion, an extension of Hill’s criterion that takes inte account the difference in
compression and tension behavior of cortical bone [29], is calculated using representative loads for
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analyzing fracture risk regions and changes in the biomechanics of proximal cortical femur. The general
form for Tsai-Wu criteria for transversely isotropic material is:

£(0) = [F102 + Fa(0xx + 0yy) + F110% + Fao(0%, + 0% ) + Fes 2, + Faa(7h + &)

10
+2P12(Jzz("x.r + gzzcyy) + ZPBG-YIUM’]VZ v

where Fq; Fp; F1q; Fop; Fuy; Feg are coefficients calculated from the yield limits of cortical bone (Table 3)
and Fyp; Fp3 are determined experimentally. In this study, they were considered to be equal to zero.
The Tsai-Wu tield (f(c)) helps to analyze risk regions: those above a value equal to 1.

F] = ]/E!—l/q:&,' Fg = l/IJ'_{- e 1/17&.,‘ P11 == I/J;’UE; I_Zz = 1/6_{.15},'; FM == 1/1%‘.; Pb{., == 1)'0%_,, (11)

Table 2. Yield limits of cortical bone (tensile, compression and shear limits).

Yield Limits (MPa) Cortical Bone
UE 35.5
of, o 213
ot 71.1
o<, oy 96
Oy 10.7
Oyzs Ozx 17.8

Table 3. Tsai-Wu coefficients for cortical bone.

Tsai-Wu Coefficients

F; (mm?/N) 0.0141

F (mm?2/N) 0.0235
Fy1 (mm*/N?) 396 x 1074
by (mm*/N?) 1.1x 1072
Fyq (mm*/N?) 3.168 x 107
Fes (mm*/N?) 88 %1073

2.3. Boundary Conditions

With the increasing success of hip replacements, the decreasing average age of patients and
growing expectations about the implant durability, Bergmann et al. [30] measured the contact forces in
the joint, using instrumented stems in ten people during nine of the most physically demanding and
frequent activities of daily living. This study is performed considering that pre-clinical strength tests
on stems require realistic in vivo loads from younger and more active patients. Likewise, these loads
require simplifications to be applicable for simulator tests and numerical analyses [30]. These loads
depend of the body weight of each patient. In this study we employ the average weight of Peruvian
men (71.3 kg). For obtaining the correct loads (shown in Table 4) a factor is used, which results in
dividing the average Peruvian men’s weight by 100 kg, because the data from the reference study
were given for that average weight. ISO (International Standardization Organization) force, employed
widely to test the stems according to the ISO 7206-4 standard, was also considered.
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Table 4. Standardized loads for each of the daily activilies considered for the study. *ISO 7206-4.

2 Sitting  Standing . : Stairs Knee Stairs . ISO *

Cycling Down Up Walking Staying Up Bending Down Jogging Force
—Fyx (N) 2995 7144 1125.1 596.8 6816 8299 857 7736 8848
Fy (N) —414 —62.7 499 171 —35.7 —48 5 —371 5356 -15

—Fz (N) 805.7 19315 2481.2 1931.5 2280.2 2763.6 2054.9 2611 N2 2300

Proximal femur was placed in NX® according to the femoral coordinate system [30] and was
rotated 45 degrees clockwise around the Y axis for simulating the load transfer that occurs between the
hip and femur in the acetabulum (Figure 4B) and considering the accepled neck shaft angle of 135° [31].
This angle was used to cut the femoral neck to insert the stem into the femoral cavity, so it may be
possible compare the stress between intact and implanted femur applying the same loads to the stem
because it will be in the same position (Figure 4A). This region was composed of 44,772 nodes, upon
which the forces were applied (Figure 4C). The flat parts of both bones were fixed.

Figure 4. (A) Osteotomy level. (B) Acetabulum region where the load isapplied. (C) Boundary conditions.

2.4. Post-Processing

In order to perform results post-processing, the proximal femur was cut longitudinally using a
parallel XZ plane, for measuring the maximum principal stress (MPS), a stress indicator that was used
in this study according to examples from the literature [32-34]. The MPS was calculated on the medial
and lateral sides and simulation results were analyzed accordingly.

The medial side was considered to have three differentiated regions for evaluation purposes:
the external cortical (EC), the internal cortical (IC) and the trabecular (T); while the lateral side was
considered to have just two representative regions for the evaluation purposes: the internal cortical (IC)
and the trabecular (T). In each region of interest, six control points were taken, point 1 being placed at
the top of the femur and point 6 at the bottom, as depicted in Figure 5. Control points were used for
plotting MPS, as further detailed in the following results and discussion section. Apart from employing
the MPS values, the Tsai-Wu field was also obtained and represented for providing additional insight
to the discussion of results.

Apart from the presented proximal femur model, a final application case was also incorporated into
the discussion and future proposals section to illustrate the potentials of the approach. In the application
case, an unconventional prosthetic stem was implanted and simulated. Meshing procedures, bone
properties, loads applied, and boundary conditions corresponded to aforementioned explanations.
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The implant stem was modeled with titanium alloy and meshes with a similar size to that
employed for cortical and trabecular bones. In that final application case, gluing between bone regions
and implant was also applied, as contact condition, which would represent the case of a cemented
implant. Again, NX 10® (Siemens PLM Software Solutions, Plano, Texas, US) was used both for
designing the implant and simulating its performance and effects on remaining bone.

This final case was performed to show that the stress field of normal bone is importantly modified
by the incorporation of prostheses, and that the results from the FEM analyses upon intact bone can be
used for comparing stress fields before and after implantation, and, hence, selecting the most adequate
implant geometries and materials.

Medial side

Lateral side

Figure 5. View of the proximal femur with the control points on the medial and lateral side.
3. Results

The simulation results are summarized in the present section. First of all, Figures 6-9 plot the
maximum principal stress occurring at the control points when applying the standardized loads for
each of the daily activities considered for the study (those summarized in Table 4). The graphs resulting
from the different loading conditions are presented in four groups, according to the trend shown.
The first group is composed of walking, staying, walking up and down stairs, and jogging (Figure 6);
the second group is devoted to standing up and knee bending (Figure 7); the third presents cycling and
sitting down (Figure 3); and the fourth is composed of ISO force (Figure 9). Besides, the maximum and
minimum stresses are shown in Table 5, and they always appear on the fixed section of each simulation.

Then, for visual purposes and for providing more completeinformation for direct visual inspection
and comparative purposes, a daily activity of each group is selected to show the stress and Tsai-Wu
fields of proximal femur. Jogging, standing up, sitting down and ISO force are chosen as representative
cases because they led to the highest stress of each group. Figures 10-13 show different views of the
stress fields considering a range of —1 to 5 MPa, and Figures 14-17 present the Tsai-Wu fields in a
range of 0 to 0.5.
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Table 5. Maximum and minimum principal stresses for different loading conditions.
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Figure 6. Maximum principal stresses (MPS) occurring at the control points when applying (A) walking,
(B) staying, walking up (C) and down (D) stairs and (E) jogging loads.
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Figure 10. (A) Isometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of maximum principal stress field
in proximal femur when applying jogging loads.
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Figure 11. (A) Isometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of maximum principal stress in
proximal femur when applying standing-up loads.
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Figure 12. (A) Isometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of maximum principal stress field
in proximal femur when applying sitting-down loads.
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Figure 13. (A] Isometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of maximum principal stress in
proximal femur when applying the ISO force.

000
a4 |

o
nomm

A

i = i LR




190

FIey

Figure 14. (A) Isometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of Tsai-Wu field in proximal
femur when applying jogging loads.
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Figure 15. (A) Isometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of Tsai-Wu field in proximal
femur when applying standing-up loads.
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Figure 16. (A) [sometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of Tsai-Wu ficld in proximal
femur when applying sitting-down loads.
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Figure 17. (A) Isometric, (B) right, (C) left, (D) top and (E) back view of Tsai-Wu field in proximal
femur when applying the 1SO force.
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4. Discussion and Future Proposals

The graphs from groups 1, 2 and 3 show higher values for the cortical stresses than for the
trabecular ones, which can be explained because cortical bone has a higher Young's modulus and,
according to the mechanical concepts, the stiffer material withstands more load. Likewise, global post
processing results, which show the stress fields provide similar information. In addition, these graphs
show a higher stress level on the medial than on the lateral side, but when both sides are closer to each
other the lateral stress tends to increase. Group 4 behaves in the opposite way to the other groups,
maintaining higher stress for the cortical bone but with the lateral more loaded than the medial side.

The femoral neck and subtrochanteric region are zones with the most risk of fracture according to
the Tsai-Wu field (Figures 14-17); the representative loads that increase the risk of fracture are jogging
and ISO force. Tellache et al. [29] used three proximal femurs for testing the femoral strength in one leg
position and applying the load on femora heads and concluded that rupture of proximal femur begins
in the neck, therefore transcervical neck fracture is one of the causes of hip replacement. The neck
plays an important role in the biomechanics of femur because it enables the correct transfer of load
from the head to the rest of femur; when femoral neck is removed (Figures 4A and 18) the load transfer
changes and this leads to the beginning of stress shielding problems.

v(B

Stem

(A) ) (©)

R

Trabecular
bone

Cortical bone
Figure 18. (A) Exploded view of the implanted femur. (B) Short stem. (C) Boundary conditions.

Another aspect promoting stress shielding is connected to differences between the mechanical
properties of bone and those from the biomaterials used as substitutes. For instance, the difference
between the Young’s modulus of Ti-6Al-4V, frequently used to manufacture stems, and bone is
responsible for the stress shielding effect common in femoral prostheses. This effect is studied,
to advance potential applications of the proposed modeling approach, by introducing a short titanium
stem (Figure 18B) into the femoral cavity (Figures 4A and 18A) and simulating intact (Figure 4C)
and implanted femur (Figure 18C). Stand up load is chosen as a representative case. The trabecular
region is fixed to the cortical one and the implant is fixed to the bone in the implant position. Being
common alloys nearly ten times stiffer than bone, their employment importantly modifies the stress
field of implanted femurs, with respect to intact ones, as shown in the example of Figure 19, which
shows higher stresses in the prosthesis region. The osteotomy level also plays a significant part in the
biomechanics of proximal femur, as in some surgeries part of the greater trochanter is cut to correctly
fit the stem in spite of importantly modifying the stress fields with respect to those present in intact
bones, as consequence of the loose of the iliotibial band. Therefore, we envision that the proposed
approach may be also usetul for surgical planning tasks towards personalized healthcare and user
specific designs of implantable devices.
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(A) (B)

Figure 19. Stress distribution in (A) intact femur and (B) implanted femur. The lengths of the arrows
are proportional to maximum principal stresses.

Relative micro-displacements between bone and implant should also be evaluated because they
affect the osseointegration process, and, consequently, have an impact in the long-term fixation or
secondary stability that reduces aseptic loosening, one of the main causes of stem failure [35].

In the authors’ opinion, the biomechanical behavior of stems should be evaluated using ditferent
daily activities so as to quantify the potential stress shielding, the difference between intact and
implanted femur stresses divided by stress in the intact femur [36], because the aseptic loosening of the
implant is influenced by bone resorption and it appears due to stress shielding [37]. Then, comparative
studies between designed stems should be performed. The most appropriate for a patient, from a
biomechanical point of view, would be the one that leads to a load transfer as similar as possible to the
original load transfer in the intact femur.

According to authors” proposal, and using Figures 10-13 as references, it may be possible to
qualitatively assess stress shielding by comparing the color maps of intact and implanted femurs and
by analyzing whether the ranges are similar, searching for eventual underloaded and overloaded areas.
The use of Tsai-Wu fields in order to find the areas more prone to failure is also proposed, so as to
prevent periprosthetic fractures.

In fact, distal fixed implants exhibit an adverse bone remodeling with the disappearance of the
proximal femur after hip replacement [38], as a consequence of stress shielding problems, especially in
the medial side [39]. For that reason, in recent years other kinds of stems, called “short stems”, have
been developed as an alternative to the traditional geometries of hip prostheses. Short stems have the
tollowing characteristics [40,41]: (a) they help to preserve bone stock, (b) their lateral side is subject to
compression forces, (c) they tend to reduce stress shielding and d) they allow for the implantation
of conventional stems in revision surgeries. However, short stems may not be the final solution for
total hip replacement, considering that their press fit changes the load transfer, as a consequence of the
absence of femoral neck, which typically causes underload in the cortical bone region. FEM modeling
following a systematic study of daily activities may help to analyze, compare and select between
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innovative short-stem designs, which the authors expect to further study in future in vitro and in vivo
studies as a complement to the presented computational models and studies.

5. Conclusions

This study has proposed a finite element model considering both cortical and trabecular bone
regions, taking account of body weight and muscular loads and using standardized loading cases
according to relevant daily activities. The model helps to methodically analyze the state of bones
under loading by using relevant control points and stress and Tsai-Wu maps. The maximum principal
stress graphs prove useful for assessing changes in the mechanical behavior of the proximal femur
and for quantifying stress shielding; also stress maps will be convenient to qualitatively asses stress
shielding, which typically appears due to material property mismatches between implants and bones
as a consequence of invasive surgical processes or due to prostheses designed without systematically
analyzing and optimizing their biomechanical performance. Besides, Tsai-Wu fields help designers
to see the areas with the most risk of fracture to prevent periprosthetic fractures, as well as visualize
changes in femoral biomechanics.

The authors highlight, as the most interesting cases, the use of jogging, standing-up and
sitting-down loads for simulating the implants, as each of these cases is representative from a
group of key daily activities, but ISO force is useful for testing epoxy prototypes using their photoelastic
properties to confirm the results given by the FEA.

To summarize, the presented analyses help to qualitatively and quantitatively highlight both
underloaded regions, which may lead to a loss of bone density in the long term, and overloaded
regions, which may lead to hypertrophic regions. As for the future, other aspects with an influence on
femoral biomechanics, such as the absence or presence of the femoral neck, stem material or osteotomy
level, should be also considered by surgeons and designers in order to achieve a load transfer state
after implantation that is as similar as possible to that of the intact femur.
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Apéndice B. Cédigo de la Aplicacion de ajuste eliptico?®

import streamlit as st

import numpy as np

from numpy import arange

from numpy import meshgrid
import pandas as pd

import matplotlib.py--plot as plt
from sklearn import linear model
from PIL import Image

import math

import plotly.express as px
import base64

import io

from io import BytesIO

##FUNCTIONS
def s(n):
if n>=0:
sign = '+
elif n<0:
sign = '-'

return sign

def adjustment (df) :
xy=df.iloc[:,0:2].values #X and Y coordinates
Dx=1[]
for i in range (0,xy.shape[0],1) :
x=xy[i,0]
y=xyl[i,1]
Dx.append ([x**2, x*y, y**2, x, y, 1])
M=np.matmul (np.transpose (Dx) ,np.array(Dx)) #Multiplication between th
e transpose of Dx and Dx
Eva, Eve=np.linalg.eig (M) f#eigenvalues (Eva) and eigenvectors (Eve)
##Finding the position of the least eigenvalue
posicion=np.where (Eva == np.amin (Eva)) f#tuple
#Obtaining the corresponding eigenvector
coef=Eve[:,posicion[0][0]]

return coef

def graph(df, coef, i, prm):

#GRAPH
delta = 2
Xrange = arange (-
(abs(df) .max () ['X']+12), (abs(df).max()['X"']+12), delta)
yrange = arange (-
(abs(df) .max () ['Y']+12), (abs(df).max()['Y']+1l2), delta)

26 https://github.com/solor5/elliptical adjustment app/blob/main/app.py
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X, Y = meshgrid(xrange, yrange)
fig, ax = plt.subplots(constrained layout=True)

cs = ax.contour (X, Y, (coef[0]*X**2 + coef[l]*X*Y + coef[2]*Y**2 + co
ef[3]*X + coef[4]*Y + coef[5]), [0], colors='blue')

cs.collections[0] .set label('fitted curve') # put the label of ax.con
tour

ax.scatter (df['X'],df['Y'],c="red',marker=".",linewidth=1, label='poi
nts')

ax.set xlabel ('X'")

ax.set ylabel ('Y',rotation=0)

ax.grid(color='black', linestyle='dotted', linewidth=0.25)
ax.set title(str(i+l) +'° orthogonal projection onto XY-Plane')
ax.legend(fontsize = 8.5)

#OBTAIN THE COORDINATES

v = cs.collections[0].get paths() [0].vertices #X and Y coordinates on
ly from the GRAPH

#Hallar la coordenadas. Z

regr = linear model.LinearRegression /()

regr.fit (np.reshape(df['X"'].values, (-
1, 1)), np.reshape(df['Z'].values, (-1, 1)))

z pred = regr.predict(v[:,0:1])

v = np.append (v, .z pred, axis=1l) #X, Y and Z coordinates

section = (np.ones(z pred.shape, dtype=int))* (i+1)

res = np.array([[str(ele)+'°"' for ele in sub] for sub in section])

df out=pd.DataFrame (np.append(v, res, axis=1l), columns=('X',6'Y',6'Z"',6"
section')) #dataframe with the column 'section', it allows to obtain th

e 3D view

textstr = 'Parameters\n$S\mathrm{Xc}=%.3f$S mm\n$S\mathrm{Yc}=%.3f$ mm\n
S\mathrm{Major\ radius}=%.3f$ mm\n$S\mathrm{Minor\ radius}=%.3f$ mm\n$\m
athrm{Angle}=%.3f$°"'% (prm[0], prm([l], prm[2], prm[3], prm[4])

# these are matplotlib.patch.Patch properties

props = dict (boxstyle='round', facecolor="'wheat', alpha=0.38)

# place a text box in upper left in axes coords

ax.text (0.025, 0.975, textstr, transform=ax.transAxes, fontsize=8, ve
rticalalignment="top', bbox=props)

textstr2 = ("Orthogonal projection of the intersection between {:.3f}
".format (coef[0]) + 'S$x"2$ ' + s(coef[l]) + " {:.3f}".format (abs (coef[l
1)) + '"$xyS$S ' + s(coef[2]) + " {:.3f}".format (abs(coef[2])) + 'Sy"2 §$'
+ s(coef[3]) + "™ {:.3f}".format (abs(coef[3])) + '$xS$'

"' 4+ s(coef[4]) + " {:.3f}".format (abs(coef[4])) + 'Sy$ ' + s(coef[5
1) + " {:.3f}".format (abs (coef[5])) + " = 0 \nand $z$ =" + "{:.3f}".fo
rmat (regr.coef [0][0]) + "Sx$ " + s(regr.intercept [0]) + " {:.3f}".for
mat (abs (regr.intercept [0])))

ax.text (0.5, 0.1, textstr2, transform=ax.transAxes, fontsize=7, verti
calalignment='top', horizontalalignment='center', bbox=props)

return fig, v, df out
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def parameters (coef) :
a=coef[0]; b=coef[l]/2; c=coef[2]; d=coef[3]/2; e=coef[4]/2; f=coef[5

Xc=(c*d-b*e) / (b**2-a*c)
Yc=(a*e-b*d) / (b**2-a*c)
R=math.sqrt ((2* (a*e**2+c*d**2+f*b**2-2*b*d*e-a*c*f)) / ((b**2-
a*c)* ((math.sgrt ((a-c) **2+4*b**2))-(a+c))))
r=math.sqrt ((2* (a*e**2+c*d**2+f*b**2-2*b*d*e-a*c*f) )/ ((b**2-a*c) * (-
1* (math.sqgrt ((a-c) **2+4*b**2))-(atc))))
if b==0 and a<c:
alpha=0
elif b==0 and a>c:
alpha=90
elif b!=0 and a<c:
alpha= (math.atan (2*b/ (a-c)) /2)* (180/math.pi)
elif b!=0 and a>c:
alpha= (math.pi/2+ (math.atan (2*b/ (a-
c)))/2)*(180/math.pi) #sexagesimal degrees
prm = [Xc, Yc, R, r, alpha]
return prm

def get table download link (v):

v = pd.DataFrame (v).to csv(index=False)

b64 = base6d.b6dencode (v.encode ()) .decode () # some strings <-
> bytes conversions necessary here

return f'<a href="data:application/octet-
stream;base64, {b64}1" download="points.dat">Download DAT file</a>'

def get image download. link(fig):

buffered = BytesIO()

fig.savefig(buffered, format="png", dpi=300)

img str = baseb64.b64encode (buffered.getvalue()) .decode ()

return f'<a href="data:file/jpg;base64, {img str}" download="graph.png
">Download graph</a>"'

#APP

st.image ('https://raw.githubusercontent.com/solor5/elliptical adjustmen
t app/main/logo.png', use column width=True)

st.title('Elliptical adjustment application')

st.write ('Program created by [William Soldérzano] (https://www.linkedin.c
om/in/william-

solérzano/), with the support of Ph.D. Carlos Ojeda and Ph.D. Andrés Di
az Lantada.')

st.write('This program allows the elliptical adjustment from input poin
ts in DAT format. They are obtained from NX by sampling the curve (inte
rnal cortical) using points as you can see in step **1**,6 !
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'then export and introduce them into the multiple file uploader. For mo

re details about this sampling process watch this video: https://www.yo

utube.com/watch?v=EccJgM05Mfc&list=LL&index=17.")

st.image ('https://raw.githubusercontent.com/solor5/elliptical adjustmen

t app/main/il.png', use column width=True)

st.write('The input file contains X, Y, and Z coordinates of each sampl

e point. X and Y coordinates let the elliptical adjustment of the ortho

gonal projection of the fitted curve, as consequence the coefficients'

' of the ellipse ($Ax"2 + Bxy + Cy"2 + Dx +Ey +F = 0$) are obtained. Th

e fitted curve is the intersection between elliptical cylinder (adjuste

d ellipse with Z direction) with a plane ($z = Gx + HS), G and H consta

nts'

' are fitted employing linear regression from the X and Z coordinates (

step **2*x*) . ")

st.image ('https://raw.githubusercontent.com/solor5/elliptical adjustmen

t app/main/i2.png', use column width=True)

st.write ('There are two ways to export the fitted curve to NX. Step **3

A** permits that the user obtains the points of the fitted curve in DAT
format by clicking on **Download DAT file** then import these points t

o NX'

' and with its spline tool get the fitted curve. Likewise, the program

provides a 2D graph of the orthogonal projection onto XY-

Plane, this graph has its parameters (Xc, Yc, major and minor radius, a

nd the angle),'

' they are introduced to the ellipse tool of NX and finally, the ellips

e 1is projected to the plane to obtain the fitted curve (step **3B**). F

urthermore, the program allows downloading the 2D graph of the orthogon

al'

' projection and provides the user with a 3D view of the fitted curves.
")

st.image ('https://raw.githubusercontent.com/solor5/elliptical adjustmen

t app/main/i3.png', use column width=True)

st.write ('Result (step **4**)!')

st.image ('https://raw.githubusercontent.com/solor5/elliptical adjustmen

t app/main/i4.png', use column width=True)

st.write('For more details, please contact us at wsrequejolgmail.com')

st.write ('Download examples of input data: [testl.dat] (https://drive.go

ogle.com/file/d/1ySmmEaRndP8I5008w2HTt6dszTK7HnZ1l/view?usp=sharing) and
[test2.dat] (https://drive.google.com/file/d/1E9cR7NHiX1tBGLpGaPQ c y5o

vv-UfB9/view?usp=sharing) ")

multiple files = st.file uploader ("Multiple File Uploader", accept mult

iple files=True, type='dat')

count=0
df united = pd.DataFrame() #empty dataframe

if len(multiple files)>0:
st.header (' **Input data**\n")
for file in multiple files: #multiple file uploader
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file container = st.beta expander (f"File name: {file.name} (" + str
(count+1) + "°)™)

data = i0.BytesIO(file.getbuffer())

#Preprocessing

df = pd.read csv(data, sep=",", names=('X','Y',6'Z')) #Input data in
DAT format

df=df.drop([0,1,2,df.shape[0]-
1],axis=0) #the first three rows are deleted

df .reset index(drop=True, inplace=True)

df = df.astype (float)

file container.table (df)
locals () ["df " + str(count)] = df.copy()
count += 1

st.header ('\n**Elliptical adjustment**\n')

for 1 in range(0,len(multiple files),1):

locals () ["coef " + str(i)] = adjustment(locals()["df " + str(i)]) #
adjustment, the coef is obtained

locals () ["prm " + str(i)] = parameters(locals()["coef " + str(i)])
#parameters, the prm is obtained

locals () ["fig " + str(i)], locals()["v " + str(i)], locals()["df "
+ str(i)] = graph(locals() ["df " + str(i)], locals()["coef " + str(i)],
i, locals () ["prm ™ + str(i)])

st.pyplot (locals () ["fig " + str(i)])

st.markdown (get image download link(locals() ["fig " + str(i)]), uns

afe allow html=True)

df united = pd.concat ((df united, locals () ["df " + str(i)]), axis=0
, lgnore index=True)

st.markdown (get table download link(locals()["v_ " + str(i)]), unsaf
e allow html=True)

df prm = pd.DataFrame (locals() ["prm " + str(i)], index = ['Xc', 'Yc
', '"Major radius', 'Minor radius', 'Angle'], columns=['parameters'])
if st.checkbox ("Parameters of " + str(i+l) +'° XY-
Plane projection') :

st.table (df prm)

st.header ('\n**3D View**\n"')

fig = px.line 3d(df united, x="X", y="¥Y", z="Z", color='section')

st.write(fiqg)
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Apéndice C: Resultados de las simulaciones?’

Tabla 1. Resultado de las simulaciones del paciente P1 sometido a la carga ISO.

Ti6Al4V Ti21S
Region Z Eintacto & Ey2 &y3 &1 Ey2 Ey3
M -29.026 0.197 0.136 0.144 0.144 0.141 0.146 0.146
M -5.109 0.143 0.054 0.064 0.064 0.066 0.072 0.072
M -7.597 0.144 0.063 0.073 0.073 0.075 0.081 0.081
M -9.197 0.141 0.066 0.076 0.077 0.077 0.084 0.084
M -14.308 0.138 0.076 0.086 0.086 0.085 0.092 0.092
M -15.583 0.130 0.073 0.081 0.081 0.081 0.086 0.087
M -24.486 0.160 0.106 0.113 0.113 0.112 0.116 0.116
M -23.893 0.162 0.107 0.114 0.114 0.113 0.117 0.117
M 7.542 0.151 0.014 0.016 0.016 0.018 0.019 0.019
M 6.880 0.158 0.014 0.017 0.017 0.018 0.020 0.020
M 1.335 0.152 0.031 0.036 0.036 0.039 0.042 0.042
M -29.832 0.208 0.143 0.151 0.151 0.148 0.154 0.154
M 5.123 0.154 0.015 0.018 0.018 0.020 0.021 0.021
M -18.654 0.127 0.076 0.083 0.083 0.083 0.087 0.087
M -30.691 0.212 0.149 0.156 0.156 0.153 0.158 0.158
M 3.712 0.153 0.020 0.023 0.023 0.025 0.027 0.027
M 5.388 0.159 0.015 0.017 0.017 0.019 0.021 0.021
M -22.042 0.141 0.086 0.092 0.092 0.092 0.096 0.096
M -31.557 0.218 0.153 0.161 0.161 0.158 0.164 0.164
M -25.202 0.168 0.113 0.119 0.119 0.118 0.123 0.123
M -16.482 0.129 0.074 0.082 0.082 0.081 0.087 0.087
M -27.059 0.176 0.122 0.129 0.129 0.127 0.131 0.132
M -16.710 0.136 0.080 0.088 0.088 0.088 0.094 0.094
M 2.023 0.150 0.027 0.031 0.031 0.034 0.037 0.037
M -19.988 0.135 0.082 0.089 0.089 0.089 0.094 0.094
M -0.382 0.149 0.037 0.043 0.043 0.046 0.050 0.050
M -25.648 0.166 0.112 0.118 0.118 0.117 0.121 0.121
M -13.079 0.132 0.071 0.081 0.081 0.081 0.087 0.087
M -7.005 0.139 0.058 0.068 0.068 0.069 0.076 0.076
M 3.456 0.149 0.021 0.025 0.025 0.027 0.029 0.029
M -27.760 0.178 0.123 0.130 0.130 0.129 0.133 0.133
M -0.127 0.152 0.037 0.043 0.043 0.046 0.049 0.049
M -3.856 0.138 0.048 0.057 0.057 0.059 0.064 0.064
M -3.320 0.136 0.046 0.054 0.054 0.056 0.061 0.062
M -3.967 0.145 0.050 0.058 0.058 0.061 0.066 0.066
M -11.633 0.135 0.070 0.080 0.080 0.080 0.087 0.087
M -13.398 0.139 0.073 0.083 0.083 0.083 0.089 0.090
M -8.127 0.143 0.065 0.075 0.075 0.076 0.082 0.083

27 Descargar de https://github.com/solor5/elliptical adjustment app/raw/main/Ap%C3%A9ndice%20C.xlsx
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M -8.925 0.141 0.066 0.076 0.076 0.077 0.083 0.084
M -2.095 0.144 0.043 0.050 0.050 0.053 0.057 0.058
M -1.551 0.144 0.041 0.048 0.048 0.050 0.055 0.055
M -7.540 0.140 0.060 0.071 0.071 0.072 0.078 0.079
M -10.989  0.138 0.069 0.080 0.080 0.080 0.087 0.087
M -5.651 0.144 0.057 0.066 0.066 0.068 0.074 0.074
M -22.238  0.152 0.095 0.102 0.102 0.101 0.106 0.106
M -17.978  0.140 0.084 0.092 0.092 0.092 0.098 0.098
M -20.882  0.128 0.080 0.086 0.086 0.086 0.090 0.090
M -4.506 0.147 0.053 0.061 0.062 0.064 0.070 0.070
L -8.513 0.050 0.014 0.013 0.014 0.023 0.021 0.023
L -8.949 0.050 0.014 0.013 0.014 0.023 0.021 0.023
L 38.407 0.013 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 23.445 0.011 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.004
L 1.364 0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.004 0.005
L 14.472  0.014 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L 15.780  0.013 0.004 0.003 0.003 0.006 0.006 0.006
L 30.249  0.010 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -14.235  0.072 0.024 0.024 0.024 0.035 0.035 0.035
L -10.230 0.054 0.016 0.015 0.016 0.025 0.023 0.025
L 8.986 0.013 0.004 0.003 0.003 0.006 0.006 0.006
L -22.013  0.074 0.030 0.033 0.033 0.038 0.040 0.040
L -27.043  0.074 0.036 0.042 0.042 0.041 0.044 0.044
L 25.560  0.009 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -28.641  0.073 0.039 0.046 0.045 0.042 0.046 0.046
L -1.396 0.014 0.004 0.004 0.004 0.007 0.006 0.007
L -29.969  0.071 0.039 0.046 0.046 0.041 0.045 0.045
L -30.303  0.074 0.042 0.049 0.049 0.043 0.047 0.047
L -28.313  0.070 0.037 0.043 0.043 0.040 0.043 0.043
L 39.858 0.013 0.002 0.002 0.002 0.003 0.004 0.003
L -6.167 0.038 0.011 0.010 0.011 0.018 0.016 0.018
L 23.962  0.011 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.004
L 39.567  0.013 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 5.122 0.011 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 7.694 0.012 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L 39.691  0.013 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 39.307 0.013 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -2.292 0.018 0.005 0.005 0.005 0.008 0.008 0.008
L 8.443 0.012 0.003 0.003 0.003 0.006 0.006 0.006
L 10.789  0.013 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L 10.452  0.013 0.003 0.003 0.003 0.006 0.006 0.006
L 20.077  0.013 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L 39.861 0.014 0.002 0.002 0.002 0.003 0.004 0.004
L 39.893 0.014 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 13.061  0.014 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L 25.040  0.009 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
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L -16.022  0.072 0.025 0.026 0.026 0.035 0.036 0.036
L -17.043  0.074 0.027 0.028 0.028 0.037 0.039 0.038
L 19.999  0.012 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -18.927 0.078 0.031 0.033 0.033 0.041 0.043 0.042
L -11.312  0.058 0.017 0.017 0.017 0.026 0.025 0.026
L 6.945 0.012 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L 10.996  0.013 0.004 0.003 0.004 0.006 0.006 0.006
L -2.903 0.020 0.006 0.005 0.006 0.010 0.009 0.010
L -9.780 0.054 0.015 0.015 0.016 0.025 0.023 0.025
L -3.632 0.025 0.007 0.006 0.007 0.012 0.011 0.012
L -4.018 0.026 0.008 0.007 0.008 0.013 0.012 0.013
L 39.508 0.013 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -24.159  0.080 0.036 0.040 0.040 0.043 0.046 0.046
L 32.241  0.010 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 38.708  0.013 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -4.613 0.032 0.009 0.008 0.009 0.015 0.014 0.015
L -26.605  0.080 0.040 0.045 0.045 0.045 0.048 0.048
L -25.277  0.082 0.039 0.043 0.043 0.045 0.048 0.048
L -24.976  0.079 0.036 0.041 0.041 0.043 0.046 0.046
L -22.308  0.076 0.032 0.035 0.035 0.040 0.042 0.042
L 2.102 0.011 0.003 0.003 0.003 0.005 0.004 0.005
L 39.831 0.014 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 29.607  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 35.157 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 36.420 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -5.751 0.038 0.011 0.010 0.011 0.018 0.016 0.018
L 33.941  0.010 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 30.237  0.009 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 30.850 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 29.127  0.009 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 34,537 0.010 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 16.319  0.013 0.004 0.003 0.004 0.006 0.006 0.006
L 17.631  0.013 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L -15.019 0.076 0.026 0.027 0.027 0.037 0.038 0.038
L 36.880  0.012 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 31.365 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 35.988 0.010 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 37.333 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 37.693 0.012 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 5.688 0.011 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 3.932 0.011 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 38.274  0.013 0.002 0.003 0.002 0.004 0.004 0.004
L -6.942 0.043 0.012 0.011 0.012 0.020 0.018 0.020
L -11.531  0.060 0.018 0.018 0.018 0.027 0.027 0.027
L -12.659  0.065 0.021 0.021 0.021 0.031 0.032 0.031
L 18.177  0.013 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
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L 19.475 0.012 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 20.610  0.013 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L -0.252 0.012 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L 3.360 0.011 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 0.060 0.012 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L -1.684 0.015 0.004 0.004 0.004 0.007 0.007 0.007
L -5.010 0.033 0.009 0.008 0.009 0.016 0.014 0.015
L -12.456  0.063 0.020 0.020 0.020 0.030 0.030 0.030
L 22.350 0.012 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 21.816  0.012 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -14.096  0.069 0.022 0.023 0.023 0.033 0.033 0.033
L 34.688 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 12.515 0.014 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L 28.683 0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 15.023 0.014 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L 26.609  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 26.943 0.010 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 11.348  0.014 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L 33.190 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -7.367 0.043 0.012 0.011 0.012 0.020 0.018 0.020
L -17.283  0.076 0.028 0.030 0.029 0.039 0.040 0.040
L -23.859  0.077 0.034 0.038 0.038 0.042 0.044 0.044
L -15.557  0.076 0.026 0.028 0.027 0.037 0.038 0.038
L -20.756  0.075 0.030 0.033 0.033 0.040 0.042 0.041
L 27.417  0.010 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 37.931 0.013 0.002 0.003 0.002 0.004 0.004 0.004
L 27.531  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -18.664  0.076 0.030 0.032 0.031 0.040 0.041 0.041
L -20.181  0.078 0.032 0.034 0.034 0.041 0.043 0.043
L 36.327 0.012 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
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Ti6Al4V Ti21S
Regi6n Z Eintacto &1 Ey2 &y3 & Ey2 Ey3
M -29.026 0.117 0.072 0.075 0.075 0.075 0.077 0.077
M -5.109 0.118 0.039 0.046 0.046 0.048 0.053 0.053
M -7.597 0.116 0.045 0.052 0.052 0.053 0.059 0.059
M -9.197 0.111 0.045 0.053 0.053 0.054 0.059 0.059
M -14.308 0.104 0.051 0.057 0.057 0.057 0.062 0.062
M -15.583 0.097 0.049 0.055 0.055 0.055 0.059 0.059
M -24.486 0.104 0.062 0.065 0.065 0.066 0.068 0.068
M -23.893 0.107 0.063 0.066 0.066 0.067 0.069 0.069
M 7.542 0.142 0.010 0.011 0.011 0.013 0.014 0.014
M 6.880 0.148 0.010 0.012 0.012 0.014 0.014 0.014
M 1.335 0.136 0.025 0.028 0.028 0.031 0.034 0.034
M -29.832 0.126 0.077 0.081 0.081 0.080 0.083 0.083
M 5.123 0.142 0.012 0.013 0.013 0.016 0.016 0.016
M -18.654 0.092 0.050 0.054 0.054 0.054 0.058 0.058
M -30.691 0.123 0.075 0.078 0.078 0.077 0.080 0.080
M 3.712 0.139 0.016 0.018 0.018 0.021 0.022 0.022
M 5.388 0.148 0.011 0.012 0.012 0.015 0.015 0.015
M -22.042 0.098 0.054 0.057 0.057 0.058 0.061 0.061
M -31.557 0.127 0.082 0.085 0.085 0.084 0.087 0.087
M -25.202 0.107 0.064 0.067 0.067 0.068 0.070 0.070
M -16.482 0.096 0.049 0.055 0.055 0.055 0.059 0.059
M -27.059 0.109 0.067 0.069 0.069 0.070 0.072 0.072
M -16.710 0.101 0.053 0.058 0.058 0.058 0.062 0.062
M 2.023 0.134 0.022 0.025 0.025 0.028 0.030 0.030
M -19.988 0.097 0.053 0.057 0.057 0.057 0.060 0.060
M -0.382 0.130 0.029 0.033 0.033 0.036 0.039 0.040
M -25.648 0.106 0.064 0.067 0.067 0.067 0.069 0.069
M -13.079 0.101 0.048 0.055 0.055 0.055 0.060 0.060
M -7.005 0.111 0.040 0.048 0.048 0.049 0.054 0.054
M 3.456 0.134 0.017 0.019 0.019 0.022 0.023 0.023
M -27.760 0.111 0.068 0.071 0.071 0.071 0.073 0.073
M -0.127 0.133 0.029 0.033 0.033 0.036 0.039 0.039
M -3.856 0.114 0.035 0.041 0.041 0.043 0.048 0.048
M -3.320 0.113 0.033 0.039 0.039 0.042 0.046 0.046
M -3.967 0.122 0.037 0.043 0.043 0.046 0.050 0.050
M -11.633 0.104 0.048 0.055 0.055 0.055 0.061 0.061
M -13.398 0.105 0.049 0.056 0.056 0.056 0.061 0.061
M -8.127 0.115 0.046 0.053 0.053 0.054 0.060 0.060
M -8.925 0.112 0.046 0.053 0.054 0.054 0.060 0.060
M -2.095 0.122 0.032 0.037 0.038 0.040 0.044 0.044
M -1.551 0.123 0.031 0.036 0.036 0.039 0.042 0.042
M -7.540 0.112 0.042 0.049 0.049 0.050 0.056 0.056
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M -10.989  0.107 0.047 0.055 0.055 0.055 0.061 0.061
M -5.651 0.118 0.041 0.048 0.048 0.050 0.055 0.055
M -22.238  0.105 0.059 0.062 0.062 0.063 0.065 0.065
M -17.978  0.102 0.055 0.060 0.060 0.060 0.064 0.064
M -20.882  0.090 0.051 0.055 0.055 0.055 0.058 0.058
M -4.506 0.123 0.039 0.045 0.046 0.048 0.053 0.053
L -8.513 0.025 0.010 0.009 0.010 0.016 0.015 0.016
L -8.949 0.025 0.010 0.009 0.010 0.016 0.015 0.016
L 38.407  0.011 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 23.445 0.008 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 1.364 0.007 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 14.472  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 15.780  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 30.249  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -14.235 0.024 0.010 0.011 0.011 0.016 0.017 0.017
L -10.230  0.025 0.010 0.010 0.010 0.016 0.015 0.016
L 8.986 0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -22.013  0.023 0.011 0.009 0.009 0.014 0.013 0.013
L -27.043  0.040 0.030 0.026 0.026 0.034 0.031 0.031
L 25.560  0.007 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -28.641  0.046 0.038 0.034 0.034 0.042 0.039 0.039
L -1.396 0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -29.969  0.052 0.045 0.042 0.042 0.049 0.047 0.047
L -30.303  0.051 0.045 0.042 0.042 0.049 0.047 0.047
L -28.313  0.047 0.038 0.034 0.034 0.042 0.039 0.039
L 39.858  0.012 0.002 0.002 0.002 0.003 0.004 0.004
L -6.167 0.022 0.008 0.008 0.008 0.014 0.013 0.014
L 23.962  0.008 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 39.567 0.011 0.002 0.002 0.002 0.003 0.004 0.004
L 5.122 0.008 0.003 0.002 0.003 0.004 0.004 0.004
L 7.694 0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 39.691  0.012 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 39.307 0.011 0.002 0.002 0.002 0.003 0.004 0.004
L -2.292 0.012 0.004 0.004 0.004 0.007 0.007 0.007
L 8.443 0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 10.789  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 10.452  0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 20.077  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 39.861 0.012 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 39.893 0.012 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 13.061  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 25.040  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -16.022  0.021 0.008 0.009 0.009 0.013 0.014 0.014
L -17.043  0.019 0.007 0.009 0.009 0.012 0.013 0.013
L 19.999  0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.004 0.005
L -18.927  0.018 0.006 0.007 0.007 0.010 0.011 0.011
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L -11.312  0.025 0.010 0.010 0.010 0.016 0.016 0.016
L 6.945 0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 10.996  0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -2.903 0.013 0.005 0.004 0.005 0.008 0.008 0.008
L -9.780 0.025 0.010 0.010 0.010 0.016 0.015 0.016
L -3.632 0.016 0.006 0.005 0.006 0.009 0.009 0.009
L -4.018 0.017 0.006 0.006 0.006 0.010 0.010 0.010
L 39.508 0.011 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L -24.159  0.026 0.016 0.012 0.013 0.018 0.016 0.016
L 32.241  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 38.708  0.011 0.002 0.002 0.002 0.003 0.004 0.003
L -4.613 0.019 0.007 0.007 0.007 0.012 0.011 0.012
L -26.605 0.034 0.026 0.022 0.022 0.030 0.027 0.027
L -25.277  0.028 0.020 0.016 0.016 0.023 0.020 0.020
L -24.976  0.029 0.019 0.016 0.016 0.022 0.020 0.020
L -22.308  0.022 0.011 0.009 0.009 0.014 0.012 0.012
L 2.102 0.007 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 39.831  0.012 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 29.607  0.007 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 35.157  0.009 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 36.420 0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -5.751 0.022 0.008 0.008 0.008 0.013 0.013 0.014
L 33.941  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 30.237  0.007 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 30.850  0.009 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 29.127  0.007 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 34.537  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 16.319  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 17.631  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -15.019  0.023 0.009 0.010 0.010 0.014 0.016 0.015
L 36.880 0.010 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 31.365 0.009 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 35.988  0.008 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 37.333 0.009 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 37.693 0.009 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 5.688 0.008 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.004
L 3.932 0.007 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 38.274  0.010 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -6.942 0.023 0.009 0.008 0.009 0.014 0.014 0.015
L -11.531  0.025 0.010 0.010 0.010 0.016 0.016 0.016
L -12.659  0.024 0.010 0.011 0.011 0.016 0.016 0.017
L 18.177  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 19.475 0.009 0.003 0.003 0.003 0.005 0.004 0.005
L 20.610  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -0.252 0.008 0.003 0.003 0.003 0.005 0.004 0.005
L 3.360 0.007 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
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L 0.060 0.008 0.003 0.003 0.003 0.005 0.004 0.005
L -1.684 0.010 0.003 0.003 0.003 0.006 0.006 0.006
L -5.010 0.020 0.007 0.007 0.007 0.012 0.012 0.012
L -12.456  0.024 0.010 0.010 0.011 0.016 0.016 0.016
L 22.350  0.009 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.004
L 21.816  0.009 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.004
L -14.096 0.024 0.010 0.011 0.011 0.015 0.016 0.016
L 34.688  0.009 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 12.515 0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 28.683 0.007 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 15.023 0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 26.609  0.007 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 26.943 0.008 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 11.348  0.010 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L 33.190 0.009 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -7.367 0.023 0.009 0.008 0.009 0.015 0.014 0.015
L -17.283  0.019 0.007 0.009 0.008 0.012 0.013 0.013
L -23.859  0.026 0.015 0.012 0.012 0.018 0.016 0.016
L -15.557  0.022 0.009 0.010 0.010 0.014 0.015 0.015
L -20.756  0.021 0.008 0.007 0.007 0.011 0.011 0.011
L 27.417  0.008 0.002 0.002 0.002 0.004 0.004 0.004
L 37931 0.010 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L 27.531  0.007 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -18.664  0.018 0.006 0.007 0.007 0.010 0.011 0.011
L -20.181  0.017 0.006 0.006 0.006 0.009 0.010 0.009
L 36.327  0.010 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
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Tabla 3. Resultado de las simulaciones del paciente P2 sometido a la carga ISO.

Ti6Al4V Ti21S
Regi6n Z Eintacto &1 Ey2 &y3 & Ey2 Ey3
M -28.610 0.254 0.121 0.169 0.171 0.146 0.185 0.187
M -29.982 0.269 0.135 0.181 0.184 0.158 0.196 0.198
M -34.322 0.310 0.169 0.208 0.210 0.188 0.221 0.222
M -26.247 0.243 0.100 0.145 0.148 0.126 0.163 0.165
M -23.482 0.237 0.088 0.135 0.137 0.115 0.153 0.155
M -22.286 0.231 0.082 0.126 0.129 0.110 0.146 0.148
M -37.586 0.332 0.204 0.239 0.240 0.218 0.248 0.249
M -15.968 0.205 0.062 0.097 0.099 0.091 0.118 0.120
M 0.550 0.251 0.032 0.040 0.041 0.049 0.055 0.056
M -39.200 0.340 0.222 0.251 0.252 0.232 0.258 0.259
M -13.192 0.200 0.060 0.089 0.091 0.088 0.110 0.112
M -14.773 0.202 0.060 0.093 0.095 0.089 0.114 0.116
M -38.151 0.330 0.215 0.247 0.248 0.227 0.255 0.256
M -36.654 0.329 0.202 0.234 0.236 0.214 0.243 0.244
M -40.979 0.353 0.242 0.269 0.270 0.251 0.276 0.276
M -40.715 0.363 0.230 0.254 0.255 0.238 0.260 0.261
M -1.912 0.244 0.046 0.059 0.060 0.070 0.079 0.081
M 2.274 0.262 0.018 0.023 0.023 0.029 0.031 0.032
M 4.656 0.263 0.013 0.015 0.015 0.021 0.023 0.023
M -0.967 0.247 0.039 0.050 0.051 0.060 0.068 0.069
M 4.343 0.259 0.013 0.015 0.015 0.021 0.023 0.023
M 3.195 0.263 0.016 0.019 0.019 0.025 0.027 0.027
M -27.876 0.252 0.111 0.158 0.161 0.137 0.175 0.177
M -5.487 0.225 0.052 0.069 0.071 0.079 0.092 0.094
M -33.706 0.302 0.164 0.204 0.206 0.183 0.217 0.218
M -11.779 0.201 0.058 0.085 0.087 0.086 0.106 0.108
M 0.886 0.256 0.030 0.038 0.039 0.047 0.052 0.053
M -0.300 0.252 0.038 0.049 0.050 0.059 0.066 0.067
M -18.609 0.209 0.069 0.106 0.109 0.097 0.127 0.129
M -36.913 0.327 0.215 0.249 0.250 0.228 0.258 0.259
M -16.203 0.207 0.063 0.099 0.101 0.092 0.120 0.123
M -3.341 0.237 0.049 0.063 0.065 0.074 0.085 0.087
M -4.526 0.227 0.050 0.065 0.067 0.077 0.088 0.090
M -20.608 0.225 0.074 0.116 0.118 0.102 0.136 0.138
M -9.216 0.209 0.058 0.081 0.084 0.087 0.104 0.106
M -17.180 0.210 0.066 0.102 0.104 0.094 0.123 0.125
M -20.844 0.228 0.078 0.118 0.121 0.105 0.138 0.140
M -22.517 0.234 0.081 0.122 0.125 0.107 0.141 0.143
M -31.624 0.287 0.150 0.194 0.196 0.170 0.207 0.208
M -31.397 0.283 0.152 0.195 0.197 0.173 0.209 0.210
M -7.091 0.215 0.055 0.075 0.077 0.083 0.098 0.100
M -32.991 0.298 0.158 0.199 0.201 0.178 0.212 0.214
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M -32.760  0.296 0.185 0.221 0.222 0.200 0.232 0.233
M -30.208  0.276 0.140 0.187 0.189 0.162 0.201 0.203
M -19.891  0.213 0.073 0.112 0.115 0.101 0.132 0.134
M -20.132  0.217 0.069 0.109 0.112 0.098 0.130 0.132
M -5.835 0.221 0.050 0.066 0.068 0.076 0.088 0.090
M -6.741 0.219 0.059 0.079 0.081 0.088 0.104 0.106
M -11.099  0.202 0.057 0.082 0.084 0.085 0.104 0.106
M -24.776  0.240 0.094 0.138 0.140 0.120 0.156 0.158
M -8.600 0.209 0.056 0.077 0.080 0.084 0.100 0.102
M -35.311  0.322 0.191 0.226 0.228 0.206 0.236 0.237
M -10.746  0.204 0.059 0.083 0.085 0.087 0.105 0.107
M -8.248 0.213 0.057 0.079 0.081 0.086 0.102 0.104
M -35.560 0.323 0.195 0.228 0.230 0.208 0.238 0.239
M -16.942  0.207 0.066 0.104 0.107 0.095 0.126 0.128
M -9.570 0.206 0.057 0.080 0.082 0.085 0.103 0.105
M -29.252  0.265 0.126 0.175 0.178 0.150 0.191 0.193
L -3.572 0.024 0.005 0.005 0.006 0.009 0.009 0.009
L -32.911  0.179 0.082 0.095 0.097 0.095 0.106 0.107
L -16.071  0.121 0.028 0.026 0.030 0.047 0.042 0.048
L -37.991 0.189 0.117 0.133 0.136 0.122 0.133 0.135
L -21.506  0.153 0.033 0.041 0.037 0.054 0.060 0.057
L -18.023  0.134 0.029 0.031 0.031 0.048 0.049 0.050
L -28.897  0.166 0.059 0.069 0.070 0.077 0.085 0.086
L -6.067 0.035 0.010 0.010 0.010 0.017 0.016 0.017
L -7.674 0.045 0.011 0.011 0.011 0.018 0.017 0.018
L 25.897 0.013 0.002 0.002 0.002 0.003 0.003 0.003
L -1.807 0.020 0.004 0.004 0.004 0.007 0.007 0.007
L -1.207 0.019 0.004 0.004 0.004 0.007 0.007 0.007
L -23.899 0.161 0.037 0.047 0.043 0.058 0.066 0.063
L -31.139 0.175 0.070 0.082 0.082 0.086 0.096 0.096
L 3.487 0.016 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L -28.967 0.168 0.056 0.067 0.066 0.074 0.083 0.083
L -25.424  0.158 0.043 0.053 0.050 0.064 0.072 0.070
L -40.459  0.200 0.137 0.153 0.156 0.139 0.149 0.151
L -4.091 0.025 0.007 0.006 0.007 0.011 0.010 0.011
L -36.221  0.189 0.109 0.124 0.128 0.117 0.127 0.129
L -36.501 0.183 0.115 0.131 0.135 0.121 0.132 0.134
L -34.693  0.182 0.094 0.107 0.111 0.104 0.114 0.116
L -29.362  0.167 0.057 0.067 0.068 0.076 0.083 0.084
L -32.470 0.178 0.079 0.092 0.093 0.093 0.103 0.104
L -8.092 0.050 0.015 0.014 0.015 0.024 0.022 0.024
L -39.714  0.196 0.127 0.144 0.146 0.130 0.141 0.143
L -39.639  0.199 0.126 0.142 0.145 0.129 0.140 0.142
L -40.829  0.196 0.131 0.147 0.149 0.133 0.143 0.144
L -34.438 0.185 0.099 0.112 0.116 0.109 0.119 0.121
L 11.859 0.015 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
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L -19.419  0.139 0.032 0.035 0.034 0.052 0.054 0.054
L 23.896  0.013 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.004
L 17.191 0.014 0.003 0.003 0.003 0.005 0.005 0.005
L -23.439  0.160 0.037 0.046 0.041 0.058 0.065 0.062
L -39.305 0.195 0.120 0.136 0.140 0.125 0.136 0.138
L 20.090 0.014 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.004
L -29.435  0.169 0.055 0.065 0.064 0.073 0.081 0.081
L 14.584  0.015 0.003 0.003 0.003 0.006 0.005 0.006
L -9.814 0.068 0.020 0.017 0.020 0.032 0.028 0.032
L -30.684 0.174 0.067 0.079 0.080 0.084 0.094 0.094
L 0.759 0.018 0.004 0.004 0.004 0.007 0.007 0.007
L -13.083  0.097 0.024 0.020 0.025 0.040 0.033 0.041
L -11.714  0.086 0.024 0.019 0.024 0.039 0.032 0.039
L -26.785  0.160 0.047 0.058 0.056 0.067 0.076 0.075
L -27.255  0.161 0.049 0.059 0.057 0.069 0.077 0.076
L 9.086 0.015 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006
L -23.355  0.159 0.041 0.051 0.048 0.063 0.071 0.069
L 21.585 0.013 0.003 0.003 0.003 0.004 0.004 0.005
L -23.829  0.160 0.042 0.053 0.049 0.064 0.072 0.070
L -13.684  0.105 0.028 0.025 0.029 0.046 0.041 0.046
L -17.545  0.132 0.029 0.030 0.030 0.048 0.047 0.049
L -15.583  0.118 0.031 0.034 0.033 0.051 0.053 0.053
L 8.492 0.015 0.004 0.003 0.004 0.006 0.006 0.006
L 6.281 0.015 0.004 0.004 0.004 0.006 0.006 0.006




