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1. Introduccioén
1.1. Motivacion

Desde tiempos remotos se conoce la inquietud que caracteriza a la sociedad
en lo que a aspectos médicos refiere. Ya en el Antiguo Egipto tomaban nota de
cuan practicos eran algunos materiales en aplicaciones curativas, y de igual mo-
do eran conscientes de las reacciones adversas que otros generaban en el or-

ganismo humano.

Posteriormente en la historia, el deseo de conocer un recurso para subsanar
lesiones articulares dio paso a la investigacién en los reemplazos éseos huma-
nos. Asi pues, a principios del siglo pasado se desarrollé un modelo a modo de
copa metalica que pretendia hacer las veces de cabeza de fémur cuando la ca-
dera se veia daflada. Fue en ese preciso instante cuando se comenzo a hablar

de protesis e implantes.

Pero el estudio de los rechazos que se producian en los pacientes afectados
por esta nueva técnica, hizo que la sociedad médica e ingenieril se vieran en la

necesidad de crear un vinculo que paliara tales rechazos.

Esta es la razon que da sustento a que el disefio de modelos protésicos se
vea fuertemente influenciado por el avance en la rama de biomateriales.

Por la inquietud que genera la mejora de la calidad de vida, tiene sentido que
se hable de la ingenieria biomédica. No cabria otra opcién que no fuese la crea-
cién de vinculos entre las distintas ramas de la ciencia para que esto fuera posi-
ble. Incluso, es de obligado cumplimiento que, sin vacilacién alguna, se siga la
pista a herramientas que antes se empleaban Unicamente para el célculo de es-
tructuras, a la aplicacion de los ya mencionados implantes. De esta forma se
puede llegar a conocer una aproximacion real del comportamiento que, bajo dis-
tintas cargas o condiciones, una prétesis ya implantada podria presentar.

10
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Es asi como el Método de Elementos Finitos (MEF) llega a formar parte del
mundo de los reemplazos articulares. Y qué duda cabe, que ha sido en los Ulti-
mos afios cuando se ha conocido una mayor explotaciéon de estos softwares en

el sector, mejorando notablemente el disefio y analisis de proyectos médicos.

Tanto los programas de CAD como los de CAE permiten obtener disefios con
una actividad de mayor compatibilidad para cada individuo. El método de los
Elementos Finitos consigue reducir el nimero de prototipos necesarios en cada
nueva propuesta de implante, e incluso, puede lograr que una personalizacién
del disefio sea mas factible dependiendo del paciente que requiera la interven-
cion. En este sentido, hoy dia adquieren una aportacion fundamental en la bio-

ingenieria, la cual resultara pilar esencial a tratar a lo largo de este trabajo.

11
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1.2. Objetivos

El estudio del comportamiento de las protesis de cadera debe contemplarse
bajo un marco caracterizado por las condiciones inherentes al modelo simulado
y a las que aporta el medio en el que seran implantadas. Es por ello, que en
este Proyecto Final de Carrera (PFC) se presenta una simulacion de un prototipo
de implante de cadera en el que se varia el biomaterial que lo define. De igual
modo, se muestra el patrén creado en formato 3D para su importacién al softwa-

re de simulacion, sin el cual no hubiese sido posible el presente documento.

El objetivo principal de este trabajo, radica en el desarrollo de un modelo,
empleando el programa Ansys Workbench, de andlisis por el MEF, que sea ca-
paz de emular la respuesta de un tipo de protesis de cadera bajo condiciones de
carga estatica.

Para ello, se plantean tres casos o variaciones de biomaterial aplicado en el
vastago y cabeza. La primera de ellas corresponde a un acero inoxidable 316L
en estado semiduro. La segunda, plantea las caracteristicas de una aleacion de
titanio tipica determinada por la formulacién TigAlsV. Y por ultimo, se aplicara la
simulacién a una aleacion de titanio beta (TissNbsZrsTa) desarrollada en Estados
Unidos.

Pero, puesto que para realizar una simulaciéon de elementos finitos es nece-
saria una simplificacién del modelo, una vez obtenidos los resultados se debera

discutir su fiabilidad en el &mbito del comportamiento mecanico.

En lo referente a los resultados, se mostraran las tensiones y deformaciones
que la carga establecida origina en el implante. Igualmente, se analizara la zo-
na que sufre los méaximos, y se procedera a una comparacioén con lo que acon-

tece en un modelo real intervenido. Asimismo, se establecera parangon con

12
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otros estudios experimentales y de elementos finitos a los que se hace alusién
en la bibliografia.

Por lo tanto, el fin al que se aspira es poder buscar una justificacion a los
cambios a los que el disefio esta siendo sometido en estos Ultimos afios, de
nuevo afectando tanto a geometria como a su composicién. Incluso, se com-
probara como la zona de rotura bajo carga a fatiga (actividad real) es de locali-
zacion casi exacta a la que se simula bajo carga estatica.

Quedara patente pues, la aportacién que el MEF tiene para con la sociedad
medica en el sector biomecanico.

13
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1.3. Estructura del proyecto

Con el designio de que la comprensién de este trabajo sea de dificultad nula,
se ha procedido a la segmentacién del mismo, siendo el resultado los capitulos
siguientes: Introduccién, Teoria de los biomateriales, Teoria de los implantes.
Protesis de cadera, Modelado en 3D del implante, Método de los elementos fini-
tos, Desarrollo y Simulaciéon del modelo, Analisis de los resultados, Conclusiones
y Trabajos futuros, y, Bibliografia.

Conjuntamente, al final del documento escrito, se presentan los planos de
cada una de las piezas del modelo realizado en SolidWorks, asi como un explo-

sionado del mismo.

En el capitulo primero, que consta como Introduccion se plantea lo que ha

suscitado la motivacion del trabajo y la finalidad que de éste se pretende extraer.

En el segundo de los capitulos, Teoria de los biomateriales, se describe el
recorrido cronologico de la investigacion en este campo, y se razona el porqué
de la eleccion de los materiales actuales en los implantes contemporaneos. De
igual forma, se presenta una breve recopilacién de los materiales que estan pre-

sentes en el mundo de la medicina.

En el tercer capitulo, se narra una cronologia intensa del desarrollo evolutivo
de las prétesis de cadera, pasando por sus origenes a principios de la década
de los veinte, hasta la actualidad, momento en el que est4 cobrando mayor auge
tecnologia innovadora en el sector.

En el cuarto capitulo, se muestran diversas imagenes del modelo que ha sido

construido con herramientas CAD y que posteriormente se ha importado al estu-
dio CAE.
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En el quinto capitulo, se ofrecen unas resefias completas de los que se co-

noce como metodos de elementos finitos. Se comienza con una introduccion
histérica, y se prolonga el contenido por la base tedrica del tipo de anélisis que

se llevara a cabo en puntos siguientes.

En el sexto capitulo, se entra en profundidad al desarrollo y simulacién del
modelo. Se describen caracteristicas de los materiales a ensayar y del mallado

de componentes a simular.

En el séptimo capitulo, se debaten los resultados obtenidos, y se dicute su

validez empirica frente a la real.

En el octavo capitulo, se ofrecen las conclusiones de la totalidad del estudio,
abarcando desde el correcto criterio de investigacién que siguen los gremios de
ingenieria y medicina conjuntamente, hasta las novisimas lineas de exploracién

que estan dando su fruto por parte de grandes potencias.

Por dltimo, aunque no menos importante por ello, se presenta en el noveno

capitula la bibliografia sin la cual este documento no hubiera visto la luz.

15



Universidad
Carlos 11l de Madnd

2. Teoria de los biomateriales
2.1. Introduccidén

Para comenzar con la descripcién evolutiva de los biomateriales es necesaria
una definicion de los mismos. Se dice que un biomaterial es aquel material no
biolbégico empleado en un dispositivo médico, destinado a interaccionar con sis-
temas bioldgicos.

En este conjunto estan englobados materiales muy diversos como los meta-
les, los ceramicos o los polimeros, tanto naturales como sintéticos. Por lo gene-
ral se utilizan en formato de materiales compuestos, en los que la asociacion de
dos 0 mas sustancias con caracteristicas propias da lugar a un nuevo material
de propiedades superiores a las de cada uno de sus componentes. Estas pro-
piedades estaran adaptadas al fin de la aplicacion que se le quiera dar.

La duracion y la forma del contacto que se establece con el organismo por
parte de los biomateriales, suelen clasificarse como de uso temporal o perma-
nente, y de localizacion intra o extracorpérea. Si la clasificacién se realiza desde
el punto de vista de su funcion pueden distinguirse dispositivos destinados al
soporte, al diagndéstico o al tratamiento. Algunos biomateriales pueden ser con-
siderados medicamentos al contener drogas, y otros al incluir células vivas cons-
tituyen los llamados biomateriales hibridos. En ocasiones pueden incluir com-
puestos capaces de responder a sefiales provenientes del medio biolégico, es-
tando entonces frente a materiales conocidos como inteligentes.

Aunque el téermino biomateriales tiene un campo de aplicacién muy amplio, el
que incumbe a este estudio sera aquel que promueve la regeneracion de tejidos
o el reemplazamiento de érganos. A continuacién, en la Imagen 1 se puede ver
una radiografia de una pelvis con dos tipos diferentes de implantes para una
misma dolencia. Esta imagen se complementa con una tabla (Tabla 1) de mate-
riales de alta relevancia en aplicaciones médicas.
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Imagen 1.: Misma dolencia con diferentes implantes de cadera

LOCALIZACION DISPOSITIVO

Placa craneal
Articulaciones de
rodilla, dedos vy
otras

Placas de fijacion
de fracturas

ESQUELETO
Reparacion de
huesos
Tendones  artifi-
ciales

Musculo artificial
pasivo

ETIOLOGIA

Traumatismo
Artritis,
tismo

trauma-

Tendinitis, trau-
matismo
Atrofia muscular,

traumatismo

MATERIALES

Acrilico, Ti (malla)
Compuestos PE-fibra
de carbono, PU, sili-
cona

Aceros, aleaciones Ti-

Al-V, acrilicos, PE
ultra densidad,
dacroén'

Hidroxiapatita, acrilico

Silicona, poliéster

Silicona, poliéster

Tabla 1.: Biomateriales en el reemplazo de 6rganos

2.2.La evolucion del campo de los biomateriales

El empleo de materiales para la elaboracion de utensilios se asocia a la histo-

ria de la humanidad desde tiempos remotos y dio lugar al desarrollo de tecnolog-

! Dacrén: Fibra sintética a base de poliéster muy utilizada para fabricar tejidos.
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ias, las cuales en muchos casos definieron la evolucion de las grandes civiliza-

ciones.

El paso inicial del progreso de las nuevas disciplinas de la ciencia e ingenier-
ia de materiales ocurri6 en la década de los cincuenta, con la utilizacién de pro-
cedimientos empiricos que trataban de adaptar materiales convencionales a
aplicaciones medicas. Esto generé una respuesta al desafio planteado por la
necesidad de producir dispositivos biomédicos de alto rendimiento.

Sin embargo, el empleo de materiales no biolégicos en medicina es muy an-
terior a esta fecha, situandose sus primeros antecedentes documentables en el
siglo XXX a.C. en la ciudad de Egipto. En adicién a estos datos cabe hacer
constar que las civilizaciones clasicas de Grecia y Roma (siglo VIl a.C. a siglo IV
d.C.) ya usaron materiales no biolégicos, en particular, metales y otros materia-
les naturales para el tratamiento de heridas y de algunas dolencias. Un ejemplo

de utiles especificos médicos puede ser visto en la Imagen 2.

Imagen 2.: Utiles médicos de bronce datados en el s. | a.C.

Ya en la era moderna, en la Europa del siglo XVI se emplearon el oro y la
plata para la reparacion dental y, mas tarde, hilos de hierro para la inmovilizacién

de fracturas 6seas. A finales del siglo XIX hubo un fuerte impulso a la busqueda
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de metales que pudieran ser utilizados en el interior del cuerpo, debido a los

avances tecnol6gicos, en particular el desarrollo de la anestesia y de los rayos
X. Pero al poco tiempo de la aplicacién de metales a este fin, aparecieron in-
convenientes causados por la corrosién, o bien porque los metales carecian de
las propiedades mecanicas necesarias para que el dispositivo cumpliera ade-
cuadamente la funcién para la que fue disefiado. La solucién a estos inconve-
nientes fue investigar nuevas aleaciones metalicas como las de cromo-cobalto o
los aceros inoxidables 18% Ni- 8% Cr. Hacia 1940 se mejord la resistencia a la
corrosion de los aceros mediante el agregado de 2-4% de molibdeno. Hacia
1960 se redujo la cantidad de carbono en estos aceros inoxidables a menos del
0,03%, lograndose asi una importante mejoria adicional. Posteriormente, la in-
troduccion del titanio y de sus aleaciones con niobio y tantalio, extendié el cam-

po de aplicacién de los metales.

La aplicacion de biomateriales no metalicos comenzé también tempranamen-
te. Ya en la Edad Media se emplearon en ligaduras destinadas a detener hemo-
rragias. Su desenvolvimiento se aceleré a principios de este siglo con el descu-
brimiento de materiales destinados a la fabricacién de hilos de sutura capaces
de ser degradados y absorbidos por el propio organismo. Sin embargo la inves-
tigacion de materiales Utiles de prétesis e implantes sélo surge tras la Segunda
Guerra Mundial como consecuencia del perfeccionamiento del conocimiento en

ciencia y tecnologia de materiales.

El factor que marco el fuerte desarrollo de materiales implantables durante
este periodo fue la enorme demanda producida por la necesidad de rehabilitar a
millones de invalidos de guerra. Paralelamente coincidié con avances en otros
terrenos. Entre ellos cabe mencionar la investigacion y el desarrollo de nuevos
materiales, los poliméricos, la disminucion del riesgo de infecciones motivada
por los antibidticos y los adelantos en el conocimiento de los procesos biolagi-
cos desencadenados como consecuencia del contacto de la materia viva con el
biomaterial.
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El hecho de que la inclusién de particulas metélicas en los cuerpos de los

soldados heridos era bien tolerada, otorgé a los médicos un criterio empirico que
sirvi6 como justificacion de los implantes metalicos en el craneo o en fracturas.
Otro suceso que condujo al desarrollo de las lentes intraoculares fabricadas con
polimero vitreo, fue la comprobacioén de que los pilotos de guerra no sufrieron
alteraciones en la funcionalidad del ojo frente a inclusiones oculares de este ma-
terial. Hoy en dia este tipo de lentes es considerado uno de los implantes mas
exitosos.

Durante las décadas de los 40 y los 50 la investigacion y el desarrollo de im-
plantes estuvo exclusivamente en manos de cirujanos, ya que algunos de los
implantes concebidos y probados con la direccién de profesionales médicos

estan todavia en uso.

A comienzos de los 60 se publicé el primer estudio sobre las lesiones provo-
cadas por la presencia de un implante, e hizo su aparicion el término biocompa-
tibilidad para definir el grado de tolerancia de material por parte de la materia
viva. La determinacién de este término requiere la realizacién de una serie de
ensayos de acuerdo con protocolos preestablecidos y del posterior analisis es-
tadistico de los resultados obtenidos.

A finales de los 60, se produjo una incorporacion por parte de los ingenieros
en los laboratorios médicos, quirdrgicos y dentales, y sus contribuciones comen-
zaron a aparecer en la literatura biomedica. En 1969 se marca el punto de parti-
da de la necesaria integracion de las disciplinas complementarias a la ingenieria
y a la medicina para el desarrollo de materiales biomédicos. La influencia de
este ingreso se evidencié en la aplicacion de técnicas para caracterizar la estruc-
tura y la superficie de los materiales. También se constatd, con la incorporacion
de los materiales ceramicos para el reemplazo de partes dseas y con el desarro-

llo de materiales compuestos.
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En 1978 tuvo lugar el Primer Congreso Internacional sobre biomateriales.

Ese fue el principio de un crecimiento notable en el nimero de trabajos presen-

tados y en el nimero y nivel de los recursos humanos formados en el 4rea.

2.3. Los biomateriales de hoy y mafiana

Gran parte de los materiales empleados hoy en dia en dispositivos médicos
constituyen materias primas estandar que se usan no solo en medicina sino en
otras y muy variadas areas de la produccién industrial. Cabe destacar de entre
ellas unas veinte formulaciones basicas que se aplican en biomateriales, de las
cuales catorce de ellas son poliméricas, cuatro metalicas y dos ceramicas.

Los polimeros son materiales constituidos por macromoléculas formadas por
la unién entre si de moléculas pequefas llamadas monémeros. Una practica
habitual, es designar a un polimero en particular anteponiendo el prefijo poli al
nombre del monémero que lo forma. Asi, se define el polietileno como la aso-
ciacion de moleculas de etileno. La union de los monémeros puede dar lugar a
cadenas lineales, a cadenas ramificadas o a redes. Es esta asociaciéon de
monomeros la que determina las propiedades del polimero y, por lo tanto, su
utilidad para diversas aplicaciones. Algunos de los principales polimeros em-
pleados en medicina son: el polietileno de baja densidad, el polietileno de ultra-

alto peso molecular o el policloruro de vinilo.

En referencia a los materiales metalicos se destacan los aceros inoxidables
tipo 316L, las aleaciones cobalto y cromo, las aleaciones titanio, aluminio y va-

nadio y las aleaciones cobalto, niquel, cromo y molibdeno.

Haciendo alusion a los ceramicos, decir que son materiales inorganicos for-
mados por elementos metalicos y no metalicos unidos principalmente por enla-
ces ionicos (electrostaticos) y uniones covalentes (electrones compartidos). Los
ceramicos suelen tener gran estabilidad fisica frente al oxigeno, el agua, los me-

dios acidos, alcalinos y salinos, y los solventes orgénicos. Son muy resistentes
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al desgaste y generalmente se comportan como buenos aislantes térmicos y

eléctricos. Todas estas propiedades son ventajosas para su aplicacion como
biomateriales. Recientemente han adquirido una gran importancia como candi-
datos para la fabricaciéon de implantes, destacando en esta categoria la alumina,
el carbon pirolitico, la hidroxiapatita (se desarrolla con posterioridad) y los vitro-
ceramicos. El aspecto superficial presentado por la hidroxiapatita es perceptible
en la Imagen 3.

Imagen 3.: Aspecto poroso de la hidroaxiapatita coralina

Ninguno de los materiales mencionados hasta ahora fue en su origen dise-
fado para ser aplicado en medicina, a pesar de que han demostrado ser clini-
camente aceptables. Pueden ser considerados como condenados a su extincion
y progresivo reemplazo por nuevos y mas eficaces materiales que surgiran de
los actuales procedimientos de desarrollo racional en los que se pueda controlar
la naturaleza de la respuesta bioldgica a generar. Se pretende adecuar la inter-
accion del material con el medio bioloégico con el que estara en contacto.

En el transcurso de los afios se ha demostrado que todo cuerpo extrafio en el
organismo causa alguna reaccién biolégica, desechando la definicion antigua de
material inerte que consideraba dentro de este grupo a los materiales que no
producian dafio ni reaccion adversa en el individuo. En el caso de los materiales
mencionados hasta ahora, la respuesta biologica es inespecifica y lenta, lo que
confiere consecuencias impredecibles a largo plazo.
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El desarrollo racional de un dispositivo o pieza implantable debe tener en

cuenta los requerimientos de la aplicacién y adoptar criterios racionales para la
seleccion o disefio y desarrollo de los materiales. Debe considerar tanto la ca-
pacidad del material para adquirir de manera reproducible la forma que debe
tener la pieza final, asi como su biocompatibilidad y bioestabilidad.

Los términos biocompatibilidad y bioestabilidad hacen referencia a la reac-
cion del tejido frente a la lesion. El enfoque que inicialmente se dio al concepto
de biocompatibilidad fue el que se acostumbra a dar cuando se esta buscando
algo que en realidad no se sabe lo que es: se dice lo que no se quiere que sea,
asi con un enfoque de tipo negativo se decia que un biomaterial:

¢ No debia producir respuesta del sistema inmunitario

* No debia ser toxico ni por si mismo ni por los productos de su degrada-
cién

e No debia ser cancerigeno, ni a corto ni a largo plazo, ya fuese por si
mismo o por los productos de su degradacion.

* No debia ser incompatible, médicamente hablando, no debia ser hemo-
dinamicamente incompatible

Esta aproximaciéon negativa no puede dar lugar a una metodologia experi-
mental que permita caracterizar el concepto de biocompatibilidad. Puesto que en
ciencia es imprescindible evaluar cuantitativamente para poder comparar y to-
mar decisiones, se hacia necesario proceder a establecer criterios medibles. La
comunidad cientifica ha venido trabajando en este sentido y a partir de la racio-
nalizacion de los procesos que tienen lugar al entrar en contacto un biomaterial
con los tejidos vivos circundantes, ha sido posible comenzar a establecer proto-
colos de ensayos que permiten medir, aunque soélo sea parcialmente el grado de
compatibilidad, o en ciertos casos de toxicidad. Existen asi en la literatura ensa-
yos normalizados, aunque es todavia un reto para toda la comunidad cientifica
que trabaja en este campo el llegar a una normativa completa en cuanto a los
ensayo a realizar para poder asegurar la biocompatibilidad de un producto. Da-
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do que la biocompatibilidad busca la aceptabilidad biolégica, ésta puede exami-

narse a varios niveles de interaccion:

o La interaccién entre el material y los tejidos
. La reaccién resultante de la degradacién del material
° Factores mecanicos (elasticidad, tenacidad, etc.) o fisicos

Ademas la interacciéon debe considerarse tanto del implante hacia el tejido
como a la inversa. Cualquier riesgo biolégico que pueda ser consecuencia de la
utilizacion de biomateriales, depende de una serie de factores incluyendo el uso,
frecuencia, duracién de la exposicion, cantidad o identidad de sustancias migra-

das al cuerpo humano asi como la actividad biolégica de dicha sustancia.

La aplicacién de criterios racionales de disefio ha recibido un fuerte impulso
con el desarrollo de técnicas tales como la microscopia de fuerza atémica y la
microscopia de efecto tunel, dos procedimientos que permiten conocer la topo-
grafia y la organizacién de las moléculas en la superficie de un material con una
resolucion de nanémetros, lo que hace posible caracterizar la superficie de un
material a escala atomica. Esta informacion, junto al conocimiento de cuales
son los procesos biolégicos que se estimulan como consecuencia de la estructu-
ra quimica y la topografia de cada biomaterial, ha llevado al desarrollo de una
nueva generacion de biomateriales cuyo disefio se basa en la observacion del
ordenamiento estructural de su superficie. También, en el reconocimiento en
ella de sitios precisos donde tienen lugar las reacciones que definen la respuesta
biolégica y en general, del estudio de como el ensamble de moléculas en una
superficie es capaz de desencadenar y controlar diferentes reacciones en la ma-
teria viva. Una buena forma de entender el efecto de la microscopia de fuerza

atomica, es el esquema siguiente, Imagen 4.
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Imagen 4.: Microscopia de fuerza atdmica
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De igual forma, un esquema conciso puede dar una idea de lo que conlleva

el proceso de microscopia efecto ttinel, como se puede apreciar en la Imagen 5.

~ Control \;u]t;u;s for piezo\;lt;«;"

Tunneling Distance control
current amplifier and scanning unit

Data processing
and display

Imagen 5.: Microscopia efecto tinel

2.4 Caracteristicas de la ciencia y la ingenieria de biomateriales

La comunidad académica internacional ha reconocido la importancia de las
investigaciones de caracter multi- e interdisciplinario y ha reclamado acciones

para que éstas sean promovidas.

Las investigaciones propias de la ciencia y la ingenieria de biomateriales
constituyen un ejemplo de actividades interdisciplinarias cuyos contenidos no
pueden ser encuadrados dentro de los limites curriculares de los estudios uni-
versitarios tradicionales. Es por esta razon que los planes de estudio estan
siendo renovados y adaptados a nivel europeo. Esta naturaleza multidisciplina-
ria hace que la ciencia e ingenieria de los biomateriales compartan areas temati-

cas pertenecientes a variados sectores del conocimiento.

En el esquema siguiente, Imagen 6, pueden visualizarse las &reas comparti-
das, pueden agruparse las ciencias basicas, las especialidades médicas, las
ciencias biomédicas y la ingenieria en cuatro grandes grupos.
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Especialidades
meédicas

w o é
Ciencias

biomédicas Cioncia @

Ciencias
bdsicas

ingenieria de
los
biomateriales

P

Ingenieria

Imagen 6.: Disciplinas que participan en la ciencia e ingenieria de los biomateriales

Practicamente todas las especialidades de la medicina hacen uso de los
biomateriales (la cirugia, la fisiologia y la anatomia). En el campo de la ingenier-
ia sobresalen la ingenieria de materiales, la ingenieria mecanica y la ingenieria

quimica.

Esta razén hace que pueda afirmarse que tanto la ciencia como la ingenieria
de biomateriales retnen a investigadores con diferente formacién académica

que deben actuar manteniendo una comunicacion clara y fluida.

Las avanzadas tecnologias involucradas en los biomateriales requieren dis-
poner de recursos humanos con alta capacitacion, tanto para la etapa de inves-

tigacién como para las de fabricacion y aplicacion.

2.5. Areas especificas de estudio

El desarrollo de nuevos biomateriales obliga a la complementaciéon de cono-

cimientos provenientes de dos areas muy diferentes: la ciencia de materiales y la
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biologia. La investigacién actual y futura se concentra principalmente en los si-

guientes materiales implantables.

2.5.1. Materiales metalicos

Aunque histéricamente se han utilizado diversos materiales metalicos para
implantes en el organismo, en la actualidad el nimero de metales y aleaciones
que se utilizan cominmente es bastante limitado, la mayoria de metales utiliza-
dos solos o aleados para la manufactura de implantes, tales como hierro, cromo,
cobalto, niquel, titanio, tantalio, molibdeno o wolframio los puede tolerar el orga-
nismo en pequefias cantidades e incluso algunos son esenciales para la vida
humana. Por ejemplo en las células rojas de la sangre el hierro o en la sintesis
de la vitamina B el cobalto, aunque no pueden tolerarse en grandes cantidades.
Los materiales metalicos se corroen en un ambiente hostil como el organismo
humano y como consecuencia el material se deteriora y el implante se debilita,
mientras que al mismo tiempo los productos de la corrosién que se liberan a los
tejidos circundantes producen efectos no deseables. Los metales y aleaciones
utilizados como biomateriales tienen como caracteristica comun una buena re-
sistencia a la corrosion. Se utilizan aceros inoxidables, aleaciones base cobalto-
cromo, titanio y aleaciones y entre otros de menor uso el tantalio y metales no-
bles como platino y oro. No esta demas poder visualizar en la Imagen 7 algunos

de los modelos de implantes que son desarrollados con estos materiales.

pstc st

Mela! Rascplate

Imagen 7.: Algunos ejemplos de implantes metalicos
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2.5.1.1. Aceros inoxidables

Los primeros aceros inoxidables para implantes utilizados fueron los austeni-
ticos tipo 18% Cr- 8% Ni. Posteriormente se pasé a afiadir molibdeno que mejo-
ra la resistencia a la corrosién en agua salina. Finalmente, en la actualidad se
utilizan aceros del tipo AIS1 316 y 316L, con contenidos de carbono inferiores al
0,08% y al 0,03% respectivamente. Los aceros inoxidables martensiticos se
utilizan para la fabricacién de material quirtrgico. Por su parte los aceros inoxi-
dables ferriticos, aunque poseen una excelente resistencia a la corrosién bajo
tensiones, sus propiedades mecanicas y su capacidad de endurecimiento por
trabajo son claramente inferiores a la de los austeniticos, no encontrando asi
ninguna aplicacién. Incluso los aceros inoxidables austeniticos tipo 316L se co-
rroen a la larga en el interior del cuerpo humano. Es por ello que estos materia-
les solo se utilizan y recomiendan en implantes temporales tales como placas,
tornillos y clavos como los que se utilizan para osteosintesis en traumatologia.
Los aceros inoxidables austeniticos enduren por deformacién muy rapidamente
y por consiguiente, en muchos casos, se pueden trabajar en frio sin recocidos
intermedios. Asi, es posible obtener agujas con resistencia a la traccién del or-
den de los 1400 MPa. Los implantes de aceros inoxidables austeniticos se ob-
tienen por trabajo en frio y raramente se someten a soldadura. Su superficie se
pule con acido nitrico antes de esterilizar y empaquetar. Los implantes tempo-
rales mencionados son ejemplificados en la Imagen 8 que a continuacion se ex-
pone.

Imagen 8.: Implantes temporales (placas, tornillos, clavos...)
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2.5.1.2. Aleaciones base Co-Cr

Estos materiales son empleados en primer lugar en odontologia. Se distin-
guen cuatro tipos: la aleacién colable CoCrMo vy las forjadas CoCrWNi, CoNiCr-
Mo y CoNiCrMoWFe, aunque hoy en dia solo la aleacién colada y la forjable
CoNiCrMo se utilizan de forma comun.

Los dos elementos de la tabla peridédica con mayor presencia, CoCr forman
una solucién solida de 65% Co-35% Cr. Para la obtencion de un tamario de
grano mas fino es afiadido el Mo. Es probable que la aleaciéon con mayores po-
sibilidades sea la de CoNiCrMo por contener tanto cobalto como niquel (35%).
Una de las cualidades de esta aleacion es su excelente resistencia a la corrosién
bajo tensiones en agua de mar. Debido a la dificultad que presenta para trabajar
en frio solo se forja en caliente. Dicha aleacién se utiliza también para sintetizar
por prensado isostatico en caliente. Con la aleacién colable se suelen modelar
los implantes utilizando el método de la cera perdida. Debido a que la tempera-
tura del molde es controlable permite examinar el tamafio de grano, asi como la
distancia libre media entre carburos. El comportamiento a friccién que caracteri-
za a estas aleaciones es muy pobre. Esta razon es el motivo de que las cabe-
zas articulares de prétesis de Co-Cr no se hagan jamas del mismo material,
siendo la alternativa general cabezas ceramicas. Aunque se conoce que en las
aleaciones forjadas la ductilidad es mayor con un aumento de la resistencia a la
traccion, no es tan evidente su comportamiento a fatiga. El médulo elastico de
dichas aleaciones es entre un 10 y un 15% superior al de los aceros inoxidables,
el doble del correspondiente al titanio y sus aleaciones, alcanzando un valor en-
tre 220-235 GPa. Esto hace que el modo de transferencia de carga desde la

protesis al hueso, sea distinto en cada caso.

Para conocer un tipo de aplicacion en el mundo del implante con aleacion

base Co-Cr, se presenta la Imagen 9.
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Imagen 9.: Prétesis dentales

2.5.1.3. Eltitanioy sus aleaciones

El mayor empuje de la utilizacion del titanio y sus aleaciones en implantes
surgié en el Reino Unido (Europa). Mas tarde, al convertirse los metales que
constituyen las aleaciones base CoCr en altamente estratégicos, Estados Uni-
dos se decidié a dar el salto hacia este metal. Las propiedades mecanicas que
dan a este metal un excelente potencial como material implantable son su baja
densidad y su excelente resistencia a la corrosion. Las normas ASTM e ISO
otorgan cuatro grados de titanio no aleado para implantes quirlrgicos. Las dife-
rencias entre ellos radican en los contenidos de gases en solucion, N, H, O, y el
C intersticial, asi como el Fe residual en solucién soélida. La aleacién de titanio
mas comun es TigAl4V, cuya definiciéon es perfectamente exacta en las normas y
de muy amplia utilizacién en la industria aeroespacial en todo tipo de aplicacio-
nes estructurales.

Con motivo del cambio alotrépico que posee el titanio a los 882° C de tempe-
ratura, el efecto de los diferentes elementos de aleacion sera el de estabilizar
una de las dos fases. Con esto las aleaciones de titanio podran ser de “tipo a”,
“tipo b", o “tipo a+b” segln los elementos de aleacién que presente, asi como su
contenido. La ya mencionada aleacién TisAlsV es una aleacién “tipo a+b”, aun-
que su microestructura puede variar sensiblemente segun el proceso de confor-
macion y los tratamientos térmicos utilizados.
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La reactividad del titanio con el oxigeno, nitrégeno e hidrégeno es muy ele-

vada, y estos elementos tienen una gran facilidad para difundirse intersticialmen-
te en él. Es consecuencia de ello, que para su moldeo se requiera una atmésfe-
ra inerte o incluso, el vacio. El titanio suele trabajarse mediante forja en caliente
alrededor de los 950°C.

El moédulo de elasticidad del titanio y sus aleaciones ronda los 110 GPa, es
decir, la mitad del de los aceros inoxidables y del de las aleaciones base Co-Cr.
Esta propiedad confiere al titanio mayor compatibilidad elastica con el hueso. En
relacion a su peso, las aleaciones de titanio son superiores a todas las demas.
En adicion, la formacion de una capa tenaz de 6xido que pasiva el metal, le con-
cede una alta resistencia a la corrosion. Sin duda, se trata de uno de los meta-

les mas inertes para fabricar implantes.

2.5.1.4. Oftros metales

Otros metales han sido empleados también en la fabricacién de implantes.
Ha quedado constancia de que el tantalio es altamente biocompatible, sin em-
bargo, como consecuencia de sus pobres propiedades mecanicas y de su alta
densidad, su utilizacién es muy limitada a suturas en neurocirugia y en cirugia
plastica.

Entre los metales nobles, destaca el platino por su extrema resistencia a la
corrosion, aungque no ocurre o mismo con sus pobres propiedades mecanicas.
Consecuentemente sélo son empleados para producir electrodos tales como las

puntas de un marcapasos.

Y una buena explicaciéon a por qué determinados materiales son empleados
en ciertas aplicaciones y no son elegidos al azar, puede venir dada por las pro-
piedades mecanicas que éstos presentan. Asi pues, se muestra en la Tabla 2
un conjunto de magnitudes que establecen la frontera entre metales y cerami-

COS.
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PROPIEDADES MECANICAS Y DENSIDAD DE LOS MATERIALES
METALICOS Y CERAMICOS PARA IMPLANTES

ey i i  Modulode Resistencia |
. Gradoo - Limitede  Elongacion S AL R e
R elasticidad  alatrac-  Densidad

: "es_'tadcz resistencia (%) i
‘ : Ll s Ra) a

1
2 275 20 102 345 4.5
Titanio CP
3 380 18 102 450 4.5
4 483 15 104 550 45
Ti-6Al-4V 860 10 113 930 4.4
Ti-6Al-4V
795 10 113 860 4.4
ELI
Co-Cr-Mo Colado 450 8 240 700 8,0
Recocido
190 40 200 490 8,0
Acero
LVAGELIEN Trabajado en
690 12 200 860 8,0
frio
Oxido de 400*
s Policristalino . 0,1 380 220 3,96
aluminio (550)(Flexion)
Oxido de Y,0; 1200 (Flex-
: : : : 0,1 200 350 6,0
zirconio (estabilizado) i6n)
Hueso
i N/A 1 18 140 0,7
cortical
Dentina N/A 0 18,3 52 2,2
Esmalte N/A 0 84 10 3,0

*Estandar de ASTM: Valores minimos

Tabla 2.: Propiedades mecanicas y densidad de los materiales metélicos y ceramicos pa-
ra implantes

2.5.2. Materiales ceramicos

A pesar de que el uso de materiales ceramicos es muy conocido en odonto-
logia, es relativamente nuevo en otro tipo de implantes. Su baja reactividad
quimica los hace inertes, y por lo tanto biocompatibles en el cuerpo humano.
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Esta es la principal ventaja de los ceramicos en comparacién con otros materia-

les de tambien baja reactividad. Se han demostrado especialmente convenien-
tes los implantes de carbono, como en el caso de valvulas cardiacas. De igual
manera, son utilizados cementos éseos (fosfato de calcio) e hidroxiapatita. Otro
tema de investigacion actual es el desarrollo de cementos quirtirgicos que con-
tienen rellenos ceramicos provistos de actividad biolégica. Esto mejora la fija-
cién y estabilizacién del implante a largo plazo, ya que la incorporacion de relle-
nos promueve la diferenciacion celular e induce la formacion de depoésitos de
hidroxiapatita proveniente del medio bioldégico en la zona de contacto entre el

cemento y el hueso, lo que asi posibilita el crecimiento de tejido nuevo.

2.5.2.1. Alimina

El sistema de obtencién empleado marca la pureza de una alimina. La nor-
ma ASTM exige una pureza del 99,5% para la fabricacién de implantes. La
alimina, se ha utilizado con éxito para la elaboracién de protesis. Puesto que se
acostumbra a obtener por sintetizado, la porosidad juega un papel muy impor-
tante en las propiedades mecanicas. Cuando la porosidad cae por debajo del
2%, el tamafio de grano crece considerablemente, lo que evidencia la relacién
entre porosidad y tamafio de grano. La elevada dureza que presenta combinada
con su baja friccion y bajo desgaste, hacen de éste un material idéneo para
protesis articulares, al margen de su dificil fabricacion y su fragilidad. Puesto que
no cabe el término de deformacion plastica en este material, se considera que
no puede sufrir fatiga dinamica. Cuando se hace referencia a la fatiga estatica,
es imprescindible conocer el medio en que impera la ceramica. Los disefios de
las bolas de alumina para articulaciones se han hecho teniendo en cuenta este
fendmeno, y los ciclos de carga que puede resistir hasta rotura. La reciente
manifestacion de que bajo fatiga dindmica, con cargas fluctuantes, y en un mis-
mo medio, el tiempo a fractura es sensiblemente menor que el obtenido en fatiga

estatica, ha puesto en entredicho algunos disefios del mercado actual.
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2.5.2.2. Hidroxiapatita

La hidroxiapatita se utiliza ampliamente como hueso artificial ya que de
hecho, constituye la parte mineral del hueso natural. Es posible obtenerla de él,
eliminado los constituyentes organicos tales como el colageno y los mucopoli-

sacaridos. Hoy en dia, la hidroxiapatita puede sintetizarse de diferentes formas.

Como parte mineral del hueso y los dientes, éste biomaterial contiene fésforo
y calcio. Los minerales de apatita cristalizan en forma de prisma rémbico hexa-
gonal. La proporcion ideal de Ca/P en la hidroxiapatita es de 10/6. Si se sustitu-
yen los grupos OH por F se logra una mayor estabilidad estructural puesto que
la coordinacién del F es superior a la del hidroxilo.

Los precipitados de hidroxiapatita se pueden obtener a partir de una solucién
acuosa de Ca (NO3) 2 y de NaH,PO4. Estos precipitados se filtraran y secaran
para formar un polvo fino blanco. Posteriormente, éste se prensara y se sinteti-
zara a diferentes temperaturas (siempre superiores a los 100°C) y durante tiem-
pos diferentes segun los resultados que se quieran obtener. Su mdédulo elastico
varia de 40 a 150 GPa, su resistencia a la compresioén es inferior a los 500 MPa,
y su dureza no es superior a los 5 GPa, estos datos hacen presagiar que el
comportamiento mecanico de hidroxiapatita es inferior al de la alimina y al de

otras ceramicas.

Su similitud quimica con el constituyente mineral de hueso vivo convierte a
este material en un excelente biomaterial compatible. Asi mismo, la adhesién
que ejerce sobre el titanio y otros materiales vitroceramicos es indiscutible.

Los estudios realizados con hidroxiapatita, han demostrado totalmente la
gran biocompatibilidad y la capacidad de adaptarse al hueso, permitiendo asi
una gran osteointegracion. Las propiedades mecdanicas de la hidroxiapatita se

combinan con las de los metales como titanio, en donde se combina el metal con
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la ceramica para lograr obtener un biomaterial con las propiedades biocompati-

bles de la hidroxiapatita y las propiedades mecanicas del metal, obteniendo asi
un material biocompatible al 100% vy alta resistencia a la tensién y compresion. A
continuacién se muestra una tabla con valores de resistencia a compresion, re-
sistencia a tension y médulo de elasticidad de algunos biomateriales incluyendo
hidroxiapatita con el fin de compararlos con los del hueso normal.

Una referencia viable de las propiedades de este ceramico puede ser obteni-
da al comparar con las propiedades de los diferentes tipos de hueso. La Tabla

3, que se adjunta a continuacion es una muestra de ello.

RESISTENCIA A LA RESISTENCIA A LA
MATERIAL . : MODULO DE ELASTICIDAD
COMPRESION (MPa) TENSION (MPa)

13.8
Hueso esponjoso 41-62 34 -
Acero 316L - 552-1000 207-276
Aleacion Cr-Co - 669 207
Titanio - 345 110
Hidroxiapatita porosa 7-69 25 =
Hidroxiapatita densa 207-897 67-193 34.5-103

Hueso cortical 69

Tabla 3.: Valores representativos de valores mecanicos de biomateriales

La hidroxiapatita es empleada en recubrimientos protésicos para una mejor
integracion tras la intervencién. La Imagen 10 es un ejemplo perfecto.

Imagen 10.: Prétesis de cadera recubierta de hidroxiapatita
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2.5.2.3. \Vitroceramicas

Se conoce con este término a las ceramicas policristalinas obtenidas por cris-
talizacion controlada de vidrios. Esta técnica surgié a comienzos de la década
de los 60, y se utilizaron vidrios fotosensibles en los que se precipitaban peque-
fias cantidades de cobre, plata y oro mediante radiacion ultravioleta. La funcién
de estos precipitados metalicos es que el vidrio precipite en forma de ceramica
de grano fino con excelentes propiedades mecanicas y técnicas. Se han des-
arrollado dos tipos de vitroceramica para implantes: SiO,-Ca0-Na,0-P,05 y
LiO2-Zn0O-Si0,, aunque es probable que la primera sea la mas utilizada.

Algunas de las propiedades deseables de estos biomateriales son su elevada
resistencia a traccion y su resistencia a la abrasién semejante a la del zafiro.
Ademas, su capacidad para disolver sus iones superficiales en un medio acuoso
parece ser la base para su excelente reaccion y enlace con los tejidos duros vi-
vos en los que se puede implantar. Se ha demostrado que el hueso vivo puede
crecer en contacto intimo con las vitroceramicas, sin tener lugar la encapsula-
cion fibrosa de éstas. Pero no todo son ventajas, el mayor inconveniente es su
fragilidad. Su tenacidad no puede ser aumentada sin disminuir la biocompatibili-
dad, esto hace que no puedan ser empleadas en aplicaciones estructurales co-
mo en implantes articulares.

2.5.2.4. Carburos

Las formas de obtencion de los carbonos son muy variadas: Alotrépico, cris-
talino, diamante y grafito, vitreo, casi cristalino y pirolitico. Pero de entre todos
ellos, unicamente el carbono pirolitico se utiliza ampliamente en la fabricacién de
implantes. Su estructura cristalina es similar a la del grafito (estructuras planales
hexagonales formadas por fuertes enlaces covalentes en los que un electrén de
valencia por atomo esta libre de moverse, resultando alta conductividad eléctrica
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pero anisotropica). La dispersién de pequefios cristales al azar, imponen propie-

dades isotropicas.

De igual modo los carbonos pueden depositarse sobre superficies de implan-
tes mediante un gas de hidrocarburo en un lecho fluidizado a temperatura con-
trolada. El control de la estructura del depésito y en consecuencia su compor-

tamiento mecanico son de vital importancia.

Los carbonos vitreos se elaboran por pirolisis controlada de polimeros a altas
temperaturas en ambiente controlado. Este proceso es de gran utilidad para
elaborar fibras de carbono y tejidos. La densidad de los carbonos marca fuerte-
mente sus propiedades mecanicas, creciendo con ésta. Cabe mencionar que la
excelente compatibilidad del carbono lo ha hecho idéneo sobre todo en ciertas

aplicaciones vasculares y de valvulas de corazon.

2.5.3. Materiales poliméricos

Las posibilidades que ofrecen los polimeros para ser implantados en el cuer-
po humano son inmensas debido al hecho de que puedan fabricarse en diversas
formas, tales como fibras, tejidos, peliculas y bloques de diferentes tamarios y
formas. Ya que los constituyentes de los tejidos naturales son estructuras po-
liméricas, los polimeros sintéticos poseen un buen nimero de similitudes con
ellas. Pueden ser empleados como sustitutos de venas o arterias, hilos de sutu-
ra, cementos oseos, etc. Otra de sus cualidades es que son bioabsorbibles (son
degradados en el medio bioldgico y sus productos de degradacién son elimina-

dos con la actividad celular).

Un gran interés se centra en el desarrollo de materiales hibridos, formados
por la combinacién de materiales sintéticos y naturales. Las aplicaciones son
multiples, siendo el objetivo primordial incrementar la compatibilidad con la san-
gre de los materiales en contacto con ella, disminuyendo el dafio de los compo-

nentes sanguineos.
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Para lograr entender de forma simplificada cémo se combinan los distintos

materiales, se podria visualizar la representacion de las cadenas de materiales

hibridos en la Imagen 11.

gV e¥ia B3

ySUISvYS

Imagen 11.: Polimeros hibridos organico- inorganico. Compuestos hibridos moleculares

2.5.3.1. Poliolefinas

En esta categoria se engloban los polimeros lineales termoplasticos (por
ejemplo, el polietileno y el polipropileno). EI polietileno puede encontrarse de
baja y alta densidad y de ultra-alto peso molecular. Su estructura es una repeti-
cion del grupo —(CH2-CHy)s-. Su indice de cristalinidad alcanza incluso el 80%.
En implantes ortopédicos es muy utilizado el polietileno de ultra-alto peso mole-
cular, como en el cotilo de las prétesis de cadera o el plato tibial en protesis de
rodilla. En bisagras moldeadas para proétesis articulares de dedos es muy em-
pleado el polipropileno, gracias a su excelente vida a flexion. Ademas, en am-
bientes agresivos posee un excelente comportamiento al agrietamiento bajo ten-
siones.

Un ejemplo clave en el intento de reduccion de friccion en implantes, es el
que se presenta entre la cabeza de una prétesis de cadera (componente femo-
ral) y el cotilo que se ensambla en ella, componente que se muestra en la Ima-
gen 12.

Imagen 12.: Cotilo de prétesis de cadera
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2.5.3.2. Poliamidas

Su nombre comun son los “naylons”. Su excelente capacidad para transfor-
marse en fibras, asi como su elevado grado de cristalinidad, hace aumentar su
resistencia en la direccién de la fibra. Aln asi al poderse ver destruidos los enla-
ces de hidrégeno pueden utilizarse en aplicaciones biodegradables. La cantidad

y distribucion de los grupos repetitivos son los que determinan sus propiedades.

2.5.3.3. Polimeros acrilicos

Las aplicaciones médicas en las que estan presentes van desde las lentes
de contacto duras hasta el cemento 6seo para la fijacién de protesis articulares.
Poseen buenas propiedades fisicas, e incluso pueden ser coloreados facilmente.
Son materiales con excelente resistencia quimica y muy biocompatibles en esta-

do puro. Su desventaja es su fragilidad en algunos de sus variantes.

2.5.3.4. Cemento 6seo (PMMA?)

El cemento 6seo tiene multiples aplicaciones clinicas cuando lo que se pre-
tende es fijar una prétesis articular al hueso. Se prepara mezclando dos tipos de
componentes, uno en polvo y otro liquido. En general, el constituyente en polvo
contiene polimetiimetacrilato, sulfato de bario como agente radiopaco® y peroxi-
do de benzoilo como activador, mientras que el componente liquido contiene
metilmetacrilato monémero como acelerante e hidroguinona como estabilizante
del monémero. Al mezclar los dos componentes de monémero liquido polimeri-
za, produciéndose el fraguado del cemento. La composicion del monémero y

del polvo, o la distribucién de formas y tamarios del polvo modifican las propie-

2 PMMA: polimetilmetacrilato.

3 - . . . .
Radiopaco: Que no permite el paso de los rayos X o de otra energia radiante. Los huesos son relativa-
mente radiopacos y, por tanto, aparecen como areas blancas en una placa de rayos X.
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dades mecanicas de los cementos 6seos. Al igual, el medio en el que se lleva a

cabo la mezcla o la temperatura del quiréfano también puede variarlas.

2.5.4. Gomas

En la fabricaciéon de implantes, se emplean gomas del tipo de la silicona, la
goma natural, o la goma sintética. En general este término lleva intrinseca la
propiedad de poder ser estirada repetidamente hasta al menos el doble de su
longitud original y ser capaz de recuperar con fuerza su longitud original al cesar
la tension aplicada. Esta capacidad se debe a su estructura interna ensortijada.
El fenédmeno repetitivo de su estiramiento se debe a los enlaces reticulares entre
cadenas. Concluyentemente se dice que la cantidad de enlaces reticulares go-
bierna la flexibilidad de la goma.

2.5.4.1. Gomas naturales y sintéticas

La goma natural se obtiene a partir del latex del arbol Hevea Brasiliensis. En
su forma pura la goma es compatible con la sangre. Esta propiedad puede ser
aumentada mediante perdxidos organicos o la reticulacion mediante rayos X.

Las gomas sintéticas se desarrollaron para sustituir a la natural.

2.54.2. Gomas de silicona

Este es uno de los escasos polimeros desarrollado para uso médico. Posee
bajo peso molecular y baja viscosidad. Puede haber dos diferentes vulcaniza-
ciones, segun sea por calor o a temperatura ambiente. En cada caso se utilizan
diferentes tipos de agentes reticulantes.

2.5.4.3. Termoplasticos de alta resistencia

Son materiales poliméricos de reciente desarrollo, cuyo objetivo principal es

poder competir con los metales ligeros. Sus propiedades mecanicas, térmicas y
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quimicas son excelentes, consecuencia de la rigidez de su cadena principal. Se

ha evaluado la utilizacion de estos materiales para el acetabulo de una articula-

cién de cadera, obteniendo resultados 6ptimos.

3. Teoria de los implantes. Prétesis de cadera
3.1. Introduccion (substitucion articular)

Las articulaciones plantean nuevas incognitas en relacién a la reparacién del
hueso, puesto que cuando menos, debe incluirse en su estudio los fendémenos
de corrosion y de desgaste, asi como la dinamica de transferencias de cargas a
través de la articulacion. Asimismo, deben valorarse los peligros de infeccién, y
sobre todo, el hecho de que cambiar una protesis por segunda vez es mucho
mas complicado que el de colocarlo en una primera ocasiéon. Esto es asi, a con-
secuencia de la destruccion del tejido natural producido. Tanto la implantacién
de la prétesis de cadera, como mas tarde la de rodilla, se han llevado a cabo con
éxito en pacientes que de otra manera hubiesen perdido totalmente la capacidad

de andar.

Las articulaciones de cadera y de hombro consisten en una rétula y un cas-
quillo (comunmente denominadas articulaciones esferoideas), mientras que las
demas, como las de la rodilla y las del codo, son de tipo bisagra. Todas ellas
presentan dos superficies articulares cartilaginosas lisas y lubricadas por el flui-
do sinovial. La naturaleza ha proporcionado a las articulaciones grandes super-
ficies con el fin de minimizar el efecto de concentracién de tensiones. Ademas
los choques instantaneos son absorbidos por el cartilago y por hueso esponjoso
subcondral que se encuentra por debajo, y que debido a sus propiedades visco-
elasticas transmite gradualmente la carga al hueso corneal. La articulacién co-
mo tal, la componen los ligamentos, los tendones y los musculos. El analisis de
las fuerzas que actlan sobre los diferentes tendones y ligamentos es muy com-
plejo. Mas aun, la cinematica de las articulaciones es dificil de estudiar, y no es
sencillo llegar a obtener con precisiéon como varia la posicién del centro instanta-

41



Universidad
Carlos 111 de Madrid

neo de rotacién, ni tan siquiera en una articulacién tan conocida como la de la

rodilla. Las fuerzas aplicadas durante una determinada actividad han sido con-
venientemente medidas, y analizadas en numerosos estudios, de los que se han
obtenido datos tan significativos como los mostrados a continuaciéon. Pueden
observarse las fuerzas méaximas en un ciclo sobre las articulaciones en activida-

des tan simples como caminar o subir escaleras en la siguiente tabla (Tabla 4).

ACTIVIDAD CADERA RODILLA

Caminar por terreno plano

Poco a poco
Normal
Deprisa
Subir escaleras
Bajar escaleras
Subir una rampa

Bajar una rampa

Tabla 4.: Valores maximos de las fuerzas que se ejercen sobre la cadera y sobre la rodilla durante distintas
actividades. Fuerza méxima sobre la articulacién (en multiplos de peso corporal)

Historicamente las prétesis de cadera han sufrido enormes variaciones (con
posterioridad se desarrollara la evoluciéon de los implantes de cadera). En su
comienzo se pretendid corregir sélo el tejido sano. Sin embargo, se demostré
que esto no era una solucién sino una fuente de nuevos y constantes problemas.
Asi, despues de llevar a cabo pruebas consistentes en recubrir con metal la ca-
beza femoral y/o el acetabulo, o utilizar un clavo roscado acabado en una bola
para sustituir la cabeza femoral, en la actualidad existen dos grandes clases de
protesis de cadera: las parciales y las totales.

Se puede entender la division modular que se ha planteado en la actualidad,

visualizando una imagen de cada segmentacion en los modelos protésicos. En
la Imagen 13, se ofrece esta informacion.
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Imagen 13.: De izquierda a derecha: prétesis parcial de cadera y prétesis total de cadera

En ambos casos se secciona el cuello del fémur y se inserta el vastago de la
protesis en el interior de la cavidad medular. Pero, mientras la prétesis parcial
conserva el cartilago acetabular, en la prétesis total éste es eliminado del mismo
modo, colocandose en su lugar un cotilo en el que encajara la bola de la préte-
sis. Otra de las grandes diferencias entre los dos tipos de protesis, es que las
parciales se acostumbran a colocar sélo en pacientes de edad avanzada, ya que
el deterioro del cartilago acetabular se produce a gran velocidad en pacientes

que desarrollan una gran actividad.

Cabe sefialar que en el mercado existe una variedad ingente de modelos y
disefios de protesis de cadera. Esto pone de manifiesto el limitado conocimiento
que se tiene sobre la funcién de las articulaciones, y por otra parte, la capacidad
de adaptacion que tiene el organismo al poder soportar y sobrevivir a los posi-

bles rechazos que pueden producir algunos de estos implantes.

El mayor inconveniente de las prétesis de cadera, y por lo general el de las
demas protesis articulares, es el modo en el que han de ser fijadas. Al estudiar
la distribucion de tensiones en un fémur sano y en uno que porte una prétesis de
cadera, se observara que la situaciéon cambia de forma brusca a causa de la al-
teracion de geometria del elemento resistente. Mientras la tension en la region
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distal en el extremo del vastago aumenta notablemente en relacién al fémur sa-

no, en la regién calcar (region de contacto de la protesis con el hueso por debajo
de la posicion de la bola) la tensién decrece considerablemente. Este fendmeno
hace que se produzca una reabsorcion 6sea, 10 que conlleva un debilitamiento
importante. A consecuencia de este hecho se ha llevado a cabo el redisefio de
la geometria de las prétesis, con sus pertinentes problemas. Por otra parte, la
fijacion de las prétesis al hueso se ha venido haciendo hasta tiempos recientes
mediante el uso de cemento 6seo acrilico. El cemento se inserta en la cavidad
Osea cuando se encuentra todavia en estado pastoso, y seguidamente se coloca
en su interior la protesis que se desea fijar. El cemento no solo actia como fija-
cion inicial del implante al hueso, sino que sus propiedades viscoelasticas le
permiten distribuir mejor las cargas desde la bola hasta las paredes del fémur,
impidiendo que dicha transferencia de carga se haga de forma puntual. El uso
de cemento no impide que la region calcar esté sometida a menores solicitacio-
nes que en el caso del fémur sano, con lo que se produce reabsorcién de hueso
y finalmente aflojamiento del implante o fractura del vastago, lo cual a su vez
lleva la necesidad de recambiar la protesis. Es de vital importancia mencionar
que para cada disefio de implante es fundamental definir la técnica quirdrgica

tanto para su colocacién como para su extraccion.

Hoy en dia la tendencia es el disefio de protesis modulares que permiten la
sustitucion de elementos parciales: la bola, el vastago, el cotilo, etc. Asimismo,
parece que en la actualidad se esta imponiendo el uso de prétesis no cementa-
das, sobre todo en pacientes jovenes. Mas concretamente las prétesis con re-

cubrimiento poroso y las recubiertas con hidroxiapatita, parecen tener una cierta

aceptacion entre los especialistas, debido a que inducen al crecimiento 6seo de

Su superficie.

Otro punto a tener en cuenta es la friccién entre la bola y el cotilo. Se ha

demostrado que este fendmeno y consecuentemente el desgaste, es menor si
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se emplea bola cerdmica y cotilo de polietileno. Algunos de estos efectos que-
dan reflejados en la Tabla 5.

Desgaste volumétrico mm*/10°

MATERIAL-MATERIAL Desgaste lineal pm/afio ;
ciclos

Alumina-Alimina 0.004- 0.02
Metal- Metal =0.1
Alamina- Polietileno 100 0.5
Metal- Polietileno 200 0.76

Tabla 5.: Desgaste lineal y volumétrico de los diferentes pares de friccion

El desarrollo y aceptacion de las prétesis de rodilla ha sido mas lento que las
de cadera debido a ser mas complicada la biomecéanica de su movimiento, aun-
que en realidad la incidencia de degeneraciones en la articulacion de la rodilla es
superior a la de cualquier otra articulacion. Probablemente las que dan mejor
réplica al movimiento anatémico son las hicompartimentales, en las que la parte
superior que se fija al fémur es totalmente metalica, mientras que la parte infe-
rior que se fija a la tibia, contiene el plato tibial de polietileno de ultra-alto peso
molecular.

Otras protesis articulares en el mercado pero cuya importancia es mucho
menor, son las del tobillo, de hombro, de codo, de mufieca y de dedo, ejemplos
visuales que pueden verse en la Imagen 14.

Imagen 14.: De izquierda a derecha: prétesis de tobillo, prétesis de codo y prétesis de hombro
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3.2.La protesis de cadera

La artroplastia total de cadera consiste en sustituir las dos partes que con-

forman la articulacién de la cadera.

Por un lado el acetabulo o cotilo, que corresponde a la parte de la pelvis de la
cadera, y por otro lado, la cabeza del fémur. Existen multiples disefios de préte-
sis de cadera. Con el avance de la tecnologia se han podido desarrollar nuevas
protesis con materiales de ultima generaciéon. Actualmente la vida Gtil de una

prétesis total de cadera esta en torno a los quince afios.

La seleccion de qué tipo de prétesis debe colocarse, tiene que ser una deci-
sion especifica para cada persona en particular. En términos generales se pue-
de resumir de la siguiente forma:

- En pacientes jovenes (menores de 65-70 afios): se recomienda la utiliza-
cién de protesis no cementadas de titanio. Las ventajas de este tipo de
protesis son que permiten que el hueso del paciente crezca y se adhiera a
la protesis dando una fijacion duradera. Ademas la nueva tecnologia permi-
te que en caso de desgaste de la prétesis, se puedan cambiar los elemen-
tos desgastados y no tener que extraer la prétesis completa.

- En pacientes mayores (mayores de 70 afios) se recomienda el empleo de
prétesis que se fijan al hueso con cemento. Esto es debido a que la calidad
del hueso en pacientes mayores es peor, y por lo tanto, no tiene la capaci-
dad de adherirse a la prétesis.

- En algunas personas también se pueden realizar protesis mixtas, en las
que una parte se fija al hueso sin cemento y la otra con cemento. Este tipo

de proétesis se denominan prétesis hibridas.
Pero para haber podido llegar a estas conclusiones certeras de los segmen-

tos de poblacién en los que debe o no implantarse qué tipo de prétesis, ha sido

necesaria una larga y dura evolucién a lo largo del siglo XX.
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3.3.Cronologia de los implantes de cadera

El primer intento de hacer un reemplazo articular de cadera data de 1923,
cuando Grooves utilizé la palabra proétesis para referirse a este reemplazo articu-
lar. Como la cabeza femoral resultaba la zona articular mas evidentemente da-
fiada, se utilizd una copa que la cubria apoyandose sobre el acetabulo natural
directamente. Como consecuencia, la irrigacién sanguinea fue obstruida dege-
nerando en una necrosis avascular® (muerte celular), y como falla mecéanica en
el implante, se presentaron fracturas localizadas y falla final del dispositivo inter-
no. LaImagen 15 presenta el mencionado implante.

Imagen 15.: Reemplazo articular de cadera de Grooves

Desde que Smith-Petersen descubriera y colocara en 1939, su primera
protesis o cupula interpuesta, hecha de una aleaciéon a base de cromo-cobalto,
se puede hablar del inicio de la era moderna de la sustitucién de la cadera, con
la aparicion de multiples modelos que se utilizan en la actualidad en las mas va-
riadas formas.

En el afio 1953, Thompson introdujo un vastago intramedular mas largo para
hacer una distribucion y transmisiéon de carga mas uniforme. Sin embargo, el
alto moédulo de elasticidad y gran volumen de material produjo falla del vastago y
fractura de femur. Algo mas tarde, Moore decidi6 adicionarle ranuras laterales
para disminuir volumen de material y mejorar el anclaje mecanico, sin embargo

la falla persistia a nivel femoral fracturandose, y a nivel acetabular rompiendo el

4 . ’
Avascular: Desprovisto de vasos sanguineos.
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hueso, ya que los implantes seguian apoyandose sobre la estructura dsea del

cotilo de la cadera. Cabe mencionar que todos estos disefios eran probados en
pacientes humanos y la falla era apreciada en pocos afios de seguimiento. Es-
tos primeros implantes imitaban la geometria de la cabeza del fémur alcanzando
didmetros entre 32 y 38mm, y dicha geometria puede observarse al acabar es-

tas lineas, en la Imagen 16.

Imagen 16.: De izda. a dcha.: prétesis de Thompson y protesis de Moore

En 1960, Sir John Charnley, cirujano inglés, introdujo revolucionarios concep-
tos en la practica de la artroplastia total de cadera, utilizando por primera vez
una copa acetabular que recibia la cabeza de la protesis y se insertaba en el
cotilo natural de la cadera, evitando la falla del hueso coxal. Para adherir los
componentes tanto femoral como acetabular, se utilizé un material tixotropico®,
un polimero que servia como cemento y como interface entre metal y el hueso

(metametilmetacrilato).

El modo que indica la fotografia posterior (Imagen 17) era la idea de posicio-
namiento del implante que Charnley introdujo en la década de los sesenta.

Ly g . . & g1 .
Tixotrépico: liquido en movimiento, sélido cuando se halla eldstico.
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Imagen 17.: Protesis de Charnley

En 1967 Charnley cambié el teflén por un polimero de ultra alto peso molecu-
lar (UHMWPE), que ademas de resistencia al desgaste y biocompatibilidad po-
see propiedades de autolubricacion. Desde entonces, los adelantos tecnologi-
cos en esta area han permitido disefiar componentes mas eficientes y desarro-
llar técnicas quirGrgicas superiores. Los cambios mas sobresalientes se relacio-
nan ademas de la geometria con el uso de nuevos materiales para disminuir la
pérdida aséptica del implante, la cual es aun la causa primera del aflojamiento y
falla de los implantes. Los disefios posteriores a Charnley son la combinacién
de varios parametros geométricos. Una variacion a destacar es la propuesta de
una cabeza separada del vastago que se introduce en el fémur, lo que permite el
uso de varios juegos de vastagos para una sola cabeza, dando versatilidad y
economia a los disefios, ya que se permiten multiples combinaciones. Estas
protesis son conocidas como protesis modulares. Un disefio que ha causado
diversas reacciones favorables a nivel internacional es la prétesis isoelastica,
que posee un vastago rigido de metal, el cual esta cubierto por multiples capas
de un polimero de gran resistencia y bajo médulo de elasticidad. Su objetivo es
que éste alcance deformaciones similares a las del hueso. Los disefios actuales
poseen un tratamiento superficial que da un aspecto rugoso tanto al componente

femoral como al componente acetabular, que consiste en un bombardeo a alta
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velocidad de particulas de metal y, mas recientemente, cubiertas a su vez con

hidroxiapatita.

El objetivo de este acabado superficial es permitir la osteoinduccion®, es de-
cir, la penetracion del hueso hacia esta zona para fijar el implante. Sus desven-
tajas son el desprendimiento de particulas y la traumatica remocion’ del implante
al momento de realizar una cirugia de revisién. En paginas posteriores se des-
arrollara la evolucién del recubrimiento poroso, asi como su fin, la ya menciona-

da osteoinduccion.

En cuanto al tratamiento superficial que se ha comentado en lineas anterio-

res, se presenta una muestra de ello con la Imagen 18.

Imagen 18.: Componentes acetabular y femoral tratados con bombardeo a alta velocidad

La cupula de interposicion de Smith Petersen es la pionera de las llamadas
técnicas de resuperficializacion, en que se conserva la cabeza femoral, bien con
su correspondiente cartilago articular aunque afectado, o habiéndolo resecado

previamente.

En la aparicién de las primeras protesis de sustitucion cérvico-cefalica, en
que es indispensable el sacrificio de la cabeza y del cuello femorales, tiene in-

® Osteoinduccién: Término bioldgico que se caracteriza por presentar una invasion al injerto éseo de va-
50s sanguineos y de tejido conectivo, provenientes del hueso huésped, las células dseas del tejido hués-
ped siguen los vasos sanguineos y remodelan el injerto por procesos de formacion y reabsorcion.

" Remocién: accién y efecto de remover.
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fluencia dos técnicas cuyos conceptos son completamente diferentes: una es el

mantenimiento de la prétesis mediante un tallo intracervical, la otra, sujecion

con un tallo intradiafisario de Austin Moore o Thompson.

Ambos métodos inician una evolucién que se acerca cada vez mas a nuestra
actual metodica y sistematica. En un principio, las prétesis o cupulas son por
interposicién, libres en la cavidad articular, ofreciendo dos diferentes superficies
moviles: una la que pone en contacto la cabeza femoral y la clpula, o superficie
cupulo-cefalica y la otra, la que articula la cupula con el cotilo, o cupulo-
cotiloidea. En unas ocasiones, una superficie tiene mas movilidad que la otra,
en otfras ocasiones ambas superficies tienen una movilidad semejante, en otras
solamente tiene movilidad una de las superficies, pero al fin la movilidad resul-
tante, es decir, los arcos de movimiento que presenta la cadera son la suma

aritmética de los movimientos de cada una de estas superficies.

Las primeras cupulas de Smith Petersen, las primeras prétesis cérvico-
cefalicas de Austin Moore y las primeras prétesis totales se fijaban sin cemento,
a veces empleando sistemas de indudable originalidad.

En lo referente al material empleado debemos decir que la gran explosion
surgié cuando Sir John Charnley disefié una prétesis para sustituir la articulaciéon
de la cadera que era revolucionaria porque combinaba una pieza de metal con
otra de plastico parecido al que se usa en los engranajes de los motores, todo
esto unido al hueso mediante un cemento acrilico. La prétesis de Charnley fue
la primera cuyo disefio revolucionario permitié mejorar la calidad de vida del pa-
ciente por mucho tiempo.

El tuvo la virtud de hacer una experiencia para evaluar sus casos antes de
publicar sus resultados. Disefié una proétesis cementada. Este cemento tenia dos
componentes, uno liquido (mondmero) y otro en polvo (polimero), que al juntarse

hacen una masa que, al endurecerse, ancla ambos componentes y los fija al
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cotilo y al fémur respectivamente. Este cemento era metil-metacrilato, no era

adhesivo, sino que al rellenar la cavidad fijaba los componentes protésicos.

La prétesis de Charnley esta formada por dos componentes, entre los que se
distingue una parte cotiloidea de polietileno de alto peso molecular de gran resis-
tencia, que vino a solucionar el desgaste rapido de las antiguas protesis. La ca-
beza femoral que disefié Charnley tiene 22mm de didametro y su objetivo era
conseguir una proétesis de baja friccion. Minimizd el desgaste gracias a la mejor
lubricacién que se producia a expensas de la neosinovial. Desde ese momento,
comenzd lo que hasta dia de hoy, y desde 1962, se conoce como “Artroplastia
de baja friccion de la cadera”.

Teniendo como punto de partida el avance propuesto por Charnley, todas las
artroplastias cementadas deben elegir su superficie deslizante y el diametro de
la cabeza femoral, respetando el principio de la baja friccion de Charnley.

Los plasticos introducidos por Charnley supusieron un decisivo avance en la
construccion de las protesis. Como bien se ha hecho ya mencién, hasta 1961 se
utilizaron diversos tipos de plasticos, principalmente el teflon, que tenia como
ventaja un bajo coeficiente de friccidn pero que, como contrapartida ofrecia muy
poca resistencia al desgaste, por lo que fracasé espectacularmente en muy poco
tiempo. Los detritus plasticos originados estaban formados por particulas gran-
des de hasta 300 micras. La rapidez con que se producian estas particulas,
unido a su gran tamario, impedian que fuesen desalojadas por via linfatica,

acumulandose localmente y dando lugar a formaciones granulomatosas.
Sir John sustituy6 el teflén por un biomaterial resistente a la fractura y al des-

gaste, el polietileno. De ahi el nuevo concepto denominado como “artroplastia
total de cadera de baja fricciéon”.
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Pero el sistema de John Charnley y sus modificaciones ofrecen algunos in-

convenientes. Uno de ellos es el tener un alto porcentaje de desgaste (aproxi-
madamente 200 micras por afio), debido a la proyeccién de espiculas plasticas
sobre la superficie metalica de la cabeza. Pero los principales problemas esta-
ban relacionados con el cemento 6seo, que no solo ejercia un efecto téxico so-
bre el lecho del implante, sino también porque es propenso a la fractura por fati-
ga, conduciendo a una posible ruptura del vastago femoral y a un alto porcentaje
de aflojamientos asépticos que obligan a la cirugia de revision. En la Imagen

19, se aprecia una fractura real a consecuencia de este fenémeno.

Imagen 19.: Radiografia de una prétesis de cadera fallada por fatiga

Sin embargo, los numerosos problemas ocasionados por la utilizacion de
cemento quirdrgico como medio de fijaciéon en las artroplastias totales de cadera
(la mayoria de los cuales no han sido aun solucionados), propicio la tendencia
actual a utilizar modelos de prétesis que no precisan de ningin medio de unién
entre la misma y el hueso, eliminando de este modo el cemento acrilico, princi-
pal factor de fracaso a medio y largo plazo en los resultados obtenidos en este

tipo de intervenciones. Es lo que se conoce como protesis no cementadas.

La soluciéon a este mal comenzé en el afio 1969, cuando Mittelmeier des-
arrollé una nueva artroplastia total de cadera que no precisaba el cemento 6seo
para su implantacion. La caracteristica diferencial de esta prétesis llamada sis-
tema Autophor es la existencia de unos ribetes o costillas que estan labradas en
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la superficie de un material de gran dureza, los cuales aumentan significativa-

mente el area de la superficie del implante. Estas costillas pueden distinguirse

sin dificultad en la muestra ofrecida por la Imagen 20.

Imagen 20.: Protesis de cadera tipo Mittelmier

Con esto queda reflejado que los vastagos para su implantacién no cemen-
tada, han sido desde el principio mas o menos rugosos o irregulares, fenestra-
dos o no, con el fin de permitir el crecimiento 6seo en su interior. De igual forma,
la extension de estas irregularidades ha ido variando hasta quedarse limitada la
porcion metafisaria del vastago. Por otro lado hay modelos en los que se ha
evolucionado hasta un recubrimiento circular, o en otros en los que este feno-

meno es soélo por las caras laterales.

El nombre con el que se ha designado a la nueva via de avance es el recu-

brimiento poroso.

3.4. Recubrimiento poroso de la proétesis no cementada de cadera

Es precisamente, para mejorar o favorecer el crecimiento 6seo en la zona del
vastago por lo que han ido apareciendo una serie de recubrimientos porosos,
cuyas diferencias suelen estribar en el tamafo del poro y en la porosidad de los

mismos.
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Parece ser que hay acuerdo general, en el tamario del poro que muestra un

mayor crecimiento éseo en el menor tiempo posible oscila entre 50 y 400 micras,

mientras que respecto a la porosidad se admite entre el 20 y el 40%.

Desde un punto de vista general, hay tres tipos de recubrimiento protési-
co que influyen en el crecimiento 6seo y que sus autores han demostrado con
constataciones histologicas. Estos procesos son:

. Proceso de sinterizacion
- Proceso de difusion

- Proceso de espuma plasmatica

Se conoce como sinterizacion el proceso que usa el calor para unir un mate-
rial poroso a otro y a una base solida, que seria el caso del vastago femoral.
Las bolitas esféricas estan unidas al sustrato usando una ligadura que actla
como un adhesivo. Durante el proceso de sinterizacion, las bolitas se unen unas
a otras y al sustrato. La longitud de la operacién de sinterizacion y el nivel al-
canzado determina la cantidad de unién. A mayor temperatura y/o mayor tiem-
po, dara como resultado una mas fuerte y/o mayor unién con una mayor densi-
dad y viceversa. Asi pues la porosidad, puede ser controlada por los niveles de
tiempo y temperatura usados en la técnica de sinterizacion. Cuando el uso cre-
ce dentro y alrededor de las bolitas o esférulas, 0 bien se introduce el cemento el
resultado es una protesis mecanicamente intercerrada. La superficie porosa por
este procedimiento tiene un tamafio de poro entre 150 y 300 micras, y el 30% de

porosidad.

En el proceso de difusién, se utiliza una almohadilla de malla fibrosa de tita-
nio. Las almohadillas estan hechas de titanio puro, unido a una aleacion de sus-
trato de titanio. Las almohadillas de titanio se hacen cortando alambre de este
elemento puro en cortos filamentos, enroscando los filamentos y después po-
niéndolos en un molde, donde son presionados para darle forma. Las almohadi-
llas se colocan en las areas y sinterizadas al sustrato. El resultado es un area

de revestimiento poroso con un tamafio medio de poro de 350 micras. La pecu-
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liar estructura del recubrimiento de este componente de titanio, facilita el creci-

miento 6seo de los espacios vacios de la malla metdlica, consiguiendose una
buena interdigitacion 6sea, en la que los filamentos de la malla ocupan los espa-

cios intertrabeculares.

El spray de plasma o espuma plasmaética, es otro proceso desarrollado para

aplicar una superficie lisa. No tiene nada que ver con el plasma, ya que es una
terminologia empleada en metalurgia para estados especiales de metales puros.
Fundamentalmente se basa en que el material en polvo es fundido y después es
“rociado” sobre la superficie lisa, dando como resultado una superficie porosa. El
proceso consiste en pulverizar el material de revestimiento (titanio en polvo) so-
bre el sustrato de la superficie previamente elegida que también es de titanio.
En el spray habria polvo de titanio en estado de plasma, (de ahi su nombre) y
gas presurizado. Asi pues la atmosfera, temperatura y presion usados para
aplicar las particulas, afectan a la textura del producto acabado. La superficie de
implantes revestidos es irregular. Tienen una superficie porosa de 30-40% y el
tamafio del poro oscila entre las 50 y 200 micras. Con este procedimiento de
recubrimiento poroso no parece comprometerse la resistencia a la fatiga del sus-

trato.

En definitiva, un esquema visual del fenémeno de osteointegracion puede ser

el siguiente en mostrar por la Imagen 21.

Imagen 21.: Osteointegracion en implante de cadera
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Con el fin de conseguir todavia una mejor osteointegracion, también se recu-

bren uno o los dos componentes con hidroxiapatita. Para conseguir el ideal, que
es la fijacion biologica, gracias a un crecimiento 6seo, hay una serie de factores,

entre los que hay que destacar los siguientes:

En primer lugar, el espacio libre entre el implante y el hueso que le sirva de

lecho debe ser el menor posible. Este factor es dificil de cuantificar pero perfec-

tamente demostrable en animales de laboratorio. Esta intimamente relacionado
con el tamafio de poro y las caracteristicas de las superficie rugosa de los im-

plantes.

Ademas hemos de conseguir una estabilidad mecanica del implante, evitan-

do los movimientos desfavorables y que podrian ser los responsables de ir rom-
piendo los puentes de crecimiento 6seo que, desde el lecho se dirigen al implan-
te. Precisamente es en este punto donde se basa la discrepancia sobre cual

debe ser el postoperatorio ideal en cuanto a la carga se refiere.

Igualmente el tipo de hueso, qué duda cabe es importante siendo el de mejor
calidad el esponjoso, pero no siempre podemos proporcionar un lecho totalmen-
te esponjoso al implante. Para subsanar estos contratiempos han aparecido los
vastagos denominados Plasmapore, los cuales tienen un recubrimiento poroso

que disminuye las incidencias mencionadas.

El porvenir de las protesis de cadera estara en funcion del respeto que se de

a los siguientes principios fundamentales:

a) Empleo de materiales biocompatibles y resistentes a la corrosion
con el fin de asegurar la tolerancia y el mantenimiento de sus caracteristicas me-
talurgicas a lo largo del tiempo.

b) Asegurar con su disefio un ajuste al hueso receptor lo mas exacto

posible, sobre todo en las no cementadas, ya que en este caso la estabilidad de
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la prétesis en los primeros meses, al no existir cemento quirdrgico, dependera
del perfecto acoplamiento entre ésta y el hueso. Por otra parte, también se debe
asegurar un reparto de las solicitudes mecanicas que soportara el fémur una vez
que haya sido implantada la prétesis.

C) El anclaje se realizara mediante una superficie amplia de contacto
entre metal y hueso para asi disminuir la carga soportado por unidad de superfi-
cie, y debera asegurarse la vitalidad del tejido 6seo circundante a la protesis,
con los que obtendra una fijacion sélida y duradera.

En los implantes de cadera, las superficies deslizantes pueden ser:

-Metal-metal: modelo de Ring entre 1964 y 1969.
-Metal-polietileno. modelos de Morscher y Mathys, Zweymuller, Lord, Parhofer y
Monch o el de Palacios.

-Ceramica-ceramica: modelos como el de Mittelmeier o el de Boutin.

Algunos de los disefios con mayor éxito en este tipo de cirugias son: la
prétesis de Lord, el modelo PM, el modelo Charnley (pionero), el modelo Muller,
el modelo Thompson, el modelo Austin-Moore y la innovadora prétesis de cade-
ra de superficie.

3.5. Protesis de Lord

Este modelo surgié como una brillante y eficaz respuesta al reto de las préte-
sis de cadera, proponiendo la utilizacién de este disefio en las sustituciones tota-
les de cadera.

Se analizaran caracteristicas tales como el material, el disefio y el anclaje de

este modelo, que ya se comentd que eran los principios fundamentales.

58



Universidad
Carlos 111 de Madrid

a) Material protésico

El material empleado es una aleacién formada por los siguientes elementos:
- Cobalto 62,5%
- Cromo 27,3%
- Molibdeno 5,8%
- Niquel 2,2%
- Otros 2,2%

Este material es conocido como “Francobal’, y presenta unas excelentes

condiciones de biocompatibilidad, asi como de resistencia a la corrosion.

Trabajos experimentales realizador por Lord y colaboradores, en los que se
hacia un estudio espectografico a los rayos X del hueso vecino al implante, de-
mostraron la ausencia de cromo y cobalto, evidenciandose una estructura 6sea
o fibrosa totalmente normal.

Del mismo modo fueron estudiados el potencial de disolucion, las curvas de
polarizacion y el andlisis de absorcion atémica. Estos son los parametros que
miden la resistencia a la corrosién de los metales, demostrando las excelentes

condiciones metalurgicas de esta aleacion.

Los estudios se repitieron con el “Francobal’, presentando una superficie lisa
y madrepbrica, patentandose que la superficie madrepérica, a pesar de tener
aumentada considerablemente la superficie de contacto entre hueso y metal, no

lleva consigo asociado un aumento de las posibilidades de corrosion del metal.

b) Disefio de la proétesis

La prétesis esta disefiada basandose en la existencia de dos componentes:
1. Componentes de anclaje: son fijos, estan en contacto directo con el

hueso y sobre su superficie no se realizara movilidad.
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2. Componentes de movilidad: son recambiables, quedan bloquea-

dos sobre los anteriores y sobre ellos se realizaran los movimientos de la
protesis. Estos componentes estaran presentes tanto en los elementos
femorales como en los cotiloideos.

2.1. Elementos femorales
- Vastago del cuello. Presenta una superficie rugosa (madreporica),
excepto en su extremo superior. El tallo es recto, su extremo distal es
troncocénico y su diametro mayor esta en la zona metafisaria, lo que le
permite una perfecta estabilidad y adaptarse de un modo anatémico a su
lecho femoral, de este modo durante el periodo de tiempo necesario para
que se inicie la osificacién endostal (dos meses) la estabilidad de la
protesis esta asegurada. En la cara externa de su extremo superior pre-
senta una cresta antirrotatoria que queda incrustada en la superficie es-
ponjosa del trocanter mayor, asegurando su orientacion. Tambiéen del ex-
tremo superior, pero en la cara medial, parte con un angulo de 130 grados
el cuello de seccion troncoconica, que en su base posee la superficie de

apoyo diafisario que forman un angulo recto con el apoyo trocantérico.

En la actualidad, los vastagos pueden ser practicamente personalizados, en-
contrandose una amplia gama, como la mostrada en la Imagen 22.

™m

Imagen 22.: Diferentes tipos de vastagos
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- Cabeza. Es el componente de la movilidad, metalica, de superficie
lisa; en su espesor esta labrado un tronco de cono que permite la intro-
duccién del cuello, sobre el que quedara bloqueada.

Al igual que ocurria con los vastagos, la cabeza también ofrece variedad.

Muestra de ello es la Imagen 23.

Imagen 23.: Cabeza femoral para la semi-cadera y la cadera total

2.2. Elementos cotiloideos

- Anillo metalico. Es el componente de anclaje, metalico (Franco-
bal), de seccion troncoconica, con una superficie interna lisa para albergar
el nucleo de polietileno, y la superficie externa esta formada por un paso
de rosca de cuatro entradas autoterrajantes. Este anillo se adapta perfec-
tamente al lecho que el cirujano labra en la cavidad cotiloidea y por ello
disfruta de una estabilidad absoluta desde el mismo instante de su colo-
cacion. En el borde de mayor diametro presenta un diente metalico sobre
el que se bloguea el nucleo de polietileno, detalle apreciable en la Imagen
24,

Imagen 24.: Anillo metalico para prétesis de cadera
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- Nucleo de polietileno. Es el componente de la movilidad, que se
articula con la cabeza femoral y se encastra en el anillo metalico quedan-
do bloqueado. Este material mejora los indices de friccion con la cabeza
metalica, aumentando su duracién y disminuyendo los detritos secunda-
rios a la movilidad.

Este componente se conoce como sigue.

Imagen 25.: Nucleo de polietileno para prétesis de cadera

El explosionado de un ensamblaje de todos los componentes de una protesis

de cadera tendria el aspecto siguiente, Imagen 26.

Anillo
metélico

Cabeza
Nicleo
polietileno

Tampoén

Imagen 26.: Explosionado prétesis cadera
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SUPERFICIE DE CONTACTO Y REPARTO DE FUERZAS

La utilizacién de una superficie madrepérica comporta numerosas ventajas

para la estabilidad y el anclaje de la protesis.

Las esferas son de un diametro aproximado de un milimetro separadas entre
si 0,5mm., asegurandose de este modo el crecimiento endostal del hueso, que-
dando ocupados estos espacios libres por mamelones® éseos muy bien vascula-

rizados y sélidos.

Desde un punto de vista teérico, como la superficie de las esferas es tangen-
cial, se ofrecerian menos posibilidades de bloqueo que con otras superficies ru-
gosas. Aunque la experiencia muestra que no se cumple la teoria, ya que la
extraccion es muy dificultosa cuando la superficie 6sea esta en buenas condi-
ciones. Esto llevo a Lord a realizar algunos cambios en el disefio de su prétesis,
que en la actualidad presenta una superficie estriada con el fin de facilitar su
extraccion, y aportando la ventaja de no llevar asociada una pérdida de estabili-
dad.

El apoyo oblicuo y transcervical que presenta la mayor parte de las protesis
no realiza un reparto 6ptimo de las solicitudes mecanicas en varo a las que se
ven sometidas, sobre todo aquellas que presentan un vastago corto. Esta pieza
femoral se comportaria como un pivote que transmite las fuerzas en su mayor
parte a la punta del vastago, que se apoya sobre la cortical externa, por ello el
hueso esponjoso metafisario comienza a reabsorberse y se favorece a nivel del
calcar la fractura del cemento (si es que se utilizd), o bien reabsorcién 6sea que

nos conducira a la movilizacion de la misma y por ello a su fracaso.

Lord introdujo en el disefio de su prétesis el apoyo troncatéreo-diafisario, que

minimizaba las fuerzas y no alteraba excesivamente el reparto de cargas. A

8 . e H g o . 8
Mamelon: pequefia prominencia 6sea semejante a un pezoncillo
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este factor unio la suficiente longitud del vastago femoral, distribuyendo las soli-

citudes mecanicas a este nivel, lo que favorece la ausencia de reabsorcion ésea
metafisaria, que a su vez asegura la osificacion endostal y la estabilidad de la

prétesis

3.6. Artroplastia de cadera para enfermos jévenes. Proétesis de cadera de su-
perficie

La evolucién de los materiales, los disefios y los procesos de fabricacién han

hecho que las proétesis duren mas tiempo y podamos emplearlas con mayor ex-

pectativa de duracidén en enfermos mas jovenes. De todas formas, los modelos

convencionales de protesis precisan resecciones de hueso amplias que dificul-

tan técnicamente el recambio.

Las protesis de superficie (Hip Resurfacing Prosthesis) afiaden a los mas
modernos materiales, un disefio que permite preservar una gran cantidad de
hueso, lo cual facilita el recambio convirtiéndolo practicamente en una interven-
cion primaria. De esta manera la duracién tedrica se prolonga de forma sustan-
cial.

En las protesis de superficie, el par de friccién, es decir, las superficies que
rozan durante el movimiento, son ambas metalicas y no hay ningln componente

de polietileno, que es mas fragil y se puede desgastar antes.

Otra diferencia con las prétesis convencionales es el tamario de la cabeza,
que es mucho mas grande. Por esta razon la técnica quirlrgica es mas exigente

que en las protesis convencionales.
Las protesis de superficie estan indicadas para pacientes jovenes, incluyendo

en este segmento poblacional a hombres de menos de 65 afios y mujeres de
menos de 60 afios, siempre y cuando no estén en edad fértil.
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La explicacién de esta diferencia de edad entre hombres y mujeres se basa
en la diferencia de calidad del hueso. Las mujeres tienen mas posibilidades de
osteoporosis y esto contraindica este tipo de implantes. Por otra parte la friccion
entre las superficies puede soltar particulas metalicas que si bien no son perjudi-
ciales para el receptor de la prétesis, no se conoce si puede tener algun efecto

sobre el embrion.

Tampoco se pueden utilizar en casos de deformidades de la cabeza femoral
muy evolucionadas, por lo que habitualmente no se pueden implantar en casos
de secuelas por luxaciéon congenita de cadera. Las mismas contraindicaciones
de las prétesis convencionales, son de aplicacion para estos modelos, enferme-
dades graves asociadas, alergia a metales, infecciones, etc.

El componente de la protesis que sustituye a la cavidad donde encaja la ca-
beza, se coloca impactado y su superficie porosa se adhiere al hueso sin tener
que utilizar ningun sistema de cementacién. La cupula que sustituye a la cabeza

femoral se coloca con un cemento para que se pegue al hueso.

Por las caracteristicas propias del disefio de esta prétesis, una complicacion
propia de ella, es la fractura del cuello femoral, pero es muy poco frecuente. Si

se quisiese localizar este dafio, la posicién seria la mostrada en la Imagen 27.

Imagen 27.; Rotura de cuello femoral en protesis de superficie
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Los resultados son excelentes y gracias a esto se puede rechazar la idea
preconcebida de retrasar el tratamiento. Ya no es necesario llegar a una edad
avanzada para solucionar los problemas graves de cadera.

3.7. Desarrollo tecnolégico de prétesis femorales en aleaciones metalicas
biocompatibles

Uno de los casos que se puede llevar a estudio es aquel en el que mediante
técnicas de fundicion y colada en moldes de revestimiento ceramico, se pueden
obtener piezas de controlada calidad macro y micro estructural en aleaciones
metalicas biocompatibles cobalto/cromo. Para ello se han disefiado y construido
matrices de cera que junto con racimos del mismo material hacen posible la ob-
tencion de moldes ceramicos de acuerdo a la técnica “investment casting” para
protesis de cadera tipo Charnley. En un estudio de este tipo se podrian observar
variables dimensionales, tipo y tamafio de grano, propiedades mecanicas...

El campo de los biomateriales ha evolucionado gracias al avance del cono-
cimiento en el disefio de aleaciones y estructuras con propiedades fisicas, qui-
micas y biolégicas que se ajustan a los requerimientos de cada aplicacién. Para
una correcta orientacion es necesario un proceso integrado que abarque desde
la preparacion de las aleaciones con materiales de pureza, la colada de piezas
libres de macro y micro defectos y la interaccion de cada componente protésico
con el tejido biolégico. En este sentido los parametros de solidificacién que de-
termina la naturaleza de las estructuras son el gradiente térmico, la velocidad de
crecimiento y las variables de la aleacion, donde la velocidad de enfriamiento y
el tiempo local de solidificacion son parametros significativos en cuanto a la es-
tructura de grano final, fases presentes, microsegregacion, tamafio del espacio
dendritico y microrrechupes. Si bien el efecto de la temperatura de colada sobre
la evolucion de la macroestructura es conocido, su efecto sobre la microestructu-
ra no ha sido explorado en detalle. Curch demostrd que altas velocidades de

enfriamiento reducen el espaciado dendritico primario. Otros autores establecie-
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ron predicciones del espaciado dendritico en los procesos de colada de acero de

bajo carbono. Estas aleaciones de bajo carbono estan definidas especificamen-
te por el comité de bioimplantes de la “American Standard Testing Materials”
como aleaciones para la fabricacion, por fundicion, de productos biocompatibles

para la utilizaciéon en seres humanos.

En la obtencién de las protesis de cadera por fundicién, es imprescindible el
seguimiento de un proceso cronolégico que comienza con el trabajo de matricer-
ia. Esta tarea tiene como fin obtener una serie de modelos de cera de proétesis
de cadera para la preparacion de los moldes de revestimiento ceramico de zir-
conia. A continuacién es necesario el estudio del efecto del sobrecalentamiento
del metal liquido sobre las macro y micro estructuras resultantes en implantes de
cadera colados con aleaciones biocompatibles. A las piezas y probetas que se
obtienen de esta primera tarea se les realiza un tratamiento térmico de homoge-
neizacion y disolucion de carburos segun las especificaciones de las normas

vigentes.

Una vez hecho el control dimensional cada componente femoral es sometido
a ensayos no destructivos de tintas penetrantes fluorescentes, que evidenciaran
cualquier presencia de poros, fisuras o pliegues superficiales (que seran motivo
de rechazo). A continuacion se verificara la sanidad interna mediante controles
por rayos X. Los analisis metalograficos de macroestructura externa e interna se
efectuaran a cortes longitudinales y transversales en las zonas de la cabeza,
media y raiz de las protesis femorales, a fin de calcular el tamafio promedio de
los granos en cada zona, el espaciado dendritico primario y la presencia de mi-
crorrechupes, fases presentes, microsegregacion y carburos no deseables. Pa-
ra esto Ultimo se requerira un microscopio optico conectado con una interfaz a
un sistema de captura y andlisis de imagenes. Con posterioridad se efectuara
un analisis de composicidn por espectroscopia de emision; asi como ensayos de

propiedades mecanicas de microdureza y resistencia a la traccion.
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Por Gltimo las prétesis son mecanizadas en un torno CNC, con un dispositivo

especial de fijacién en las zonas de cabeza y cuello, y se continta con un pulido
final. La protesis es desengrasada con detergente quirdrgico y pasivada con
acido nitrico. Esta limpieza final, desinfeccién, esterilizacion y envasado se rea-
liza en una cabina de flujo de aire laminar vertical tipo 100 (particulas de 0,5 mi-
cras por pie3).

Para un mecanizado fino que simplifique el pulido final en la zona de cabeza

y cuello, se sobredimensionan estas partes mencionadas.

La matriz sera construida con un porcentaje de aumento volumétrico del 3%

para compensar la contraccion de la cera y de la aleacion metalica.

El sistema adoptado en el mecanismo de colada tiene dos entradas de metal
por pieza y un canal principal de llenado para todas las piezas que integran el
molde (junto con las probetas para analisis de quimicos y para ensayos mecani-

COS.

La fusién se realiza en un horno de induccién en atmésfera semiconfinada de
argén. Los moldes fueron mantenidos en el interior de una mufla a una tempera-

tura de mil grados centigrados hasta el momento de colada.

En las piezas y probetas fundidas se puede observar que el tamafio de grano
es diferente en distintas zonas de la pieza, puesto que la geometria de la misma
involucra diferentes condiciones de extraccion calérica. En general, el tamario
de grano ser4 mayor en la cercania de los canales de colada (mientras que el
menor tamafio de grano se encontrd en la raiz). Un sobrecalentamiento de 125°
C. es el mas conveniente para la obtenciéon de proétesis de cadera con geometria
tipo Charnley, encontrandose la temperatura de colada entre 1460°C y 1545°C.
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4. Modelado en 3D del implante

Como primera tarea a la hora de poder realizar la construccion en 3D del
modelo que posteriormente iba a ser simulado mediante elementos finitos,

surgia la necesidad de poseer un ejemplar que hiciera las veces de patron.

Sabida esta exigencia, se obtuvo durante un periodo de tiempo determi-
nado, un implante real del que poder tomar mediadas exactas. De dicha
muestra, y mediante un calibre o pie de rey digital (con precision a la cente-
sima de milimetro), se extrajeron cada una de las magnitudes obligadas para

la construccion de los croquis que definirian el volumen.

La herramienta que facilité la confeccion de los patrones se asemejaba a

la que a continuacion se ve en la Imagen 28.

Imagen 28.: Pie de rey digital

Una vez logradas las mesuras caracteristicas de la protesis, se procedio
al comienzo de la operaciéon de modelado mediante un software especifico
de CAD. El programa del que se tomo servicio fue SolidWorks 2009, que
brindaba los Utiles adecuados para iniciarse en la labor del momento.

69



Universidad
Carlos 111 de Madrid

Si bien es cierto que cada uno de los componentes del implante requeria

atencion a la hora de modelar, también es honesto reconocer que la pieza
mas peliaguda a la que dar forma resulté ser el vastago (cabeza incorporada

en él).

Mientras que el anillo metalico y el nucleo de polietileno surgian tras una
operacion de revolucién (con sus cortes y extrusiones pertinentes), el ele-
mento femoral demandé para su elaboracion varias operaciones de recubri-

miento a las que se debian adicionar extrusiones, cortes y revoluciones.

El resultado de este largo proceso dio origen a una copia en 3D de la pie-
za protésica que se habia tomado como referencia. Da fe de ello la compa-
rativa visual que se puede hacer al cotejar las imagenes que a posteriori se
ofrecen.

El primer cotejo sera el que se establezca en la figura del ensamblaje
completo. Aqui, pueden distinguirse los componentes femorales y los cotiloide-
0S en una posicién arbitraria.

Imagen 29.: Prétesis de cadera realizada en CAD
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Imagen 30.: Fotografia de la réplica real de la prétesis

Seguidamente, puede verificarse la analogia que existe en el vastago del
implante, sin olvidar que la cabeza esta fija a él dando lugar a una estructura

unica.

Imagen 31.: Elementos femorales realizados en CAD

71



@ Universidad
Carlos 111 de Madrid

Imagen 32.: Fotografia del componente femoral

Esta similitud es de nuevo irrefutable cuando los nlcleos de polietileno se
confrontan. Tan sélo el acabado que ofrece el CAD es muestra de discon-
formidad.

Imagen 33.: Nucleo de polietileno realizado en CAD
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Imagen 34.: Fotografia del nuicleo de polietileno patrén

Y para terminar con la paridad de los componentes ejecutados en CAD,
se expone el anillo metalico. Imagenes de componentes reales e informati-
cos dan testimonio de que el progreso de estos softwares es a dia de hoy
una actividad extraordinariamente lograda.

Imagen 35.: Anillo metdlico realizado en CAD
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Imagen 36.: Fotografia del anillo metalico fisico

Acto seguido, y tras haber examinado cada uno de los elementos que van
a ser procesados mediante el método de los elementos finitos, se da una com-
pleta resefia de a qué se conoce como MEF, y de cuales son los aportes inge-

nieriles que es capaz de otorgar.

5. Meétodo de los elementos finitos

El método de los elementos finitos (MEF) puede ser definido como una apli-
cacion numerica que surgié para la solucion de problemas de ingenieria que im-
plican un alto grado de complejidad, tanto a nivel matematico como fisico. Es
habitual que las aplicaciones que requieren su uso posean geometrias arduas
con aporte de dificultad por parte de los materiales que las constituyen.
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Dado que el problema a estudiar tiene que ser discretizado®, los valores que

se arrojan para las incognitas planteadas, son aproximados, y en ningln caso

fiables al cien por cien.

5.1. Historia

El método de los elementos finitos (MEF) para aplicaciones en el sector de la
ingenieria, podria decirse que es de reciente apariciéon, aunque los verdaderos
comienzos de este tipo de analisis datan de 1.941, cuando Hrennikoff expuso
una solucién a los problemas de elasticidad empleando lo que por entonces se
conocia como “frame work”. Pero fue dos afios mas tarde cuando se produjo un
novedoso avance. Courant mostro sus trabajos acerca de interpolaciones linea-

les que se basaban en subregiones triangulares para problemas de torsion.

De nuevo, a mediados de la década de los cincuenta, un olvidado Tuner, re-
veld al mundo matematico su desarrollo de matrices de rigidez para la resolucion
de problemas de elasticidad tanto en barras como en vigas (elementos a desta-
car entre otros muchos).

Asi pues, tomando los hallazgos de Tuner como referencia, las corporacio-
nes Mac-Neal- Schwendler and Computer Science idearon lo que fue el primer
codigo de elevada importancia para el analisis de elementos finitos, NASTRAN.
A partir de ese momento, fue usado en la industria aeroespacial, aunque tam-
bién fue aplicado en el sector de la ingenieria civil para el exhaustivo analisis de

estructuras..

Sin embargo, el término de elemento finito no fue utilizado hasta 1.960, afio

en el que Clough lo expreso por primera vez. En ese mismo decenio, 1.967, los

® Discretizado: dicese de lo que sufre discretizacién. Es un proceso de modelacién de un cuerpo que con-
siste en la division equivalente del mismo, en un sistema conformado por cuerpos més pequefios (ele-
mentos finitos) interconectados por medio de puntos comunes o nodos.
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autores Zienkiewicz y Chung, publicaron lo que seria el primer libro editado de

elementos finitos.

Pero no hay que olvidar que para poder tener resultados notorios como lo
son los plasmados en el Apolo, fueron necesarias aportaciones econdémicas,
inversiones de tiempo, duras tareas de investigacion y analisis, y trabajo, mucho

trabajo.

Es gracias a todo ello, que en la actualidad se logran grandes avances tec-
nologicos. Esta poderosa herramienta esta permitiendo que en campos tan va-
riopintos como lo son la biomedicina o el prototipaje de vehiculos automoviles,
se puedan llevar a cabo analisis con conclusiones y resultados magestuosos.

Y si a todo esto le sumamos el avance que en paralelo se esta siguiendo en
el mundo del modelado 3D (CAD), en el gremio de los nuevos materiales y en el
mundo informatico, es facil percibir que obtener ecuaciones resolutivas de cada
problema es ahora tangible, y no inalcanzable como se pensaba en los comien-
ZOs.

5.2. Aplicacién del MEF en ingenieria

Es por todos conocido que, desde tiempos solariegos la mayor preocupacién
del hombre se ha focalizado en conocer a fondo los mecanismos de la naturale-
za para poder sacar provecho de ellos. Sin embargo, no ha sido hasta la época
reciente, con el avance computacional, que se ha podido tener acceso a la solu-
cion de ambiciosos problemas.

La ingenieria ha desarrollado y evolucionado métodos numéricos capaces de
resolver sistemas algebraicos de ecuaciones con varios cientos de miles de
incégnitas para simulaciones de diversa indole. Algunas de las ramas que han
arraigado esta aplicacién con mas fuerza, se exponen a continuacion.
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Mecanica de sélidos

Dentro de esta rama de la ingenieria, es posible comprobar como un gran
numero de estructuras de ingenieria civil, son modeladas desde su concepcion
utilizando técnicas de elementos finitos. Las cargas que se aplican en estos ca-
sos pueden ser estaticas o con modos de vibracion, y pueden incorporarse in-
cluso a analisis de estructuras ancestrales.

En este sector, se incluye también la biomecanica, con célculos descriptivos
como los que se aplicaran a la protesis de cadera en estudio, o como el de la
imagen que se muestra a continuacion, en la que se observa la repercusion de

un golpe sobre un craneo humano.

Imagen 37.: Simulacién de un golpe sobre un craneo humano

Mecanica de fluidos

En esta rama de la ingenieria, las ecuaciones que goniernan el fenémeno
fisico tienen ciertas peculiaridades que las hacen dificiles de abordar desde el
punto de vista numérico.

Un aspecto relevante que se une a la aplicacion en este sector, es el de crear
laboratorios virtuales para modelar fenémenos fisicos, como cuando una estruc-

tura es influenciada por la fuerza del viento, como se ve a continuacién.
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Imagen 38.: Simulacién numérica de la interaccién fluido- estructura

Aeronautica

EI MEF, en esta aplicacion, permite optimizar la forma geométrica exterior del
vehiculo en movimiento, de manera que su resistencia al avance sea la minima
posible, lo que permitira tener una vida util mas larga, menor consumo de com-
bustible, que sea menos contaminante o que sea mas ligero (mas barato de pro-
ducir).

| ANALISIS DEL FUSELAJE DEUN AVION |

AT L -
//-f : - —_—
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Deformac ion
del Fuselaje

| Estuerzos en
| el Fuselaje

Imagen 39.: Simulacién numérica sobre el fuselaje de un avién F16

Aunque se podrian seguir citando innumerables aplicaciones de la tecnologia
de simulacién por elementos finitos, con esta pequefia muestra queda demos-
trado cuan importante resulta esta herramienta de calculo a dia de hoy.
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5.3. Teoria del método.
5.3.1. Conceptos

Partiendo de que la idea general del método de los elementos finitos, radica
en que es fundamental la divisién de un cuerpo continuo en un conjunto de pe-
quefios elementos interconectados entre si por una serie de puntos llamados
nodos, es concluyente que las ecuaciones que rigen el comportamiento del con-
tinuo, también lo haran de cada uno de los elementos menores.

De este modo es posible convertir un sistema continuo de infinitos grados de
libertad, en uno con un nimero de grados de libertad finitos, cuyo comporta-

miento sera modelado por un sistema de ecuaciones lineales, o no.

Si se procede a analizar un sistema cualquiera, podrian distinguirse los con-

ceptos siguientes:

a) Dominio: resulta ser el espacio geométrico donde se analiza el sistema

b) Condiciones de contorno: definidas como las variables conocidas capaces
de condicionar el cambio del sistema. Entre ellas se encuentran las car-
gas, los desplazamientos, las temperaturas, el voltaje, los focos de ca-

lor...

c) Incégnitas: explicadas como las variables del sistema que se desean co-
nocer después de que las condiciones de contorno hayan actuado sobre
el mismo. Cabe destacar algunas como los desplazamientos, las tensio-

nes o las temperaturas.

Un esquema visual de estos conceptos podria estar representado por la

imagen que a posteriori se adjunta.
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condiciones de contorno

S A Fx :>
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Discretizacidn
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Sistema Continuo Modelo Discreto

Imagen 40.: Esquema conceptual

El MEF, por lo tanto, supone que para solucionar un problema el dominio ha
debido ser discretizado en subdominios denominados elementos. Dependiendo
de si se trata de una masa, un caso lineal, bidimensional o tridimensional, el do-
minio se dividira en puntos, lineas, superficies o voliumenes, respectivamente.

Cada elemento estara definido por un nimeros discreto de puntos, denomi-
nados nodos, y sobre estos se materializaran las incognitas fundamentales del

problema.

Si se atiende a elementos estructurales (como es el caso del implante de ca-
dera), las incégnitas seran los desplazamientos nodales, ya que de ellos se
podra extraer informacion precisa de tensién y/o deformacion. Estas incognitas
reciben el nombre de grados de libertad, y son propias de cada nodo del modelo.

Asi pues se concluye que, los grados de libertad (GDL) de un nodo son las

variables que determinan el estado y/o posicion del nodo.

Ahora bien, el MEF es apto solo para calcular valores para los GDL Unica-
mente en los nodos, y es la funcién de forma la que proporciona la distribucion
de resultados dentro del propio elemento. Por ello, cuando se habla de una
funcion de forma, se alude a una funcién matematica que representa el com-
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portamiento asumido dentro de un determinado elemento, en consecuencia con

sus propiedades fisicas reales, y que valida la solucién en los nodos a lo largo

de dicho elemento.

Por ultimo, destacar que, si se construyese una estructura de nodos que di-
ese forma al elemento en analisis, se conseguiria una malla que originaria una

replica lo mas parecida posible al sistema de partida.

5.3.2. Fundamentos de los elementos finitos

Es cierto, que puesto que uno de los fundamentos en los que se basa el
metodo de los elementos finitos es la discretizacion de los cuerpos a estudio,
este metodo puede llegar a ser uno de los mas complejos a lo que a su matema-
tica se refiere. Es asi debido a que se deben realizar una 0 mas ecuaciones que
representen el comportamiento de cada divisién a que ha sido sometido el cuer-
po.

Y para que pueda ser aplicado el MEF, una serie de requisitos deben ser te-
nidos en cuenta para su cumplimiento:

a) Una funcion continua bajo un dominio global puede aproximarse por una
serie de funciones operando bajo un nimero finito de pequefios subdomi-
nios. Esta serie de funciones seran continuas y podran aproximarse a la
solucién exacta, asi como el niUmero de subdominios se aproxima infini-
tamente a la pieza de estudio.

b) EI dominio global del cuerpo esta dividido en subdominios llamados ele-
mentos.

¢) Los puntos que definen las uniones y conexiones entre los elementos son
llamados nodos o puntos nodales.

d) Los elementos son especificados como uniones en sus nodos comunes, y
son asumidos de esta manera por ser agrupaciones continuas a lo largo
de sus fronteras. Cualquier funcién que represente el comportamiento de

este nodo, es asumida para ser igualmente continua en las fronteras.
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e) La funcién que existe bajo el dominio, es resuelta explicitamente para los

puntos nodales. Se asume que el valor de la funcién en cualquier punto
interno puede ser definido en términos de variables nodales del elemento
de estudio.

f) Las variables nodales se refieren a los grados de libertad, y estos son los
tres que corresponden a los desplazamientos, y los tras que correspon-
den a las rotaciones para el sistema de coordenadas cartesianas.

g) La coleccién completa de elementos representa una aproximacién a los
dominios de la geometria, y con todo ello, tener una gran exactitud de la
pieza de estudio.

h) Los puntos nodales se refieren a puntos para una evaluaciéon de la fun-
cion, y no representan fisicamente puntos de conexion del dominio.

Expuesta esta informacion, queda constatado que para la correcta aplicacion
de esta poderosa herramienta, se han de cumplir y tener presentes cada uno de

los enunciados anteriores.

5.3.3. Planteamiento del problema

Si se establece que el caso a estudio (implante de cadera) pertenece a un
problema estructural, queda patente que la solucion que se busca en todo el
dominio incurrird en desplazamientos (mostrando el campo de desplazamientos
completo), el campo de deformaciones y el campo de tensiones.

Pero para poder llegar a la solucion, sera preciso cercar una serie de condi-
ciones:

-Las deformaciones han de ser compatibles con los desplazamientos.

-Se deberan formular las ecuaciones constitutivas que establezcan una rela-
cion correcta y adecuada entre la tension y la deformacién. Estas representaran

un comportamiento real del material.
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-Se empleara el Principio de los Trabajos Virtuales como equivalente a plan-

tear las ecuaciones de equilibrio del problema.

La resolucion analitica de las ecuaciones diferenciales que satisfacen la con-
dicion final de equilibrio, es de muy elevada dificultad, incluso en la mayoria de
los casos, imposible. Por eso, la mayor ventaja que ofrece el método de los
elementos finitos, consiste en poder reducir esta expresién a una cierta y mas

sencilla.

Si al problema dado se le aplican los fundamentos del método detallados con
anterioridad, se encontrara una solucion en todo el dominio. Este dominio habra
sido dividido en subdominios, que a su vez habran originado una malla que uni-
da al planteamiento de sus respectivas ecuaciones, poseera una solucion raiz

de la formulacion discreta del problema.

5.3.4. Teoria de la elasticidad

La razon de que se proceda a exponer la Teoria de la Elasticidad radica en
que el método de los elementos finitos tiene considerada este fundamento ma-
tematico como uno de sus pilares infranqueables.

Se comienza por hacer alusion a la definicion de "medio continuo”. Este
término designa un conjunto infinito de particulas que forman parte de, por
ejemplo, un solido, un fluido o un gas, y que va a ser analizado microscépica-
mente, es decir, que no se van a considerar las posibles discontinuidades exis-
tentes en el nivel microscopico. Consecuentemente, se admite que no hay dis-
continuidades entre las particulas, y que la descripcidon matematica de este me-
dio y de sus propiedades se puede expresar mediante funciones continuas.

La descripcion mas elemental del movimiento del medio continuo viene dada

por funciones matematicas que describen la posicién de cada una de las particu-
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las a lo largo del tiempo. En general, un requisito indispensable es que estas

funciones y sus derivadas, sean continuas.

Asimismo, se supone que el medio continuo estd constituido por infinitas
particulas (puntos materiales) que ocupan diferentes posiciones del espacio fisi-
co durante su movimiento a lo largo del tiempo. Este concepto queda resumido

a traves de la Imagen 41.
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Imagen 41.: Concepto de Medio Continuo

Seguidamente, se especifica la configuracion del medio continuo en el instan-
te t, O, como el lugar geométrico de las posiciones que ocupan en el espacio los
materiales (particulas) del medio continuo en dicho instante.

Dentro de este mismo campo, el instante de referencia hara mencién a un

cierto instante del intervalo de tiempo de interés que cumplira que t=t,.
Del mismo modo, la configuracion inicial se entendera como la configuracion

del medio continuo en el instante de referencia, y se denotara por Qo. Todos los
términos desarrollados se veran clarificados mediante la Imagen 42.
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Imagen 42.: Configuracién del Medio Continuo

El movimiento de las particulas del medio continuo puede describirse enton-
ces por la evolucion de sus coordenadas espaciales a lo largo del tiempo. Ma-
tematicamente esto requiere conocer una funcién que para cada particula (iden-
tificada por una etiqueta) proporcione sus coordenadas espaciales x; en los su-
cesivos instantes de tiempo. Como etiqueta que caracteriza univocamente a
cada particula pueden elegirse sus coordenadas materiales X;, obteniéndose las

ecuaciones de movimiento siguientes:

x = @(particula, t) = p(X,t)
x; = @i(X1, X3, X3, t) donde ie{1,2,3}

La descripcién matematica de las propiedades de las particulas del medio
continuo puede hacerse de dos formas alternativas:
-La descripcién material (generalmente utilizada en la Mecanica de Sélidos):
p = p(X,t) = p(Xy, Xy X3, t)
-La descripcidn espacial (generalmente utilizada en la Mecanica de Fluidos):
p=pX,t) = p(xy, %3 %3, t)
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Enunciado lo anterior, se podria definir desplazamiento como la diferencia

entre los vectores de posicién de una misma particula en las configuraciones

actual y de referencia.

El desplazamiento de una particula P en un instante determinado viene defi-
nido por un vector U que une los puntos del espacio P (posicién inicial) y P’ (po-

sicion en el instante actual t) de la particula.

El desplazamiento de todas las particulas del medio continuo define el campo
material de desplazamiento U(X;).

UX,t) =x(X,t)— X
U;(X,t) = x;(X, ) —X; dondei € {1,2,3}

Analiticamente, quedaria expresado mediante el esquema que muestra la
Imagen 43.

X, X /

Imagen 43.: Campo material de desplazamiento

Ahora bien, en el contexto mas general, el concepto de deformacién se refie-
re al estudio de movimiento relativo de una particula determinada con respecto
de las particulas situadas en un entorno diferencial de aquella.
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Considérense pues, una particula del medio continuo, que ocupa el punto del
espacio P en la configuracion de referencia, y otra particula Q separada de la
anterior en un entorno diferencial dX. Dichas particulas ocuparan las posiciones
del espacio P’y Q' en la configuracion actual y estaran separadas entre si un
entorno diferencial dx. La expresion que relaciona estos términos diferenciales
dX y dx es el llamado “Tensor gradiente de deformacion” F(Xt), representado en

la Imagen 44.

-ﬁ' S = JIRTR

ds = yJdx.dx
Xl, X dx = F.dX

F =
(X,0) — Fij o

L4

Imagen 44.: Tensor gradiente de deformacién

Una medida de la deformacion es la siguiente:
(ds)? — (dS)? = -+ =2dX -E - dX

Al tensor E se le denomina “Tensor material de deformacion de Green-
Lagrange”, y posee la siguiente expresion en funcién de los desplazamientos:
1[oU; aU; aU,dUy

EX! i = e g 'r' 1y
(X,t) = Ej; 5 8X;+6X[-+6X16Xj donde i,j € {1,2,3}

donde, por ejemplo, si se desarrolla la expresién de algunos términos se

tendra:
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0U; | 110U;0U;  0U;0U, Vs auB]
ax, " z2lax, ax, " ax, %, | 9x, ox,

110U, 0U;) | 110U; 0U; 09U, 3U; 09U 3Us
12 =7 (5x, axl] 2 [ax1 ax, T ax, ox, T ax, axz]
1[6U18U3] 1[6U18U1 , 00,00, +augaug]

Eis =3 lax,a%,) T 2\ax, 9%, T 9%, 9%, T X, 9%,

Ey =

Analizando la expresion del Tensor de deformaciéon de Green-Lagrange se

observa que la misma se puede dividir en una parte lineal y en otra no lineal res-

5]

| Parte lineal | ‘ Parte no lineal |

pecto al gradiente de los desplazamientos:

ondei,j € {1,2,3}

Y dentro de las deformaciones, se puede encontrar la conocida teoria de la
deformacion infinitesimal, también denominada teoria de las pequefias deforma-
ciones. Esta se basa en dos hipétesis de simplificadas sobre la teoria general (o
de deformaciones finitas) vista anteriormente:

1.) Los desplazamientos son muy pequerios frente a las dimensiones tipicas

del medio continuo.
IR

2.) Los gradientes de los desplazamientos son muy pequefios (infinitesima-

les).

En virtud de la primera hipotesis, las configuraciones de referencia (Qo) y ac-
tual (Qi), estdn muy préximas entre si y se consideran indistinguibles una de
otra. En consecuencia, las coordenadas materiales, X, y las espaciales, x, coin-

ciden y ya no tiene sentido hablar de descripciones material y espacial.

La segunda hipotesis puede escribirse matematicamente como:
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aU;
—_— ,j €{12,
ijl« 1Vvi,j €{1,2,3}

Lo cual implica que la parte no lineal del Tensor de Green-Lagrange sera

despreciable:

l[w" %l =~ 0Vi,j € {1,2,3}
2| 0x; 0x;

Despreciando por tanto la parte no lineal del Tensor de Green-Lagrange vy te-
niendo en cuenta que las coordenadas materiales y espaciales coinciden, se
obtiene la expresién del Tensor de deformacion infinitesimal:

_1[ay;  au;

' T = [ ‘E ’ ’
&ij 2[62@ + Gxi‘ vi,j € {123}

Si se expresa la expresion anterior en el sistema de coordenadas de ejemplo,
se tendra:
Exx  Exy Exz €11 €12 €13
&j = |%xy Eyy Eyz|=[€1 22 &23
€xz Eyz &2z €31 €32 €33
Cuyas componentes tendran las siguientes expresiones en funciéon de los

desplazamientos:

ou dv ow

B S’ B Tyt 2T,
1du dv 10u oJw lpov wv
o=t = 3lay e gl o e =3 %" %)

Hay una importante tradicién en ingenieria de usar una particular denomina-
cion para las componentes del tensor infinitesimal, lo que constituye la denomi-
nada notacion ingenieril, en contraposicion con la notacién cientifica general-

mente empleada en la Mecanica de Medios Continuos.

Ambas notaciones se pueden sintetizar como sigue:
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| Notacidon inaenieril |

| Notacidn cientifica |

Las componentes del tensor deformaciéon situadas en la diagonal principal
(ex, €y, ¥ €2) son denominadas deformaciones longitudinales. Mientras que las
componentes del tensor deformacion situadas fuera de la diagonal principal (Yyy,
Yxz ¥ Yzy) son denominadas deformaciones tangenciales o de cizalladura. Su

significado puede quedar representado mediante las figuras: Imagen 45. e Ima-

gen 46.
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Imagen 46.: Deformaciones tangenciales
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En este capitulo, también es conveniente mencionar las fuerzas masicas Yy

superficiales. De este modo, se entiende por fuerzas masicas aquellas que se
ejercen a distancia sobre las particulas del interior del medio continuo. La gra-
vedad, la inercia o la atraccién magnética estan incluidas en este grupo. Igual-
mente, se puede decir que las fuerzas superficiales son las que actdan sobre el
contorno del volumen del sélido considerado, y pueden considerarse producidas
por las acciones de contacto e las particulas situadas en el contorno de sélidos
con el exterior mismo. Una muestra grafica de esta clasificacion es la que se

expone en la Imagen 47.

X
t
e
4%
&4
‘/’ €2 h“)C:

Imagen 47.: Fuerzas masicas

Y tras haber introducido deformaciones y desplazamientos, llega el turno de
las tensiones. Considérese un solido sobre el que actiian las correspondientes
fuerzas masicas y superficiales, y se considérense ademas una particula P del
interior del solido y una superficie arbitraria, que pasa por el punto Py de normal
unitaria n en dicho punto, y que divide al medio continuo en dos partes. En la
superficie de corte, considerada ahora como parte del contorno de cada uno de
estos volumenes, actuaran las fuerzas superficiales debidas al contacto entre
ambos. En un diferencial de area AS alrededor del punto P actian fuerzas su-

perficiales cuya resultada sera llamada F.
Entonces, se define Vector Tensién en el punto P como el limite del cociente
de la fuerza resultante F sobre AS cuando AS-0, y queda representado por la

Imagen 48.
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Imagen 48.: vector tensién en el punto P

De nuevo, supdngase un sélido sobre el que actuan las correspondientes
fuerzas masicas y superficiales. Considérese también, un pequefio cubo diferen-
cial cuyas caras son paralelas a los planos coordenados. Sobre cada una de las
caras de dicho cubo actian vectores tension. Dichos vectores tension se des-
componen en componentes con respecto a los ejes coordenados ‘X, “y" y “z".

Los nuevos valores asi obtenidos constituyen las componentes del llamado

“Tensor de Tensiones de Cauchy”’, y quedan representados como sigue en la

Imagen 49.
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Imagen 49.: Tensor de Tensiones de Cauchy
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En notacion ingenieril, las componentes del Tensor de Tensiones de Cauchy

se escriben de la siguiente manera:

Oy  Txy Txz
g=|txy 9y Tyz
Txz Tyz O

Las componentes del tensor de tensiones situadas en la diagonal principal

(ox, Oy, 0z) son denominadas tensiones normales.

Las componentes del tensor de tensiones situadas fuera de la diagonal prin-
cipal (Tx, Txz, Tyz) SON denominadas tensiones tangenciales o de cizalladura.

Como propiedades del Tensor de Tensiones de Cauchy, se puede destacar

que es simétrico:

Txy = T},x
og=0T 5{Tzy =Ty,
Txz = Tzx

Asimismo decir que, el Tensor de Tensiones de Cauchy es diagonalizable: al
tratarse de un tensor de segundo orden simétrico se diagonaliza en una base

ortonormal y sus autovalores son reales:

Se diagonaliza

I En la base cartesiana x.v,z | | En la base cartesiana x'.y".z’
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5.3.5. Ecuacién integral de equilibrio. Principio trabajo virtuales

5.3.56.1.  Ecuacioén de equilibrio de contorno

Se considera un tetraedro elemental situado alrededor de una particula arbi-
traria P en el interior de un sélido. Sin pérdida de generalidad, puede situarse el
origen de coordenadas en P.

El tetraedro tiene un vértice en Py sus caras quedan definidas mediante un
plano normal n={ny, n, nz}T que intercepta con los planos coordenados defi-
niendo una superficie generica de area S (la base del tetraedro). A su vez los
planos coordenados definen las otras caras del tetraedro de areas S, S,y S;
con normales (hacia afuera) —e,, -e, y —e, respectivamente. Por consideraciones
geomeétricas pueden establecerse las siguientes relaciones:

En cada una de las caras del tetraedro se insertan los vectores tension aso-
ciados a las correspondientes normales. Los vectores tension en las caras para-
lelas a los planos coordenados se han descompuesto en componentes paralelas
a los ejes coordenados x, y, z. Dichas proyecciones constituyen las nueve com-
ponentes del Tensor de Tensiones de Cauchy.

O Txy Txz
g=|Txy 9y Tyz

Para que el segundo tetraedro elemental en estudio esté en equilibrio debe
verificar que (Segunda Ley de Newton):

ZF:O
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Planteando sumatorio de fuerzas con respecto a cad uno de los ejes coorde-

nados X, y, z se tendra:

Op* S+ Tyx Sy +Tox S, =1t S
Ty Sx 0,5y + TS, =10y S
Tox  Sx+Tyz Sy +0,:8S;,=t;-5
Teniendo en cuenta las relaciones entre S,, Sy, S;, se tendra:
Ox "Ny T Ty " Ny + Ty "Ny = by
Tyy "My + 0y Ny + Tz N =ty

Tox Ny T Ty, "Ny + 0, N, =8,

Expresando estas ecuaciones en forma matricial se tendra:

Oy Txy Txz Ny Ly
Txy Oy Tyz|-|ny| = |ty

z Oz n, t,
c-n==¢

Txz Ty

Teniendo en cuenta la notacioén de indices del algebra tensorial, la expresion
anterior tomara fia siguiente forma:

O'ij'nj =t

Esta ultima expresion resulta muy importante ya que establece que si se co-
noce el Tensor de Tensiones de Cauchy, @, en un punto determinado, se conoce
el vector traccion en cualquier direccién alrededor de ese punto. Esta afirmacién
es valida tanto para los puntos interiores como para los del contorno. Si se apli-
ca a los puntos del contorno y se considera que t representa el vector de fuerzas
de superficie en el punto, en consideracion, la expresion anterior representara la

“Ecuacion de Equilibrio de Contorno”.
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5.3.5.2. Ecuacién de equilibro interno

Considérese un cuerpo solido bajo la accidén de fuerzas masicas y superficia-
les. Considerese ademas, dentro del cuerpo, un cubo diferencial con sus caras

paralelas a los planos coordenados.

Para restituir el equilibrio en el cubo, se coloca en cada una de las caras del
mismo, ambos vectores tensidén cuyas componentes paralelas a los ejes coorde-
nados seran las componentes del Tensor de Tensiones de Cauchy referidas a

dichos ejes.

El incremento de las componentes de las tensiones al pasar de una cara del
cubo a la otra, se evaluara tomando el primer término de la expansion de Taylor

alrededor del punto en cuestion.

Las fuerzas que actian dentro del cubo diferencial deben verificar la Segun-

da Ley de Newton:
Z E,=dm-a,

Donde dm=p-dV=p-dx-dy-dz

p = densidad del cuerpo en estudio

La aceleracion ax, ay y az se calcularan como la derivada segunda de los

desplazamientos con respecto al tiempo:

( d?u
a =

l. d?v
Y= de
_d*w

%z = ez
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Desarrollando la expresion de la Segunda Ley de Newton para el eje x se

tendra:

doy 0Ty
(Jx+adx)-dyodz—crx-dy~dz+ 'rxy-i-a—ydy dx - dz + 1y, -dx - dz

0T,y
+(tzx+——z—dz)dx-dy-—fzx-dx-dy+p-bx-dx-dy-dz

d
P ..
B 7>
Operando sobre esta Ultima expresidn se tendra:
do, 0Ty, 0Ty d%u
% T oy T pg TR =P

Realizando el mismo procedimiento para los ejes y y z:

gy . B0y, Ty 9%v
6x+8y 0z +p'by_p'ﬁ
0tz 01y, 00, a*w
dx  dy Ty T =P at?

Las ecuaciones dasi obtenidas se denominan “Ecuaciones de Cauchy” (Ba-
lance de la Cantidad de Movimiento):

(00, Oty 07, 0%u
dx 6‘y+6z P bx_plﬁ
0ty  doy 0Ty a%v
Vox Tay T Py TP G
0Tz, 01y,  Oa; a%w

\ dx  Jy +E+p'bz=p.6t2

En notacioén indicial:
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5.3.5.3. Hipotesis de la teoria de la Elasticidad Lineal

La Teoria de la Elasticidad Lineal puede considerarse una simplificaciéon de
teorias mas generales (Teoria General de la Elasticidad) pero suficientemente

precisa para la mayoria de las aplicaciones de la ingenieria.

Las hipotesis simplificativas de la Teoria de la Elasticidad Lineal son las si-
guientes:
1.) Deformaciones infinitesimales: los desplazamientos y sus gradientes son
pequefios.
2.) Existencia de un estado neutro: se admite la existencia de un estado neu-
tro en el que las deformaciones y las tensiones son nulas. Normalmente,
se entiende que el estado neutro se produce en la configuracion de refe-

rencia.

{E(X,to) =0
O'(X, tg) =0

3.) Se considera (en principio) que el proceso de deformacion es isotérmico y
adiabatico, es decir, a temperatura constante y sin generacioén de calor en

todo punto e instante de tiempo.

5.3.5.4. Ley de Hooke unidimensional

Se considera una barra de goma de forma prismatica y seccién transversal

rectangular. La misma posee una longitud L, un ancho w y una altura h.

Aplicando una fuerza F en ambos extremos de la barra de goma prismatica y
examinando qué ocurre, se observa lo siguiente:

1.) L se incrementa en una cantidad AL

2.) w disminuye en una cantidad Aw

3.) h disminuye en una cantidad Ah
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A partir de lo anterior se deduce que surgen las siguientes magnitudes de
tension y deformacion:

AL
Deformacion {T

Aw Ah
“w'h
.z F
Tensién { = =1
Hay muchos materiales que se comportan en una manera muy similar a la
goma. La mayoria de los materiales cuando se someten a la accion de fuerzas
de traccion, alcanzan la rotura cuando el cambio de longitud AL llega al 1 6 2%

de la longitud original.

Para materiales elasticos lineales y cuando las fuerzas son todas de una di-
mension, la Ley de Hooke se puede dividir en dos partes:

1.) La tensién es proporcional a la deformacién en la direccién de estiramien-
to, donde la constante de proporcionalidad es el llamado Médulo de
Young (E):

2.) La deformacion de contraccién perpendicular a la direccién de estiramien-
to es la misma para el ancho y el alto, y proporcional a la direccién de es-
tiramiento. La constante de proporcionalidad es el llamado Médulo de
Poisson (v):

La constante de proporcionalidad E y v dependen del material conside-
rado.
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5.3.5.5. Ecuacién constitutiva elastica lineal. Ley de Hooke genera-
lizada

Teniendo en cuenta la simetria de los Tensores de Tension (o) y de defor-
macion (g), los mismos se pueden expresar por medio de vectores de seis com-
ponentes:

s T
g = [0, Oy, Oz, Tyxs Txzs Tyz]

— T
€= [exi eyr €z yyx: Vxz, )’yz]

Como ya se ha visto, la Ley de Hooke Generalizada para problemas unidi-

mensionales supone la proporcionalidad entre la tension, o, y la deformacion, g,
a través de la constante de proporcionalidad, E.

c=E ¢

En la Teoria de la Elasticidad, esta proporcionalidad se generaliza al caso
multidimensional suponiendo la linealidad de la relaciéon entre las componentes

del vector de tensiones ¢ y el vector de deformaciones &, en lo que se denomina
Ley de Hooke Generalizada:

g=D-g

Donde la matriz D se denomina matriz de constantes elasticas.

En la mayoria de los casos practicos, la matriz D se deriva de un Potencial

Elastico, en cuyo caso es simétrica y el nimero de constantes elasticas se redu-
ce a veintiuno.

Una caracteristica esencial del comportamiento elastico es la dependencia
de las tensiones, en un cierto punto e instante o(X, t), Unicamente de las defor-

maciones g(X, t) en dicho punto e instante y no de la historia de la deformacion
previa.

100



Universidad
Carlos I de Madnd

5.3.5.6. Principio de los Trabajos virtuales

Se considera un cuerpo solido, ocupando en el instante ¢ el volumen del es-
pacio V, sometido a la accién de las fuerzas masicas b(x,f) y a la accion de las
fuerzas superficiales t*(x,t) actuando sobre el contorno I, y con determinadas

condiciones de contorno u*(x,t) en desplazamientos sobre el contorno ..

Por la accién de dichas fuerzas se producira en el cuerpo un campo de des-

plazamientos u(x,t), de deformaciones ¢(x,t) y de tensiones o(x,{).

Supongase ademas, que se provoca una perturbacioén en el campo de des-
plazamientos reales del cuerpo respetando las condiciones de contorno sobre
[, de manera tal que se produzca un campo de desplazamientos virtuales du.
Dicho campo virtual de desplazamiento dara lugar a un campo virtual de defor-

maciones 0¢.

El principio de los trabajos virtuales declara que el trabajo virtual de las fuer-

zas interiores (tensiones) es igual al trabajo virtual de las fuerzas exteriores.

(] ou"bav+ | suTtd

I'o

| Trabajo virtual interno ] | Trabajo virtual externo |

Donde 8¢ = [6¢, 8y 8¢, 6¥ry ¥ax 6V2y]”
b = [by, byv b,]

t =ty tys t:]

5.4. Fases del método

La actividad del método de los elementos finitos puede segmentarse en tres
niveles. Estos son niveles se denominan pre-procesado, procesado (o analisis)

y post-procesado.
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El primero de los niveles que se lleva a cabo es el pre-procesado. En él tie-

nen lugar todas las actividades del modelado del problema e ingreso de datos.
Por estas actividades se entiende la importacion de geometria, la introduccion
de coordenadas de los nodos, la conexién entre estos, las condiciones de fronte-

ra, las cargas aplicadas y/o las propiedades del material.

Como resultado final a este conjunto de acciones se obtendra un archivo de
datos en el cual se le indica al programa lo que debe calcular y con qué herra-

mientas ejecutar lo establecido.

Seguidamente, mediante el procesado (o analisis) se evalua el modelo para
verificar que el archivo creado previamente no contiene errores. A continuacion,
y si todo esta correcto, se generan las ecuaciones necesarias para efectuar la

solucién del problema.

Asimismo, es en este paso en el que se generan las derivadas, los gradien-
tes y esfuerzos, aunque no se muestran hasta la ultima etapa. Y a no ser que la
entrada de estas dérdenes se realice de forma manual, el acceso a ellas sera res-

tringido para el usuario.

Por ultimo, el post-procesado presenta los datos calculados en los pasos an-
teriores. Deformaciones, tensiones, temperaturas o distribuciones de esfuerzos
son conocidos al trabajar en esta fase, y su comprension es facilitada por medio

de simbologia de colores que aporta toda la informacion.

Pero tras la tenencia de la totalidad de los valores volcados por el software,
es esencial la interpretacion de los mismos. Y es aqui donde la sapiencia inge-
nieril debe salir a la luz. EIl analisis a realizar debera razonar si los datos halla-
dos son congruentes y logicos, o si por el contrario se requeriria una nueva valo-

racion del caso para con ello lograr una modelacién adecuada.
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6. Desarrollo y simulacién del modelo
6.1.Herramientas a utilizar

Una vez desarrollado el modelo en 3D de la estructura que se quiere analizar
mediante el método de los elementos finitos (MEF), es necesario que la herra-
mienta a emplear para llevar a cabo la simulacién sea elegida de forma adecua-
da.

En este estudio, y consecuentemente en este documento, se ha selecciona-
do como software adecuado, AnsysWorkbench. Este programa es ampliamente
utilizado por ingenieros de diversas ramas, y en este caso ha sido escogido por

la comoda interface que ofrece al usuario.

“ANSYS Workbench es un revolucionario entorno de trabajo que permite in-
tegrar en una sola herramienta desde los analisis preliminares mas simples has-
ta los mas complejos estudios de detalle y validacion. La eficacia del entorno se
basa en tres pilares basicos: la facilidad de manejo, la automatizacion del proce-
so de simulacion y la transferencia de informacion.”

En el caso que nos incumbe, se procedié a importar el CAD en un formato
parasolid (.x_t), capaz de mantener las caracteristicas geomeétricas propias del

implante.

A partir de tener la geometria importada, se prosiguioé con la descripcion de
las condiciones de contorno, con la definicion y aplicaciéon de las cargas, la elec-
cién del método matematico de mallado, la designacion de los elementos de ma-
llado y su tamario, y cdmo no, la disyuntiva de los datos a obtener por el pro-
grama tras la resolucion.
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6.2. Trabajo a desarrollar

Como ya se ha comentado, el esfuerzo para encontrar sustitutos para reparar
huesos humanos fuertemente dafiados ha llevado en los Ultimos afios al desa-

rrollo y la implementacién de nuevos biomateriales.

En este trabajo se efectia una comparativa de tres materiales posibles para
un implante de cadera, tras la cual se decidira cual de ellos es el mas apropiado
para soportar la actividad a la que se vera sometida la prétesis. Pero para poder
tomar una decision certera ante esta cuestion, es preciso que se conozcan algu-
nos detalles anatémicos de la zona en la que se realizara la intervenciéon del im-
plante, asi como que se tenga conocimiento de qué aportes beneficiosos traera

consigo la aplicacién del método de los elementos finitos.

La articulacion del hueso femoral con la pelvis se suele fracturar por los es-
fuerzos de fatiga a que esta sometido. Es por esta razén por la que surge el
método de elementos finitos como una potente herramienta para simular el com-
portamiento de los implantes de cadera frente a diferentes tipos de tensiones.

En este documento, se ha llevado a cabo el modelado por elementos finitos
del vastago y cabeza de una protesis de cadera, considerando como materiales
de implante un acero inoxidable 316L, una aleacion tipica de titanio y una nove-

dosa aleacion de titanio B desarrollada en E.E.U.U..

Sabido esto, como objetivo, en este documento se pretende determinar la
distribucion de tensiones y deformaciones en la pieza sometida a una carga
estatica correspondiente a la maxima especificada en el ensayo de fatiga seguin
norma IRAM 9422-3 “Determinacion de las propiedades de fatiga de las partes
femorales con vastago, sin aplicacion de torsion.”. Asi pues, se puede corrobo-
rar que la zona de fractura en estas condiciones, coincide con las ya experimen-

tadas bajo carga a fatiga.
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Normalmente, la articulacién de la cadera se rompe en la region estrecha del
hueso del femur, justo por debajo de la cadera, como se observa a continuacion
en la Imagen 50.

4

Fractura del cuello femoral Fractura femoral intertrocantérea

Imagen 50.: Region propensa a la rotura

Los estudios clinicos muestran que el éxito de la operacién de cadera esta
en torno al 89- 96 % para periodos entre 7 y 18 afios. Pero a pesar de esto, un
20% de las operaciones de cadera que se realizan actualmente son para el re-
emplazo de un primer implante fallido. Principalmente, se debe a la incidencia
de las fracturas por fatiga mecanica'® de las protesis de cadera.

Las aleaciones de titanio han probado ser altamente adecuadas como mate-
rial biocompatible para implantes en la cirugia de huesos. Esta es la causa de
que se intenten producir nuevos biomateriales con este elemento como base.

El Ti es un material muy atractivo debido a su alta resistencia especifica, y en
general, a sus propiedades mecanicas, como la resistencia a la corrosién o la
compatibilidad biolégica. De aqui, que el titanio puro y su aleacién TigAlsV sean

hoy en dia los materiales mas empleados en aplicaciones biomédicas.

10 .. - . i : . T ; : s
Fatiga mecadnica: En ingenieria se denomina fatiga a la disminucién de |a resistencia mecénica de
los materiales al someterlos a esfuerzos repetidos.
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Los implantes metalicos trabajan bajo cargas mecanicas complejas en un en-

torno salino. Por esto, el material ademas de presentar una excelente biocom-
patibilidad quimica debido a su contacto con los fluidos corporales, debe poseer
una buena biocompatibilidad mecanica con el hueso. La fractura de estas alea-
ciones es uno de los mayores retos para su uso en el cuerpo humano, por lo
que, su comportamiento a traccion y a fatiga debe ser claramente entendido en

relacion a la microestructura.

Si se analiza desde el punto de vista clinico, el modulo elastico de los bioma-
teriales usados como implantes debe ser igual que el del hueso. EIl motivo de
esta afirmacion, es que si el modulo de Young del biomaterial fuese mucho ma-
yor que el del hueso, se produciria la reabsorcion del mismo. Por el contrario, si
fuese menor, las cargas serian transferidas esencialmente al hueso pudiendo

provocar la rotura de éste.

Como ya se ha podido ver en tablas anteriores, el hueso natural es de un
material compuesto hecho de una matriz fibrosa de colageno rigidizada por cris-
tales de hidroxiapatita. Para el caso que se simula (hueso femoral), el modulo

elastico alcanza los 17GPa.

Aunque la aleacion TigAl4V presenta un modulo elastico mas bajo que otros
materiales empleados en la fabricacion de implantes, este valor es aun alto, y a
consecuencia de ello, se sigue investigando en aleaciones de titanio fase B. La
razon de que sean aleaciones tipo 3 es que el médulo de Young se reduce con-

siderablemente, aproximandose mas al del hueso.

La biocompatibilidad mecanica debe cumplirse para las diferentes solicitacio-
nes del implante. Una de las condiciones criticas de trabajo en este tipo de im-
plante corresponde a las cargas alternativas a que esta sometido y la fatiga que
ellas producen, estimandose que por afio el implante esta sometido a alrededor
de 4 millones de ciclos.
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Un buen ejemplo de ello, es que cuando se realizan actividades fisicas como

correr y saltar, cuando se apoya un solo pie, la carga sobre la cabeza del fémur
puede alcanzar un valor de dos veces y media el cuerpo del peso.

6.3. Modelo definitivo de protesis

6.3.1. Caracteristicas geométricas y propiedades mecanicas

Como ya se adelantd, en este documento se utiliza la técnica de elementos
finitos para modelizar el comportamiento de un implante de vastago y cabeza de
fémur. Pese a que es una norma extranjera, los datos de carga se obtuvieron de
la IRAM 9422-3 “Determinacion de las propiedades de fatiga de las partes femo-
rales con vastago, sin aplicacién de torsion”.

Con todo ello, se pretende determinar la distribucion de tensiones y deforma-
ciones producidas por aplicacion de cargas estaticas sobre el implante, locali-
zando las zonas criticas. Se trata de un analisis elastico- lineal, y esto es asi
puesto que se ha registrado que la protesis puede fallar bajo estados criticos de
carga sin alcanzar el rango plastico.

A continuacion se expone una tabla con las propiedades mecanicas de los
tres materiales que se consideraron en la simulacién, asi como las correspon-
dientes al soporte de ensayo.

MATERIAL or(MPa) Coeficiente de
Poisson (v)

Acero inox. 316L

TigAlV

TissNb7Zr;Ta

Material soporte

Tabla 6.: Propiedades mecanicas de los materiales simulados
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Se realiza un modelo de elementos finitos en el cual se representan el im-

plante de cadera, el soporte de ensayo y la pieza para aplicar la carga de ensa-
yo.

En el modelo vastago-cabeza se utilizaron elementos sélidos de cuatro no-
dos (tetraedros), mientras que en el soporte de ensayo y en el elemento de car-
ga se emplearon elementos soélidos de 8 nodos (hexaedros). Los distintos com-
ponentes del modelo fueron “pegados” entre si mediante las Boundary Condi-

tions.

Se aplico la carga maxima especificada en el ensayo, de 2.300N. Dicha car-
ga fue aplicada como una presién en la cara superior de la pieza de carga, es
decir, las fuerzas se representan como una carga uniformemente distribuida so-
bre una region proyectada en la superficie anatémica del fémur correspondiente

a cada insercion muscular.

De este modo, concluiremos que esta fuerza se representa como una carga
uniformemente distribuida sobre un circulo proyectado sobre el casquete esféri-
co de la cabeza de la protesis.

6.3.2. Proceso de modelado

6.3.2.1. Mallado de componentes del modelo a simular

La geometria que se simula en este proyecto esta constituido por tres com-
ponentes o “bodies”. El primero de ellos, es el nombrado como soporte. Hara
las veces de hueso, ya que sera en él donde se sitlie el vastago que se quiere
testar. El vastago, elemento al que ya se ha hecho referencia, sera el segundo
de los cuerpos que tendra que ser mallado. Y por Ultimo, se tendra la unidad
designada como carga. Cada uno de ellos precisara un mallado diferente que
se ajuste a su aplicacién dentro de la simulacion, y a la importancia que sugiera
en la misma. Enunciado esto, y antes de proseguir con la descripcion detallada

de cada uno, se presenta el modelo que sera base para el andlisis por elemen-
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tos finitos en la Imagen 51, asi como el resultado del mallado conjunto en la
Imagen 52.

[ ANSYS

Noncommercial use only

Imagen 52.: Ensamblaje modelo para simular mallado
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Se comienza el detalle de la malla con el "body” designado como soporte.
Antes de continuar con la descripcion del elemento de mallado y tamafio del
mismo, se muestra cémo resulta este componente segun es importado en un
fichero parasolid en la Imagen 53.

Imagen 53.: Soporte con funcionalidad femoral

El soporte, al no recaer la importancia de la simulacion sobre él, no precisa
de un tamafo de elemento de malla reducido en exceso. De ahi, que se haya
considerado suficiente una dimensiéon de 5mm por elemento.

El elemento de mallado serd en este caso tetraédrico, quedando el soélido

como se muestra en la Imagen 54.

Imagen 54.: Soporte con funcionalidad femoral
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El siguiente componente en mallar, resulta ser el vastago + cabeza de la
protesis de cadera. En esta ocasién, si que es de obligado cumplimiento que el
tamario del elemento de malla se ajuste a la significacion que esta sujeta a este
componente femoral. En la Imagen 55 puede apreciarse la geometria del mis-
mo.

Imagen 55.: Componente femoral: vastago+cabeza

A causa de este, el modelo se ensaya de forma iterativa hasta que la solu-
cion valida diste un 5% de la solucién previa. Con esto, se dictamina que el
elemento clave sera tetrédrico de nuevo, y el tamafio perfecto se sitia en
2,957mm por elemento de malla, como puede apreciarse en la Imagen 56.

Imagen 56.: Componente femoral: vastago+cabeza mallado
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Por ultimo, se expone la unidad que ha sido designada como carga. Sobre

su superficie plana superior se aplicara la fuerza del ensayo, tal y como se espe-
cificd en lineas anteriores. Esta pieza se publica en la Imagen 57.

Vi — .>

Imagen 57.: Componente designado como carga

Al no precisar atenciéon especial en los calculos, se decide mallar con ele-
mentos hexaédricos, con un tamafo caracteristico de 8mm por elemento de ma-
lla, resultando como se percibe en la Imagen 58.

Imagen 58.: Componente mallado designado como carga
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Presentados cada uno de los componentes vy el tipo de elemento de malla

que se selecciona para cada uno de ellos, se prosigue con una breve resefia de

lo que suponen los mismos.

6.3.2.2. Tipos de elementos. Contactos

El elemento que se ha utilizado en este ensayo para mallar los tres cuerpos

solidos, se conoce en el software AnsysWorkbench como SOLID 185.

SOLID 185 es empleado para el modelado 3D de estructuras solidas. Esta
definido por ocho nodos que disponen de tres grados de libertad (GDL) cada
uno. Estos GDL hacen referencia a la traslacién segun los tres ejes de coorde-
nadas. En adicion a esto, decir que el elemento tiene plasticidad, hiperelastici-
dad y otras cualidades que lo hacen ciertamente interesante para los materiales
que se ensayan en este estudio.

Asimismo, para los contactos definidos en el problema como de tipo “bon-
ded”, se precisan dos superficies que no puedan penetrarse, aunque en el caso
que incumbe a este documento, este fendmeno tiene cierta tolerancia por haber-
se usado en el calculo el método de Penalizacion. En este estudio se dan dos
pares de superficies de contacto: una entre el soporte y el vastago, y otra entre
el vastago y la carga.

Las dos superficies que constituyen un par de contacto reciben el nombre de

“target” y “contact”, respectivamente. Como la simulacién que se lleva a cabo
esta incluida en un modelado 3D, la familia de elementos superficie-superficie
con la que se ha trabajado es: CONTACT 174 — TARGET 170.
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6.4. Estados de carga

La carga maxima que se aplico en el ensayo es de 2.300N. Dicha carga fue
aplicada como una presion en la cara superior de la pieza de carga, como se
dispone en la Imagen 59.

Imagen 59.: Posicionamiento de la carga sobre el conjunto

7. Analisis de resultados
7.1. Introduccién

Llegado el momento de la presentaciéon de resultados y tras haber finalizado
la simulacion propuesta desde un principio, es de obligado cumplimiento el
hacer mencién al caracter aproximado que ofrecera cualquier valor numérico
obtenido en el analisis. Los motivos que fuerzan esta afirmacién son conse-
cuencia de las simplificaciones propuestas en el modelo planteado, asi como
efecto del método de calculo por elementos finitos.

Si bien es cierto que una imagen del post-procesado puede dar idea del al-
cance adquirido por la solucion, también lo es, que una exhaustiva interpretacion
de la misma amplia el conocimiento que se pueda extraer del analisis por ele-
mentos finitos.
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Como referencia a la hora de interpretar los datos numéricos, se ha recurrido

a vario articulos cientificos en los que se discutia, entre otros aspectos, el que
incumbe a este trabajo. Dichos articulos estan citados en la bibliografia, hacien-

do alusion a su origen y publicacion.

Y para que no suscite duda la magnitud y/o significacion de los resultados, se
ha de especificar que las unidades empleadas desde la introduccién de datos,

fueron las siguientes:

- Longitud: milimetros (mm)

- Fuerza: Newton (N)

- Tensién: mega pascales (MPa)
- Tiempo: segundos (s)

Planteado todo lo anterior, se inicia la discusién de datos de desplazamientos
y tensiones de Von Misses alcanzadas para cada material simulado. Igualmente,
se coteja la zona critica de tensiones con un caso real de prétesis de cadera.
Asimismo, se verifica que la magnitud de las variables a estudio, no difiere de la
que se puede encontrar en estudios realizados por grandes entidades colabora-

doras con corporaciones de prestigio como la NASA.

7.2.Resultados

Después de varias pruebas con el modelo geométrico, se optd por la solucién
mas factible en lo que a superficies de contacto se refiere.

Como primera opcién, se habia planteado un soporte para la prétesis en el
que, mediante una trayectoria similar a la que sigue el vastago en su geometria,
se generaba una perforacion donde era posicionado el implante. Esta simula-

cién ofrecia valores de tension diez veces superiores a los permitidos, y los des-

115



Universidad
Carlos 1] de Madrd

plazamientos mostraban una deformacién inviable para un elemento externo al

organismo que pretende subsanar parte de él.

No siendo convincente nada de lo anteriormente narrado para presentar en el
estudio, se ejecutd un cambio considerable en la forma descriptiva del soporte.
Esta vez, se copiaria la geometria del componente femoral del implante a modo
de vaciado en el soporte establecido. Ahora si, las condiciones “Bounded” per-
mitian la adhesion firme de nodos entre prétesis y soporte.

Puesto en marcha el proceso de calculo, se logro la solucién. Esta vez, la
desviacion de los valores hallados frente a los conocidos, era minima, y la ten-
dencia a seguir dependiendo del material ensayado se correspondia con la que
era de esperar. Con esto pues, se presentan a continuacion las tensiones de
Von Misses y los desplazamientos caracteristicos para los tres materiales ensa-
yados.

7.2.1. Tensiones

Entendiendo por tensiéon de Von Misses aquella magnitud fisica que es pro-
porcional a la energia de distorsién y que en ingenieria estructural es usada en
el contexto de las teorias de fallo, en este documento sera considerado como un

claro indicador para un buen disefio sobre materiales ductiles.

El software utilizado, AnsysWorkbench, no sélo aporta un conjunto de valo-
res, sino que ademas es capaz de gestionarlos mediante imagenes del elemento
a estudio con diagramas cromaticos de tal forma que con un simple vistazo pue-
da descubrirse la zona que mas sufre.

En cada material sometido a estudio, la zona de mayor concentracion de ten-
siones coincide, aunque la magnitud fluctta algunas decenas. En la Tabla 7 se

exponen los resultados de tensién obtenidos para cada ensayo calculado.
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MATERIAL Tension Von Tension prin- Tension prin-  Tensi6n prin-

misses cipal Maxima cipal media cipal minima

(MPa) (Mpa) (Mpa) (Mpa)
Acero inox. 316L 377.9
TigAlV 358.96
TizsNb;ZrsTa 320.70 257.9 67.947 36.573

Tabla 7.: Valores numéricos obtenidos para cada material ensayado

Sin mas demora, se discuten los resultados para cada material.

7.2.1.1. TicAlsV

Una vez aplicada la carga en la geometria, la magnitud mas significativa para
este calculo, resulta ser la tension de Von Misses. Como se ha podido observar
en la tabla anterior, el valor obtenido para esta magnitud ha resultado ser
358,96Mpa. Para saber si esta dentro de los valores 6ptimos, se debe comparar
con el limite elastico del material. El TigAlsV es una aleacion de titanio muy
comunmente empleada en los implantes. Su oy toma un valor de 976Mpa, por lo
que la tension de Von Misses, al no superarlo, constata que el material esta atn
en comportamiento elastico, es decir, no sufre deformacion permanente.
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Imagen 60.: Curvas tension-deformacion funcion de T2 para aleacion de Ti
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En cuanto a la zona del implante que sufre esta tension, se puede localizar

sin dificultad mediante la imagen siguiente.

T “ANSYS
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Imagen 61.: Tensién Von Misses (TigAl;V)

Pero ahora bien, mas all4 de la légica comun, cabria la duda de saber si este
valor se corresponde con el fenémeno de traccion o con el de compresién. Para
eliminar cualquier tipo de indecision, basta con echar un vistazo a la imagen del
vector principal de tensiones (Imagen 62 e Imagen 63). En ella, el color azul
indica compresién, mientras que el color rojo, traccién, y si se cercara la figura
en torno a la mayor tension, se corroboraria que la zona estudiada esta bajo una
compresion que tiene el valor maximo apuntado.
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Imagen 62.: Vector de tensiones para el TigAl4V
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Imagen 63.: Zoom en vector de tensiones para el TigAl,V
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Como bien se ha venido anunciando durante el desarrollo tedrico del proyec-
to, las zonas mas dafiadas en el implante estan alrededor del cuello (unién entre
vastago y cabeza). Una buena razén para este fenémeno podria ser la disminu-
cion de seccion, ya que este hecho lo convierte en un punto critico para esfuer-
zos a fatiga.

En lo referente a tensiones maxima y minima, se ha de decir que la tensién
maxima, generalmente, evalta la magnitud de un esfuerzo a traccion, mientras
que la minima lo hace a compresion. Si se observan las imagenes posteriores
(Imagen 64 e Imagen 65), de nuevo se verifica que el vector de tensiones da una
localizacion exacta de dénde se ubican la compresion y traccion maximas en el

vastago simulado.

T “ANSYS
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Imagen 64.: Tension principal maxima para el TigAl,V
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De esta forma, se puede asegurar que la zona posterior esta trabajando a
traccion durante el ciclo en el que la carga es aplicada.

ANSYS
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Imagen 65.: Tensidn principal minima para el TigAl,V

Lo mismo ocurre con la disposicién de las zonas que mas trabajan a compre-
sién durante el instante en el que se aplica la carga. El cuello y la parte inferior
del vastago que apoya en el hueso, resultan de mayor problematica.

No muy distinto es lo que sucede al ensayar los dos materiales restantes.

7.2.1.2. Acero inoxidable 316L

Después de haber reconocido lo que ocurre con la aleacion de titanio mas
frecuentemente utilizada para la gran mayoria de implantes, es sencillo llevar a
cabo un balance de cémo reacciona el acero inoxidable 316L bajo las mismas
condiciones de carga y de contorno. El uso en protesis de este material es ante-
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rior al de las aleaciones de titanio, y eso es consecuencia de haber descubierto
materiales biocompatibles con menor médulo elastico, y por lo tanto, con mayor
aproximacion de éste al del hueso.

Una de las derivaciones de que el mdédulo de Young sea mayor, es que las
tensiones de Von Misses que se obtienen también lo son.

Pero a pesar de que los valores calculados en aceros inoxidables o en alea-
ciones discrepen, no acontece asi con la localizacion de estas tensiones. Las
zonas con alto riesgo de rotura siguen confinandose a la seccion menor del cue-
llo del vastago, y a la zona inferior a la base de apoyo de éste. Es facil poder
distinguir estas zonas en la Imagen 66.

1 “ANSYS
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Imagen 66.: Tensién Von Misses para el acero inoxidable 316L
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Indistintamente, se puede certificar que las tensiones a las que se hacia refe-

rencia en lineas anteriores, se corresponden a esfuerzos de compresion. Solo
es necesario centrar la atencién en la concentracién de vectores que tiene lugar
en la localizacién que mostraba la imagen anterior (Imagen 67). Conciernen a la
tension minima principal, que como ya se aclaré en puntos anteriores va asocia-
da, por lo general, a solicitudes de compresion. La imagen ¢? da notoria mues-
tra de ello.

[ “ANSYS
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Imagen 67.: Vector de tensiones para el Acero inoxidable 316L

Haciendo zoom a la parte que concierne a las mayores tensiones (Imagen
68), se puede establecer dénde se posiciona la traccién y donde la compresion
de mayor intensidad.
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Imagen 68.: Zoom en vector de tensiones para el Acero inoxidable 316L

Con todo esto, y observando que el esfuerzo de traccion maximo se sitia en ;
la parte posterior del implante, es evidente que la tensién principal maxima tiene
que estar en ese exacto emplazamiento. Aprovechando los recursos del softwa-
re empleado en el calculo de elementos finitos, se evalla esta magnitud. Su
valor esta en torno a los 245MPa, siendo esta estimacion menor que la que se
obtenia con las aleaciones de titanio. Dicho esto, no queda mas que publicar
una imagen (Imagen 69) que valide lo aqui narrado.
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Imagen 69.: Tension principal maxima para el Acero inoxidable 316L

Opuestamente a la zona que tenia mayor esfuerzo de traccién, se encuentra
aquella en la que recae el mayor esfuerzo de compresién, o lo que es igual,
aquella en la que se ubica la tensién principal menor. Muestra de ello es la Ima-
gen 70.

[ TANSYS
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Imagen 70.: Tension principal minima para el Acero inoxidable 316L
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7:2:1:3. Ti35Nb7Zr5Ta

Puesto que en este apartado se trata una aleacién de titanio, las tensiones
que suscitara la carga aplicada, no divergiran de forma cuantiosa. Y, si bien es
cierto que se trata de un biomaterial mucho mas novedoso, lo légico seria que
presentase ventajas respecto a las aleaciones de titanio convencionales.

El progreso que ha suscitado esta material biocompatible sera substancial a
la hora de estudiar la deformacién que se da bajo una misma carga, pero no re-
presentara un gran cambio en los datos calculados para Von Misses. La maxi-
ma tensidn equivalente de Von Misses es aproximadamente 320MPa, y como
era de esperar, se origina en analoga disposicién a como lo hacia en TigAlsV o
acero inoxidable 316L. Es sencillo comprobarlo con representaciones similares
a las de la Imagen 71.

( ANSYS
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Imagen 71.: Tensién Von Misses (TizsNb7ZrsTa)
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De nuevo, chequear que se esta ante un caso de compresion resulta sencillo
exponiendo el vector principal de tensiones. Esta es la informacion que es ca-
paz de volcar la Imagen 72.

Imagen 72.: Vector de tensiones para el TiysNb;ZrsTa

El enfoque de la figura anterior hace constar que las zonas mas débiles ante
cargas externas presentan cambios de seccién bruscos, lo que convierte en de-
licada a la geometria en esos puntos. Con mas detalle puede observarse este
fenébmeno en la Imagen 73.

Imagen 73.: Zoom en vector de tensiones para el TissNb;ZrsTa
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La maxima tension principal dictamina donde la traccién tiene su mayor mani-
festacion, asi como el valor que puede alcanzar. Un analisis de “Maximum Prin-
cipal Stress” proporciona este dato, y su simplificacion puede reducirse a una
figura como la de la Imagen 74.

 ANSYS
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Imagen 74.;. Maxima tensién principal para el TizgsNb;ZrsTa

Al mismo tiempo, la tension principal minima trabaja con las solicitudes a
compresion, siendo en este solido ensayado mas fuertes que las de traccion.
Los valores numéricos pueden advertirse en la Imagen 75, imagen que se co-

rresponde a la minima tensién principal.
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Imagen 75.: Minima tensién principal para el TissNb;ZrsTa

7.2.2. Deformaciones

Pero la tensién por si sola no es capaz de expresar el comportamiento de un
solido en su totalidad. Para conocer con caracter mas certero la reaccion en el
implante cuando se somete a una carga, es fundamental que se analicen las
deformaciones que sufre el mismo. Este planteamiento viene precedido por la

Ley de Hooke, que se expuso de forma tedrica en los capitulos de base ma-
tematica de elementos finitos.

Asimismo, una valiosa iniciativa se produciria si se lograra una imagen si-
multanea del elemento deformado y del de partida.
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A pesar de que las tensiones de Von Misses no difieren demasiado a la hora

de cotejar materiales, no ocurre lo mismo con los desplazamientos. Esta simili-
tud puede ser debida a que en la zona de maximas tensiones, los esfuerzos re-
sultan ser principalmente de traccion- compresion y en pequefia medida de
flexion, y las tensiones, para dichos esfuerzos, dependen primordialmente de la
geometria.

Sin mas preambulo, en la Tabla 8 se presentan los valores de desplazamien-
to obtenidos para cada material ensayado.

MATERIAL Desplazamiento Desplazamiento Direc-

Total (mm) cional (Y axis) (mm)
Acero inox. 316L 0.31135 0.068633
TisAlV 0.45927 0.14563
TizsNb;ZrsTa 0.8432 0.3455

Tabla 8.: Valores numéricos de desplazamiento obtenidos para cada material ensayado

La razon que explica que exista tanta diferencia entre la deformacion en el
acero inoxidable 316L y las aleaciones de titanio, radica en la disparidad que se
da entre sus mddulos de Young. Con esto se quiere hacer entender, que a me-
nor médulo elastico, mayor deformacion habra. Muestra clara de ello, es la no-
vedosa aleacion de titanio, TissNbsZrsTa.

Para mayor contundencia en lo ya enunciado, se procede a la discusion de
calculos realizados con los distintos materiales.
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7.221. TigAlsV

El hecho de que los desplazamientos mas significativos se den en la parte
superior de la protesis, viene motivado por el “apoyo fijo” (fixed support) al que
esta sometido el componente que sostiene al vastago.

En el caso de la aleacién de titanio que incumbe a esta seccion, la deforma-
cion (como escalar) toma un valor de 0,45mm (ver Imagen 76), dato justificado
por el modulo de Young de este biomaterial.
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Imagen 76.: “Total deformation” para el TigAl,V
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Sin embargo, puesto que la carga esta aplicada en la direccion del eje verti-
cal, seria conveniente estudiar la deformacién direccional que acontece segun el
eje Y. De este modo los valores seran mas representativos, y daran mejor idea
del comportamiento de la aleacién. Para ello, se expone la Imagen 77, en la que
se situa el valor maximo de desplazamiento en el implante.

© ANSYS
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Imagen 77.: “Directional Deformation” (Y axis) para el TigAl,V

7.2.2.2. Acero inoxidable 316L
Ya se introdujo en capitulos anteriores la influencia del médulo de Young so-

bre la deformacion. Este influjo tiene como base matematica la Ley de Hooke,
ley que establece proporcionalidad entre tensiones y deformaciones.
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Entonces, si casi se puede hablar de abismo en el cotejo de médulos de

elasticidad de aleaciones de titanio y aceros inoxidables, es de suponer que algo
parecido ocurrira con las deformaciones.

Asi puede comprenderse cuando se toma imagen del ensayo de la protesis
con acero inoxidable 316L (Imagen 78). Ahora el desplazamiento del punto ex-
tremo superior, resulta ser mucho menor.
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Imagen 78.: “Total deformation” para el Acero inoxidable 316L

Y de nuevo, como ya sucediera con el biomaterial TiBAI4V, el caso a analizar
para mayor precision en la comparaciéon de materiales biocompatibles, es el de
deformaciones direccionales sobre el eje Y. En este tipo de analisis se ratifica
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que, al estar fijado el implante por su parte mas inferior, el mayor desplazamien-

to tiene lugar en su parte mas superior. Prueba de ello es la Imagen 79.
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Imagen 79.: “Directional Deformation” (Y axis) para el Acero inoxidable 316L

7.2.2.3: Ti35Nb7Zr5Ta

Esta aleacién de titanio de ultima generacién, posee una propiedad mecanica i
muy valiosa en el mundo de los implantes 6seos. Su moédulo de Young se
aproxima bastante al del hueso real, mostrando asi un comportamiento mecani-
€O mas parecido.
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Y en la parte que es asignable a este apartado del proyecto, el bajo médulo

de elasticidad hace que el desplazamiento sufrido bajo las mismas condiciones
de carga, sea mucho inferior que el que otorgan el resto de materiales ensaya-
dos. Es evidente este enunciado si se observa la Imagen 80. Ahora los colores
de la escala no alcanzan los niveles que, por ejemplo, volcaba el calculo con el
acero inoxidable 316L.
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Imagen 80.: “Total deformation” para el TizsNb;ZrsTa

Lo mas interesante, es que a pesar de que los resultados obtenidos en de-
formaciones direccionales segun el eje Y para los tres casos desarrollados sean
muy dispares, la posicién de este maximo es exacta tanto para las aleaciones de
titanio como para el estudio del acero inoxidable.
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Sin mas dilacién, se expone la Ultima imagen que da fuerza a la afirmacién

anterior, Imagen 81.
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Imagen 81.: “Directional deformation” para el TissNb;ZrsTa

8. Conclusiones y trabajos futuros
8.1.Conclusiones

El presente documento tenia como finalidad la justificacién de la investiga-
cion evolutiva en biomateriales para implantes 6seos. Pero para que los resul-
tados de un ensayo en elementos finitos fueran precisos, se requeria la creacién
de una geometria similar a los implantes reales.
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Tras una exhaustiva busqueda e indagacion de informacion en el mundo de
los materiales biocompatibles para el reemplazo de componentes 6seos (mas
concretamente substitucion articular de cadera) y en el avance de los mismos,

se ha pretendido establecer unas bases mecanicas que satisficiesen tal fin.

El mas antiguo de los tres materiales simulados en el modelo protésico re-
sulté ser el acero inoxidable 316L. Afos mas tarde, surgiriria como novedad la
aleacién de titanio TigAlsV, que ofrecia un comportamiento a compresiéon mas
efectivo que el que se vino observando con su predecesor. Pero no ha sido has-
ta estas ultimas décadas, cuando ha visto la luz un material que, al fin, consegu-
ia aproximar, sustancialmente, su médulo de Young al del hueso. Se trata del
compuesto TizsNbsZrsTa.

Con esta evolucion, y mas especificamente con el acercamiento que se ha
producido entre las propiedades mecanicas de componente de sustitucion y
componente de origen, se ha conseguido emular con mayor fiabilidad, la reac-

cién de un implante tras la intervencion.

El estudio de elementos finitos obrado, ha dado muestra de cémo la magni-
tud de las deformaciones aparecidas tras la aplicacion de una misma carga so-
bre los distintos materiales aumentaba, llegando a alcanzar valores casi tres ve-
ces superiores de deformaciéon en el material mas novedoso.

Todo lo contrario se demostraba en cuanto a las tensiones que sufre una
protesis de cadera. Con un mismo disefio geométrico, las tensiones de Von
Misses se reducian apaciguando el fenémeno de necrosis en el fémur si se in-

tervenia con un implante de TizsNbzZrsTa.

Es por todo lo citado que, un punto constante de estudio con relaciéon a los
implantes internos, sigue siendo el material. El material ideal debe poseer un
modulo de elasticidad bajo, proximo a los 17GPa que presenta el tejido 6seo.
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Ademas, se debe complementar con una alta resistencia ultima, resistencia a la

fatiga por las cargas repetidas a que se vera sometida la prétesis en el ciclo de

vida, e indudablemente, y con una biocompatibilidad total.

Como nota final, afiadir que en el presente trabajo se constatdé que un cambio
en el modulo de elasticidad de la protesis producia una reduccion en las magni-
tudes de los esfuerzos. Y aunque los resultados que se obtienen con el material
de mas reciente implementaciéon son esperanzadores para que no sea necesaria
una segunda intervencion, la ambicion cientifica no cesa, y qué duda cabe de
que en breve seran necesarias multiples simulaciones mas para probar tecno-
logias casi, hoy, impensables.

8.2. Lineas futuras de investigacion

Las ultimas investigaciones en tecnologia para implantes, proviene de profe-
sionales canadienses y alemanes. Su aporte a esta rama de la biomedicina ra-
dica en poder fabricar protesis éseas que sean idénticas a los huesos humanos.

Esta modelizacién es posible gracias a la implementacion de una impresora
3D de chorro de tinta que logra reproducir una imagen tridimensional del hueso
por mediacion de un escaner.

“La protesis de material ceramico se obtiene mediante impresion de sucesi-
vas capas, como en una foto a color, y reproduce exactamente la porosidad
6sea que permite el crecimiento de capilares sanguineos necesarios para la vida

del hueso”.

El material cerdmico empleado es sustituido por hueso vivo cuando con el
tiempo es capaz de disolverse lentamente. Es por ello, que es condicién indis-
pensable que el ceramico posea la propiedad de ser soluble.
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Puesto que con esta técnica es posible crear implantes 6seos que encajen a

la perfeccién en la anatomia del paciente, la posibilidad de que se produzca re-
chazo disminuye considerablemente, por lo que su duracién no hace sino que

incrementarse.

Pero para que la impresora pueda llegar a cumplir su objetivo, antes tiene
que haberse realizado un escaner previo de la anatomia a reparar. Es a partir
de aqui cuando la impresora, haciendo las veces de tinta, suelta un chorro de
acido sobre una pelicula de cemento. De esta manera, y haciendo reiterada es-
ta operacion, se consigue un objeto ceramico que reproduce al detalle el hueso
a reconstruir. Y cuando se especifica al detalle, se quiere hacer entender, que
incluso la porosidad y la geometria de los microcanales de los huesos puede ser
controlada. No cabe duda de que ésta es la mayor proeza alcanzada en esta
tecnologia, ya que abrira las puertas a la vida.

Los microcanales a los que se hacen mencién, tienen la misién de llevar a las
células éseas presentes en éstos, el oxigeno y los nutrientes que son indispen-
sables para la generacion de tejido 6éseo y para la consecucion de mantener el
hueso con vida. Sino hubiese acceso a la sangre, seria imposible obtener hue-

§0.

El cemento que se nombra en lineas anteriores contiene cristales de Brus-
hita, que aportan la propiedad de endurecer sin tener que ser calentados. Y se
habla de ventaja, porque es de esta manera con la que se consigue que los po-
ros no conecten de forma aleatoria, y que a su vez, se pueda recibir el riego

sanguineo habiendo una adecuada adaptacion una vez implantada la prétesis.

“Aunque esta tecnologia tardara todavia al menos diez afios en estar dispo-
nible para la practica médica, cuando pueda realmente reconstruir un hueso
desaparecido como consecuencia de una fractura evitara una segunda opera-
cidén, muy dolorosa, a través de la cual los traumatologos extraen el materia 6seo

necesario para el injerto de los huesos iliacos.”
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A continuacion y para terminar la exposicién, se muestra en la Imagen 82,
una reproduccion practicada con esta tecnologia de craneos humanos.

Imagen 82.: Craneos humanos reproducidos con la tecnologia impresiéon 3D
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TABLE 1
Unit System |Metric (mm, kg, N, °C, s, mV, mA)
Angle Degrees
Rotational Velocity rad/s
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Geometry

TABLE 2

Ti6_Al4_V > Geometry

Object Name Geometry
State Fully Defined

Source |E:\PFC\Modelo a medida_1 .a

Type DesignModeler
Length Unit Millimeters
Element Control Program Controlled

Displ Part Col

!

Length X 111,23 mm
Length Y 164,03 mm
Length Z 50, mm

Volume 2,0179e+005 mm?
Mass 0, kg

Bodies 3
Active Bodies 3
Nodes 26961

Elements 15628

Import Solid Bodies Yes
Import Surface Bodies Yes
Import Line Bodies Yes
Parameter Processing Yes
Personal Parameter Key DS
CAD Attribute Transfer No
Named Selection Processin No
Material Properties Transfer No
CAD Assaociativity Yes
Import Coordinate Systems No
Reader Save Part File No
Import Using Instances Yes
Do Smart Update No
Attach File Via Temp File No
Analysis Type 3-D
Mixed Import Resolution None
Enclosure and Symmetry Processing Yes
TABLE 3
Ti6_Al4_V > Geometry > Parts
Object Name Hueso a medida pétesis_piezainueva2 carga
State Hidden Meshed Hidden

Suppressed




Material | SOPOTte Norma IRAM 9422- Ti6AI4V Polietileno
Stiffness Behavior Flexible
Nonlinear Material
Effects Yas
Ty ____Bounding Box AsE ey b
Length X 84,266 mm 79,5672 mm 52,826 mm
Length Y 93,521 mm 123,08 mm 44,005 mm
Length Z 48,523 mm _27,3 mm 50, mm
T : ~ Properties S bR
Volume 1,4477e+005 mm? ] 20591 mm? | 36425 mm?
Mass 0, kg
Centroid X -2,6578 mm -35,124 mm -45,76 mm
Centroid Y -17,137 mm 39,184 mm 78,808 mm
CentroidZ|  -9,3485¢-004 mm 21219-002mm | 1:3759e-002
Moment of Inertia Ip1 0, kg'mm?
Moment of Inertia Ip2 0, kg:mm?
Moment of Inertia Ip3 0, kg-mm?
AR R  Statistics W S eREal
Nodes 15816 10272 873
Elements 9828 5582 218
Connections
TABLE 4
Ti6_Al4_V > Connections
Object Name| Connections
State | Fully Defined
_Auto Detection
Generate Contact On Update Yes
Tolerance Type Slider
Tolerance Slider 0,
Tolerance Value | 0,51099 mm
Face/Face Yes
Face/Edge No
Edge/Edge No
Priority| Include All
Same Body Grouping Yes
Revolute Joints Yes
Fixed Joints Yes
___ Transparency S
Enabled|  Yes
TABLE 5
Ti6_Al4_V > Connections > Contact Regions
Object Name|  Contact Region | Contact Region 2
State Fully Defined
L U igaane T
Scoping Method Geometry Selection
Contact 13 Faces 1 Face
Target 13 Faces 1 Face
Contact Bodies| Hueso a medida | p6tesis_pieza1nueva2




Target Bodleslpéte3|s pleza1nueva2| carga
o _ Definition. e
Type Bonded
Scope Mode Automatic
Behavior Symmetric
Suppressed No
Bl sAdvenced © .
Formulation Pure Penalty
Normal Stiffness Program Controlled
Update Stiffness Never
Thermal Conductance Program Controlled
Pinball Region Program Controlled
Mesh
TABLE 6
Ti6_Al4_V > Mesh
Object Name Mesh
State Solved
‘Defaults
Phy3|cs Preference Mechanical
Relevance 0
2o o Advanced
Relevance Center Coarse
Element Size Default
Shape Checking | Standard Mechanical
Solid Element Midside Nodes | Program Controlled
Straight Sided Elements No
Initial Size Seed| Active Assembly
Smoothing Low
Transition Fast
__ Statistics e
Nodes 26961
Elements 15628
TABLE 7
Ti6_Al4_V > Mesh > Mesh Controls
Object Name | Body Sizing|Body Sizing 2| Body Sizing 3| Hex Dominant Method
State FuIIy Deflned
MR _ Scope ‘ e
Scopmg Method Geometry Selectron
Geometry 1 Body
- _ Definition e
Suppressed No
Type Element Size
ElementSize| 5 mm | 2957mm | 8 mm
Edge Behavior Curv/Proximity Refinement
Method Hex Dominant
Element Midside Nodes Use Global Setting
Control Messages No

Static Structural




TABLE 8
Ti6_Al4_V > Analysis

Object Name

Static Structural

State

Physics Type

Fully Defined

Structural

Analysis Type

Reference Tem p

Static Sructural

TABLE 9
Ti6_Al4_V > Static Structural > Analysis Settings
Object Name Analysis Settings
Fully Defined

State

Number Of Steps 1,
Current Step Number 1,
Step End Time 1,8

__Auto Time St ping

Solver Type

Program Controlled

Program Controlled

Weak Springs Program Controlled
Large Deflection Off
Inertia Relief Off

_Calculate Stress

_Line Search|

Force Convergence Program Controlled
Moment Convergence Program Controlled
Displacement
Convergence Program Controlled
Rotation
Convergence Program Controlled
Program Controlled

Calculate ths At

Solver Files Directory

Calculate Strain Yes
All Time Points

d vian:
E:\PFC\Simulacion_Modelo a medida_1_TiBAl4V_mas aproximado

Simulation Files\Static Structural\
Future Analysis None
Save ANSYS db No
Delete Unneeded
Files ves
Nonlinear Solution No
TABLE 10
Ti6_Al4_V > Static Structural > Loads
Object Name | Fixed Support| Force
: Ste Full Dfin -
oing thd Geo Iti B
_ Geomet 3 Faces

1 Face




Type | Fixed Support| Force
Suppressed No
Define By Components
X Component 1251, N (ramped)
Y Component -1930, N (ramped)
Z Component 0, N (ramped)
FIGURE 1

Ti6_Al4_V > Static Structural > Force

1251,

1000,

500,

-1000,

-1500,

-1930,

1.

Solution

TABLE 11
Ti6_Al4_V > Static Structural > Solution
Object Name | Solution
State| Solved
‘Adaptive Mesh Refinement
Max Refinement Loops 1,
Refinement Depth 2,

TABLE 12
Ti6_Al4_V > Static Structural > Solution > Solution Information
Object Name | Solution Information
State Solved

Solution Information

Solution Output|  Solver Output
Newton-Raphson Residuals 0

Update Interval 25s

Display Points All




TABLE 13
Ti6_Al4 V > Static Structural > Solution > Results

Object
Name

Equivalent
Elastic Strain

Equivalent Stress

Total
Deformation

Directional
Deformation

Vector
Principal
Stress

Type

Equwant
(von-Mises)
Elastic Strain

Equivalent (von-Mises)

Stress

Solved

All Bodies

Total
Deformation

Directional
Deformation

- etr

Principal
Stress

Display
Time

End Time

_Orientation

Y Axis i |

2 OccLis o)

Time

Minimum 43n?rf3;'°9 117676005 MPa | 0,mm | -0,15241 mm |
Maximum| 7344003 35896 MPa | 0,45927 mm | 0,14563 mm
O'ggﬂ'rr:g: Hueso a medida carga
Madmum I:_ll":dsig : pétesis_piezalnueva2 carga

1,8

Load Step 1

Substep 1

Iteration 1

Number

TABLE 14
Ti6_Al4_V > Static Structural > Solution > Results
] Maximum Principal Minimum Principal Middle Principal
Object Name Stress Stress Stress
State olve _

MammumPinmpa

All Bodies

ition i
Minimum Principal

Middle Principal |

Type Stress Stress Stress
Display Time End Time
Minimum -45,97 MPa -410,28 MPa -81,475 MPa
Maximum 253,9 MPa 33,777 MPa 60,671 MPa

Minimum Occurs On

pétesis_piezalnueva2

Maximum Occurs
On|

mation

pétesis_piezalnueva2

Load Step

Substep

Iteration Number

= a -




Acero_inox_316L

Geometry
TABLE 15
Acero_inox_316L > Geometry
Object Name Geometry
State Fully Defined
aDefinillon o
Source | E:\PFC\Modelo a medida_1.agdb
Type DesignModeler
Length Unit Millimeters
Element Control Program Controlled
Display Style Part Color
. ; BoundingBox: @ T o
Length X 111,23 mm
Length Y 164,03 mm
Length Z 50, mm
Volume 2,0179e+005 mm?
Mass 0, kg
S Siatletles R
Bodies 3
Active Bodies 3
Nodes 26961
Elements 15628
it Proferances’ - Lo vnnn
Import Solid Bodies Yes
Import Surface Bodies Yes
Import Line Bodies Yes
Parameter Processing Yes
Personal Parameter Key DS
CAD Attribute Transfer No
Named Selection Processin No
Material Properties Transfer No
CAD Associativity Yes
Import Coordinate Systems No
Reader Save Part File No
Import Using Instances Yes
Do Smart Update No
Attach File Via Temp File No
Analysis Type 3-D
Mixed Import Resolution None
Enclosure and Symmetry Processin Yes
TABLE 16
Acero_inox_316L > Geometry > Parts
Object Name Hueso a medida potesis_piezainueva2 carga
State Hidden Meshed Hidden
ke 0 L GraphiesiProperties] TR TR T T
Visible No Yes No
Transparency 1




Suppressed

No

Soporte Norma IRAM 9422-

Material 3 acero_inox_316L Polietileno
Stiffness Behavior Flexible
Nonlinear Material
Effects e
Length X 84,266 mm 79,572 mm 52,826 mm
Length Y 93,521 mm 123,08 mm 44,005 mm

48,523

27,3

sl

1,4477e+005 mm? 20591 mm? 36425 mm®
Mass 0, kg
Centroid X -2,5578 mm -35,124 mm -45,76 mm
Centroid Y -17,137 mm 39,184 mm 78,808 mm
Centroid Z -9,3485e-004 mm 2,1219e-002 mm 1'37ﬁ19;'002
Moment of Inertia Ip1 0, kg:mm?
Moment of Inertia Ip2 0, kg:mm?
Moment of Inertia Ip3 0, kg-mm?
Nodes 15816 10272 873
Elements 9828 5582 218
Connections
TABLE 17
Acero_inox_316L > Connections
Object Name | Connections
Generate ct On pdat
Tolerance Type Slider
Tolerance Slider 0,
Tolerance Value| 0,51099 mm
Face/Face Yes
Face/Edge No
Edge/Edge No
Priority | Include All
Same Body Grouping Yes
Revolute Joints Yes
Fixed Joints Yes
nabled
TABLE 18
Acero_inox_316L > Connections > Contact Regions
Object Name Contact Region | Contact Region 2
__ State Fully Defined

Scoping Method

Geometry Selection

Contact 13 Faces

| 1 Face




Target 13 Faces 1 Face
Contact Bodies| Hueso a medida |poétesis_piezalnueva2
Target Bodies | pétesis_piezalnueva2 carga
e Definition G
Type Bonded
Scope Mode Automatic
Behavior Symmetric
Suppressed No
TR
Formulation Pure Penalt
Normal Stiffness Program Controlled
Update Stiffness Never
Thermal Conductance Program Controlled
Pinball Region Program Controlled
Mesh
TABLE 19
Acero_inox_316L > Mesh
Object Name Mesh
State Solved
Dl s
Physics Preference Mechanical
Relevance 0
Adyanced .
Relevance Center Coarse
Element Size Default
Shape Checking | Standard Mechanical
Solid Element Midside Nodes| Program Controlled
Straight Sided Elements No
Initial Size Seed| Active Assembly
Smoothing Low
Transition Fast
Stadstless 0 ¢
Nodes 26961
Elements 15628
TABLE 20
Acero_inox_316L > Mesh > Mesh Controls
Object Name | Body Siz.r‘ng] Body Sizing 2| Body Sizing 3| Hex Dominant Method
State Fully Defined
SN Scope S
Scoping Method Geometry Selection
Geometry 1 Body
Suppressed No
Type Element Size
ElementSize| 5 mm | 2957mm | 8 mm
Edge Behavior Curv/Proximity Refinement
Method Hex Dominant
Element Midside Nodes Use Global Setting
Control Messages No




Static Structural

TABLE 21
Acero_inox_316L > Analysis
Object Name | Static Structural
State| Fully Defined
_ Definition
Physics Type| Structural
AnalyS|s Type | Static Structural
& Optlons =~
Reference Temp] 22.°C
TABLE 22
Acero_inox_316L > Static Structural > Analysis Settings
Object Name Analysis Settings
State Fully Defined
' Step Controls -
Number Of Steps 1;
Current Step Number 1,
Step End Time 1,s
Auto Tlme Stepplng Program Controlled
s Solver Controls i
So!ver Type Program Controlled
Weak Springs Program Controlled
Large Deflection Off
Inertia Relief Off
Sl Nonlinear Controls
Force Convergence Program Controlled
c onvg;g‘ri]:g Program Controlled
%ﬁgbﬁggﬂg Program Controlled
c onvzfgt:ggg Program Controlled
Line Search Program Controlled
A ~ Output Controls o
Calculate Stress Yes
Calculate Strain Yes
All Time Points

Calculate Res_ults At

Analysis Data Management

Solver Files Directory

E:\PFC\Simulacion_Modelo a medida_1 T|6AI4V mas aprommado |
Simulation Files\Static Structural (20

Future Analysis None
Save ANSYS db No
Delete Unneeded Vg
Files
Nonlinear Solution No
TABLE 23
Acero_inox_316L > Static Structural > Loads
Object Name | Fixed Support | Force
State Fully Deﬂned
i E 00 Seops :




Scoping Method Geometry Selection
Geometry| 3 Faces | 1 Face
7 ~ Definition
Type | Fixed Supportl Force
Suppressed No
Define By Components
X Component 1251, N (ramped)
Y Component -1930, N (ramped)
Z Component 0, N (ramped)
FIGURE 2

Acero_inox_316L > Static Structural > Force

1251,

1000,

500,

0, -

-500, ~

-1000,

-1500,

-1930, -

Solution

TABLE 24
Acero_inox_316L > Static Structural > Solution
Object Name | Solution
State | Solved
Adaptive Mesh Refinement
Max Refinement Loops 1,
Refinement Depth| 2,

TABLE 25
Acero_inox_316L > Static Structural > Solution > Solution Information
Object Name | Solution Information
State Solved
__Solution Information
Solution Output|  Solver Output
Newton-Raphson Residuals 0




Update Interval

25s

Display Points All
TABLE 26
Acero_inox_316L > Static Structural > Solution > Results
: : N Vector
Object| Equivalent ; Total Directional i
Name| Elastic Strain Equivalent Stress Deformation | Deformation ng,gfsa /
State Solved
G ~Scope
Geometry | All Bodies
M e : Definition :
Type (sg:-“l‘,v‘?ilseenst) Equivalent (von-Mises) Total Directional P\t{i?\zggral
Elastic Strain Stress Deformation | Deformation Sirage
Display .
Time End Time
Orientation - | Y Axis
S e Results e
s 4,9275e-009
Minimum AR 1,3304e-005 MPa 0, mm -0,11167 mm
: 8,1997e-003 6,8633e-002
Maximum aeetion 377,9 MPa 0,31135 mm mm
Minimum :
Obelire On Hueso a medida carga
Maximum Hueso a g ow
Occurs On misdida potesis_piezalnueva2 carga
B ] : Information
Time 1,8
Load Step 1
Substep 1
lteration 1
Number
TABLE 27
Acero_inox_316L > Static Structural > Solution > Results
: Middle Principal Minimum Principal Maximum Principal
Object Name Stress Stress Stress
State Solved
Geometry| All Bodies
R R R ~ Definition e e e A
o Middle Principal Minimum Principal Maximum Principal
P Stress Stress Stress
Display Time _ End Time
Sohe R Results i e
Minimum -73,753 MPa -420,81 MPa -42.929 MPa
Maximum 49,312 MPa 24,803 MPa 244,95 MPa
Minimum Occurs On pétesis_piezalnueva?2
MexinEl) Occuorﬁ pétesis_piezalnueva2
Information ;
Time 1,8
Load Step 1




Substep

lteration Number

Ti35_Nb7_2r5_Ta

Geometry
TABLE 28
Ti35_Nb7_Zr5 Ta > Geometry
Object Name Geometry
State Fully Defined
Reflottlon -G e it e
Source | E:\\PFC\Modelo a medida_1.agdb
Type DesignModeler
Length Unit Millimeters
Element Control Program Controlled
Display Style Part Color
. BoundingBoxt U0 0
Length X 111,23 mm
Length Y 164,03 mm
Length Z 50, mm
inspropertles: v et el
Volume 2,0179e+005 mm?
Mass 0, kg
_ Statistics e
Bodies 3
Active Bodies 3
Nodes 26961
Elements 15628
~ Preferences _ s
Import Solid Bodies Yes
Import Surface Bodies Yes
Import Line Bodies Yes
Parameter Processing Yes
Personal Parameter Key DS
CAD Attribute Transfer No
Named Selection Processing No
Material Properties Transfer No
CAD Associativity Yes
Import Coordinate Systems No
Reader Save Part File No
Import Using Instances Yes
Do Smart Update No
Attach File Via Temp File No
Analysis Type 3-D
Mixed Import Resolution None
Enclosure and Symmetry Processing Yes
TABLE 29
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Geometry > Parts
Object Name Hueso a medida potesis_piezalnueva2 carga
State Hidden Meshed Hidden




~ Graphics Properties

"~ Visible

No

No Yes
Transparency 1
e Definition
Suppressed No
Material | POt Noma IRAM 9422+ Tias_Nb7_zi5_Ta |  Polietileno
Stiffness Behavior Flexible
Nonlinear Material
Effects ves
R _BOunding Box & R
Length X 84,266 mm 79,572 mm 52,826 mm
Length Y 93,521 mm 123,08 mm 44,005 mm
Length Z 48,523 mm 27,3 mm 50, mm
S e Propertles S
Volume 1,4477e+005 mm® | 20591 mm® 36425 mm?
Mass 0, kg
Centroid X -2,5578 mm -35,124 mm -45,76 mm
Centroid Y -17,137 mm 39,184 mm 78,808 mm
Centroid Z|  -9,3485e-004 mm 21219e-002 mm | 1:3799e-002
Moment of Inertia Ip1 0, kg:mm?
Moment of Inertia Ip2 0, kg':mm?
Moment of Inertia Ip3 0, kg:-mm?
LT L R Statistics e :
Nodes 15816 10272 873
Elements 9828 5582 218
Connections
TABLE 30
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Connections
Object Name | Connections
State | Fully Defined
i _Auto Detection
Generate Contact On Update Yes
Tolerance Type Slider
Tolerance Slider 0,
Tolerance Value | 0,51099 mm
Face/Face Yes
Face/Edge No
Edge/Edge No
Priority| Include All
Same Body Grouping Yes
Revolute Joints Yes
Fixed Joints Yes
_ Transparency
Enabled|  Yes
TABLE 31
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Connections > Contact Regions
Object Name|  Contact Region | Contact Region 2
State Fully Defined




Mesh

“Scope

Scoping Method Geometry Selection
Contact 13 Faces 1 Face
Target 13 Faces 1 Face
Contact Bodies| Hueso a medida |potesis_piezalnuevaZ2
Target Bodies | pétesis_piezalnueva2 carga
S i Definlton: 0
Type Bonded
Scope Mode Automatic
Behavior Symmetric
Suppressed No
e Advanced o
Formulation Pure Penalty
Normal Stiffness Program Controlled
Update Stiffness Never
Thermal Conductance Program Controlled
Pinball Region Program Controlled

TABLE 32
Ti35_Nb7_2Zr5 Ta > Mesh
Object Name Mesh
State Solved
; ~ Defaults S
Physics Preference Mechanical
Relevance 0
i Advaneed: © L
Relevance Center Coarse
Element Size Default

Shape Checking | Standard Mechanical
Solid Element Midside Nodes| Program Controlled
Straight Sided Elements No
Initial Size Seed| Active Assembly
Smoothing Low
Transition Fast
Statistics G
Nodes 26961
Elements 15628
TABLE 33

Ti35_Nb7_Zr5 Ta > Mesh > Mesh Controls

Object Name

Body Sizing|Body Sizing 2| Body Sizing 3| Hex Dominant Method

State Fully Defined
o P SSeopa g e
Scoping Method Geometry Selection
Geometry 1 Body
SR Y Deflnltion e el
Suppressed No
Type Element Size
Element Size| 5 mm | 2957mm | 8 mm
Edge Behavior Curv/Proximity Refinement




Method

Hex Dominant

Element Midside Nodes

Use Global Setting

No

Control Messages

Static Structural

TABLE 34
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Analysis

Object Name | Static Structural
State| Fully Defined
~ Definition :
Physics Type| Structural
Analysns Type | Static Structural
‘Options: =
Reference Temp| 22 °C
TABLE 35
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Static Structural > Analysis Settings
Object Name Analysis Settings
State Fully Defmed
' StepControls
Number Of Steps 1,
Current Step Number 1
Step End Time 1,8
Auto Tlme Stepplng Program Controlled
: Solver Controls =
Solver Type Program Controlled
Weak Springs Program Controlled
Large Deflection Off
Inertia Relief Off
T Nonlinear Controls
Force Convergence Program Controlled
Convzggli:rg Program Controlled
g'igiﬁg:‘:c': Program Controlled
c onvI::g::':gg Program Controlled
Line Search Program Controlled
Gl e Output Controls :
Calculate Stress Yes
Calculate Strain Yes
Calculate Results At All Time Points
PR Analysis Data Management

Solver Files Directory

E:\PFC\Simulacién_Modelo a medida_1 T|6AI4V més aproxamado
Simulation Files\Static Structural (3N

Future Analysis None
Save ANSYS db No
Delete Unneeded
Files Yes
Nonlinear Solution No




1251,

1000, -

500,

-500,

-1000,

-1500, -

-1930,

TABLE 36

Ti35_Nb7_Zr5 Ta > Static Structural > Loads
Object Name | Fixed Support| Force
State Fully Defined
Scope ;
Scoping Method Geometry Selection
Geometry| 3 Faces | 1 Face
S Definition j
Type | Fixed Support| Force
Suppressed No
Define By Components
X Component 1251, N (ramped)
Y Component -1930, N (ramped)
Z Component 0, N (ramped)
FIGURE 3

Ti35_Nb7_2Zr5_Ta > Static Structural > Force

Solution

TABLE 37

Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Static Structural > Solution

Object Name | Solution

State | Solved

Adaptive Mesh Refinement
Max Refinement Loops| 1,
Refinement Depth| 2,

TABLE 38
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Static Structural > Solution > Solution Information



Object Name | Solution Information
State Solved
~ Solution Information
Solution Output|  Solver Output
Newton-Raphson Residuals 0
Update Interval 25s
Display Points All
TABLE 39
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Static Structural > Solution > Results
; ; o Vector
Object| Equivalent 4 Total Directional o
Name| Elastic Strain Equivalent Stress Deformation | Deformation ng;f :I
State Solved
S ~ Scope
Geometry | All Bodies
e ~ Definition e
Equivalent : : T Vector
Typo| (von-Mises) Equnvaleg:rf;c;n-Mlses) Def;:rrcr):\aaltion D%;:::;c;ggln Pincgel
Elastic Strain Stress
Display .
Time End Time
Orientation [ YAxis |
S 3,7298e-009
Minimum it ol 1,007e-005 MPa 0, mm -0,25942 mm
: 1,2245e-002
Maximum preiivio 320,76 MPa 0,8432 mm | 0,3455 mm
Minimum ]
Gociire On Hueso a medida carga
Maximum Hueso a g s
Oc curs. On medida poétesis_piezalnueva2 carga
Srehat i Information
Time 1,8
Load Step 1
Substep 1
Iteration ’
Number
TABLE 40
Ti35_Nb7_Zr5_Ta > Static Structural > Solution > Results
: Middle Principal Maximum Principal Minimum Principal
Object Name Stress Stress Stress
State Solved
SR ~i8eoner e
____Geometry| ____AllBodies
TR e e
Tine Middle Principal Maximum Principal Minimum Principal
P Stress Stress Stress
Display Time| End Time
Minimum -83,953 MPa -50,721 MPa -377,58 MPa
Maximum 67,947 MPa 257,9 MPa 36,573 MPa
Minimum Occurs On pétesis_piezalnueva2




Maximum Occurs

poétesis_piezalnueva2

On
L Information
Time 1,8
Load Step 1
Substep 1
Iteration Number 1
Material Data
Soporte Norma IRAM 9422-3
TABLE 41
Soporte Norma IRAM 9422-3 > Constants
‘Structural .
Youngs Modulus 2700 MPa
Poisson's Ratio 0,3
Density| 0, kg/mm?
Thermai Expansuon 0,1/°C
“Themal® -
Thermal Conductl\nty 0, W/mm:°C
Specific Heat| 0, J/kg-°C
Electromagnetics
Relative Permeability 0,
Resistivity | 0, Ohm-mm
Ti6Al4V
TABLE 42
Ti6AI4V > Constants
. ~Structural
Young's Modulus | 1,15e+005 MPa
Poisson's Ratio 0,33
Density| 0, kg/mm?
Thermal Expanszon 0 1I°C
s ~ Thermal
Thermal Conductlwty 0, Wlmm °C
Specmc Heat| O, J/kg-°C
_ Electromagnetics
Relatlve Permeability 0,
Resistivity| 0, Ohm-mm
Polietileno
TABLE 43
Polletlleno > Constants
~ Structural .
Youngs Modulus 1000 MPa
Poisson's Ratio| 2,e-004
Density| 0, kg/mm?*
Thermal Expansmn 0 1I°C

~ Thermal




Thermal Conductivity | 0, W/mm:-°C
Specific Heat| 0, J/kg-°C
__ Electromagnetics
Relative Permeability 0,
Resistivity | 0, Ohm-mm

acero_inox_316L

TABLE 44
acero_inox_316L > Constants
Structural
Young's Modulus | 1,96e+005 MPa
Poisson's Ratio 0,3
Density| 0, kg/mm?
Thermal Expansion 0, 1/°C
o __Thermal

Thermal Conductivity 0 W/mm-°C

Specific Heat| 0, J/kg-°C

Electromagnetics

Relative Permeability 0,

Resistivity| 0, Ohm-mm

Ti35_Nb7_2Zr5_Ta

TABLE 45
Ti35_Nb7_Zr5 Ta > Constants
j Structural
Young's Modulus | 55000 MPa
Poisson's Ratio 0,33
Density| 0, kg/mm?®
Thermal Expansion| 0, 1/°C
i Thermal
Thermal Conductivity |0, W/mm:°C
Specific Heat| 0, J/kg-°C
_____ Electromagnetics
Relative Permeability 0,
Resistivity | 0, Ohm-mm
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NORMA IRAM 9422-3
Mayo 1997
ISO 7206-3: 1988

ICS 11.040.4C
*CNA 6530

IMPLANTES QUIRURGICOS

PROTESIS PARC!ALéS.Y TOTALES

PARA LA ARTICULACION DE LA CADERA
Parte 3: Determinacion de las propiedades de
fatiga de las partes femorales con véstago,

sin aplicacidén de torsion

INSTITUTO ARGENTING DE NORMALIZACION

Corresponde a la Clase Nacional de Abastacimiento asignada por el Serviclo
Nacional de Catalogacién del Ministerio de Defensa.



NORMA IRAM 9422-3: 1997

- El estudio de esta norma estuvo a cargo de los organismos respectivos integrados ge la

forma siguiente:

Subcomité de Implantes quirtrgicos

Integrantes

Ing. M. Arbeletche
Lic. J. M. Campos
Sr. R GCarbonetl
ing. P.  Carriquibarde
ing. T. Palacios
ing. J. Pitronasi
ing. C.H. Ramirez
ing. R. Saracco
B D Tomasone
Lic. M. Twentyman
ing. AM. Zossi

ing. A, Cioffi

Comité General de Normas (C.G.N.)

Dr. V. Alderuccio
Ing. J. V. Casella
~Dr. E. Catalano
Dr. A. M. Cruz
ing. D. Danegani
Ing. R. Fernandez
Dr. R. L. Huste

Representa a:

UTN - LA PLATA
IOA SACI

IMPLANTES FICO S.RL.

UTN - LA PLATA

CNEA

IMECO S.R.L. .
UNER - FAC. DE INGENIERIA
INVITADO ESPECIAL

INSSJP

CEAM |

IMAE - FCEIA - UNR

IRAM

Ing. J. Kostic

Ing. J. Mangosio
Ing. S. Mardyks

Dr. A F. Otamendi
Ing. T.A. Palacios
Sr. F. R. Soldi

Prof. M. P. Mestanza

- Esta norma posee tres anexos de cardacter informativo.
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Esta norma sigue los lineamientos establecidos en la norma 150 7206-3.

Licenciado por IRAM a Virginia: Jorge Zorita; Virginia. Orden 00026706489840038446 del 20110529,
Descargado el 20110529. Licencia monousuario. Prohibido su copiado y uso en redes.



PREFACIO

El Instituto Argentino de Normalizacién (IRAM) es una asociacion civil sin fines de lucro cuyas
finalidades especificas, en su caracter de Organismo Argentino de Normaiizacion, son establecer
normas técnicas, sin limitaciones en los ambitos que abarquen, ademas de propender al
conocimiento y la aplicacién de la normalizacién como base de la calidad, promoviendo las
actividades de certificacion de productos y de sistemas de la calidad en las empresas para
brindar seguridad al consumidor,

IRAM es el representante de la Argentina en la International Organization for Standardization
(ISO), en la Comisibn Panamericana de Normas Técnicas (COPANT) y en el Comité
MERCOSUR de Normalizacién (CMN).

Esta norma IRAM es el fruto del consenso técnico entre los diversos sectores involucrados, los
que a través de sus representantes han intervenido en los Organismos de Estudio de Normas
correspondientes.
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NORMA IHAM 9422.3: 1997
1SQ 7206-3: 1988

IMPLANTES QUIRURGICOS

PROTESIS PARCIALES Y TOTALES

PARA LA ARTICULACION DE LA CADERA

Parte 3 - Determinacion de las propiedades de

fatiga de las partes femorales con vastago,

sin aplicacién de torsion

ICS 11.040.40
*CNA 6530

INTRODUCCION

En el desarrollo de este método de ensayo para determinar las propiedades de fatiga de las
partes femorales dal vastaga de las prétesis para la articulacién de la cadera, se han adoptado
los principios siguientes:

a) El eje anatémico del fémur se tomd a 10° respecto de la linea de carga, al observar
la prétesis en forma perpendicular al plano que contiane a los ejes del vastago y del
cuelio. :

b) Debido a la gran complejidad de la configuracién de las cargas dinamicas en los pa-
cientes, las diversas geometrias de las prétesis y la técnica operativa en la implantacion,
hay ciertos factoras, principalmente el angulo de anteversién introducido en la implanta-
cion, brazo del momento, momento flector méximo, soporte calcar y modalidad de la
carga en movimiento que no han sido considerados en el presente documento.

¢) Las condiciones de ensayo ss basan en la suposicién que el vastago de la protesis
deja de estar soportado al fallar el camento o el hueso en Ia parte proximal, y por lo
tanta no puede tomarse en cuenta caracteristica alguna del componente femoral destina-
da a prevenir la falla del cementa o a ayudar a la implantacion det componente en la
pasicién dptima. '

La experiencia de la préctica clinica muastra que la falla de los componentes femorales es mas
probable que ocurra a una distancia comprendida entre 25 mm y 90 mm debajo del centro da
la cabeza del componente. Se piensa que esto refleja una combinacién de factores tales como
colocacion de la pritesis, reabsorcién del hueso, aflojamiento del vastago y falla del cemento

Corresponde a la Clase Nacional de Abastecimiento asignada por el Servicio Na-
cional de Catalogacion del Ministerio de Defensa.
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Para poder reproducir la ubicacion de la prétesis en el ensayo, la fijacidn en el medio de suje-
cion se hace hasta una distancia de 80 mm + 2 mm del punto C, definido como centro de la
cabeza de la prétesis en la norma IRAM 9422-1 (fig. 1).

Esta parte de la norma describe un método de ensayo para obtener las propiedades de fatiga
de las prétesis bajo un rango constante de carga. En general, se percibe que los factores im-
portantes son la aplicacion de esfuerzos ciclicos, el valor del esfuerzo medio, tas condicianes
ambientales y la arientacién del componente femoral en relacién a la carga aplicada. Se piensa
que la forma de la onda de la carga aplicada tiene muy pequefio efecto sobre la vida del esps-
cimen. Se ha seleccionado un sistema de carga en base a una carga media y a una carga
dinamica sinusoidal. La frecuencia de la carga fue selecctonada para suministrar un rango de
carga aceptablemente bajo y una duracién razonable del ensayo (5 x 10° ciclos requieren

139 h, 6 dias aproximadamente, a 10 Hz 0 278 h, 11,5 dias aproximadamente, a 5 Hz).

En esta parte de la norma no se especifica el rango de carga a aplicar a la prétesis en ensayo
ni el nimero de ciclos de la carga.

Es imperativo que la prétesis utilizada para el ensayo no sea empleada posteriormente con
propositos clinicos.

Esta norma coincide totalmente con la norma SO 7206-3: 1988, por lo cual se la puede consi-
derar coma equivaiente al documento internacional.

1 OBJETO Y CAMPO DE APLICACION

1.1 Esta parte de la norma IRAM describe un método de ensayo para determinar las prepieda-
des de fatiga, bajo condiciones de laboratorio especificadas, de las partes femorales con vasta-
go de las pritesis totales y parciales para la articulacién de fa cadera, sin aplicacion de torsién.
También se definen las condiciones de ensayo de manera de tener en cuenta los pardmetros
importantes que afectan a las partes y describe la colocacién del espécimen para e! ensayo.

Esté fundamentaimente destinada a evaluar comparativamente disefios y materiales.

1.2 Este método se desarrolié para prétesis que tienen un plano de simetria y puede no ser
adecuado para otros disefios como ser aqueuos que tienen anteversion preformada o doble
curvatura del vastago

1.3 Esta parte de la norma no incluye los métodos de examen y evaluacion del espdcimen
ensayado, los que se acordaran entra el laboratorio de ensayo y la parte que sclicita el ensayo.
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2 NORMAS PARA CONSULTA

Los documentos normativos siguientes contienen disposiciones, las cuales, mediante su cita
en el texto, se transforman en prescripciones vélidas para la presente norma IRAM. Las edicio-
nes indicadas eran las vigentes en el momento de su publicacion. todo documento es suscep-
tible de ser revisado y las partes que realicen acuerdos basados en esta noyma se deben es-
forzar para buscar la posibilidad de aplicar sus ediciones mas recientes. '

Los organismas internacionales de narmalizacion y el IRAM, mantienen registros actualizados
de sus normas.

IRAM 9422-1: 1995 - Implantes quirdrgicos - Protesis parciales y totales para la articulacion de
la cadera - Parte 1 - Clasificacion y designacién de dimensiones.

IRAM 9424* - Implantes quirirgicos - Cementos de resina acrilico.

ISO 3606 1987 - Water for analytical laboratory use - Specifications and test methods (agua
para analisis de laboratorio - Especificaciones y métodos de ensayo).

SO 4965. 1979 - Axial load fatigue testing machines - Dynamic force calibration - Strain gau-
ge technique (Maquinas de ensayo de fatiga de carga axial - Calibracion de fuerza dinamica -
Técnica del medidor de tension).

3 DEFINICIONES

Para los fines de esta parte de la norma IRAM son de aplicacion las definiciones establecidas
en la parte 1.

4 RESUMEN DEL ENSAYO

El ensayo consiste en fijar la porcion inferior del' espécimen en un medio de sujecion. Se su-
merge parciaimente la parte prominente del espécimen en un fluido de ensayo. Luego se apli-
ca una carga ciclica a la cabeza del espécimen hasta que muestre alguna falla o hasta alcan-
zar el nimero de ciclos preestablecidos. Seguidamente se examina el espécimen para detec-
tar defectos causados por el régimen de carga.

5 REACTIVOS Y MATERIALES

5.1 Fluido de ensayo

Solucién de cloruro de sodio grado analitico de concentracion 8 gil., continuamente aireado,
en agua para analisis grado 3 segln la norma ISO 3696, a una temperatura de 37 °C + 1 °C.

* En estudio a ia fecha de aprobacian de la p'resente norma.
** Hasta tanto se estudie la norma IRAM correspondiente.

Licenciado por IRAM a Virginia: Jorge Zorita; Virginia. Orden 00026706489840038446 del 20110529,
Descargado el 20110529. Licencia monousuario. Prohibido su copiado y uso en redes.



NORMA IRAM 9422-3: 1997

5.2 Madio de sujeclén
Consiste en un material colable que cumpla con las caracteristicas siguientes:
a) no ser afactado por el fluido de ensayo;
b} no presentar fisuras ni roturas bajo las cargas aplicadas durante el ensayo,
¢) no presentar excesiva deformacion o fluencia lenta;
d) ser reproducible en cuanto a resistencia y demés caracteristicas.
Tres matariales que aparecen como satisfactorios son cemento acrilico para huegso, resina

epoxi y cemento de alta alimina (el anexo A contiene una guia sobre una CDmpOSIClﬁn satisfac-
toria del cemento de alta alumina).

6 APARATOS
6.1 Méaquina de ensayo

Debe tener las caractenst:cas agmemes

a) error en la carga aplicada: no mayor que + 1 % en toda la escala (ver IHAM-!AS U
500-108 e ISQ 4965);

b) forma de la onda de la carga dinédmica: sinusoidal;
¢) capacidad de monitoreo de los valores de las cargas maximas y minimas y la defle-
Xion de la cabeza del especimen ensayado con una exactitud de * 2 % y registro del
numero de ciclos y del tiempo de aperacion.

6.2 Soporto del espécimen ensayado

Dabe ser de material resistente a la corrosidn y que tenga una construccion y medidas acordes
con la maquina y el espécimean. Un ejemplo de sopone adecuado se muestra en la figura 1.
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Mecanismo de aplicacion
de carga. (ver 8.3) '

Polimero de baja friccién

=
/’ Cabentura (upaiorl ai)

A
\
\n
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Espécimen de ensayo
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]
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Ejemplo de aoporta del espécimen,
de matarial resistente a & comosidn.

i NS e

La construccién y ias madidas
estardn an funcién dal espdeimen de
ensayo y la maquina de ansayo.

NOTA: Ei punto G esta definidlo en ia norma IRAM 8422 -1,

Figura 1 - Disposicion general del espécimen en ensayo
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6.3 Dispositivo de carga del espécimen
Debe mantener la carga a través del centro de la cabeza del espécimen, paralela al eje de ia
maquina de ensayo, e incorparar un mecanismo de baja friccién que minimice cargas no para-
lelas al eje de la maguina.
NOTA: Se debe prestar atencion a la correcta lubricacion del mecanismo de carga.
6.4 Dispositivo para aireaciéon continua del fluido de ensayo
Puede ser una bomba de aire pequefia del tipo utilizado en acuarios domesticos.
6.5 Dispositivos para mantener la temperatura del fluido de ensayo
Deben mantener la temperatura del fluido de ensayo a 37°C + 1°C.
6.6 Dispositivo para mantener constante la compos‘icién del ﬂuidc:» de ensayo
Por ejemplo, faor circulacion continua desde un reservorio. |

6.7 Dispositivo para fijar el espécimen por su cabeza o cuello

Debe poder retener el espécimen en cualquier orientacién deseada. Un ejemplo de este dispo-
sitivo se muestra en la figura 2.

10
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Mecaniamo de

:
/

Espécimen de
ansayo

Figufé 2 - Ejemplo de un dispositivo bara tomar la cabeza
del espécimen durante el fraguado del medio de sujecién
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7 PROCEDIMIENTO

7.1 Se sostiene la cabeza o cuello del espécimen por medio del dispositivo indicado en 6.7 y
se ubica el espécimen de modo que el eje KL del vastago (figura 3) esté inclinado 10° + 30,
respecto de la vertical. Un ejemplo de una técnica que puede ser usada para colocar el espé-
cimen en la orientacién correcta estd indicado en el anexo B.

NOTA: Es esencial que el cuello de la protesis ne sea marcado ¢ dafado durante este
proceso ya gue ello puede afectar las propiedades de fatiga. Los dafios en la cabeza de
la protesis también deben evitarse pues pueden incrementar la friccion entre ia cabeza
y el sistema de carga durante el ensayo.

7.2 Se inserta el espécimen en el medio de sujecion (5.2) dentro del soporte (6.2) de modo
que la superficie més alta del medic de sujecién esté a una distancia vertical de 80 mm + 2
mm debajo del centro de la cabeza de la prétesis (fig. 1) (indicado como punto C en la norma
IRAM 8422-1). Debe tenerse cuidado de no marcar o dafar el vastago.

7.3 Se sostiene el espécimen en posicion hasta que el medio de sujecion haya endurecido
suficientemente como para soportar el espécimen sin ayuda alguna. El ensayo debe comenzar
cuando el medio de sujecion esté totaimente endurecido.

7.4 Se monta el soporte con el espécimen en la maguina de ensayo (6.1) de modo gue la
linea de carga de la maquina intersecte al punto C de la prétesis. Se sujeta firmemente el so-
porte en la posicién que mantenga la correcta orientacion del espécimen. Se mide y se regis-
tra la desviacion de ia cabeza, segun se indica en la figura 3,

7.5 Se agrega el fluido de ensayo (5.1) hasta que la superficie del liquido esté aproximada-
mente al mismo nivel del centro de la cabeza del espécimen. Se mantienen la aireacion, tem-
peratura y composicién del fluido de ensayo mediante los dispositivos apropiados (ver 6.4 a
6.8).

7.6 Se pone en marcha la maguina y se la ajusta de modo que se aplique al espécimen el
rango de carga deseado a través del mecanismo de carga (6.3).

NOTA: La carga minima necesaria para una operacién satisfactoria de la maquina de
ensayo se encuentra en valores comprendidos entre 200 N y 300 N.

7.7 Se opera la maquina de ensayo a la frecuencia elegida, dentro de un valor comprendido
entre 1 Hz y 10 Hz.

NOTA: Para ensayar especimenes no metalicos se recomienda una frecuencia de 1Hz,
y para los metalicos se recomienda una frecuencia de 10 Hz.

7.8 Se debe registrar con la maquina de ensayo u otro dispositivo si la componente vertical u
horizontal de la deflexion del espécimen excede un valor preestablecido de aproximadamente
25 % mayor que la deflexion que ocurre en el primer minuto de transcurrido el ensayo de car-

ga.

Si se manifiesta dicha indicacién se da por terminado el ensayo. Se examina entonces el me-
dio de sujecién y el espécimen ensayado para determinar si el espécimen se aflojé en dicho
medio de sujecién o si el espécimen sufrié deformacidn plastica.

12
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Medidas en milimetros

Carga

Desviacién de
lacabaza

N | Ejedscarga
ol
: N e ; Extremo distal
B | . del vistago (T)
27 REET SR L
EiokL .~
e 102

NOTA - E! punto C estd definido en fa norma IRAM 9422-1. La orientacion y puntos de referan-
cia son, independientes de que el espécimen tenga o no plataforma de apoyo calcar.

Figura 3 - Orientacién del espécimen en ensayo
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" 7.9 Se contintia el ensayo hasta que ocurra alguno de los eventos siguientes:
a) deformacion plastica o aflojamiento, segtin 7.8;
b} fractura del espécimen;
c) cumplimiento del _namero de ciclos de carga elegido.
En cada caso, se registra el nimero de cicios.
7.10 Se extrae el espécimen del medic de sujecian.
7.11 Se examina el espécimen, de acuerdo con las métodos acordados entre el laboratorio de
ansayo y la parte que solicito el ensayo.
B8 INFORME DEL ENSAYO
Dabe incluir la informacidn siguiente:
a) una referencia a esta norma |[HAM;

b) la identificacion del espécimen de ensayo, establecido por la parte que solicité el
ensayo,

c) el medio sélido de sujecién utilizado;

d) las cargas minima y maxima aplicadas;

e) la duracién del ensaylfo‘,' en ciclos;

f) la frecuencia de carga;

g) la desviacién de la cabeza, segun figura 3;

h) un informe de ios resultados, incluyendo ubicacion de ia fractura (si 1a hay); descrip-
cién del espécimen al finalizar el ensayo, y los resultados de la evaluacién requerida por .

la pante que solicitd el ensaye;

i} una indicacion de si se cumplié ¢ no el nimero de ciclos de carga predaterminado y
por queé.

14
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9 CONSIDERACIONES POSTERIORES A LOS ENSAYOS

Las prétesis no deben utilizarse con propésitos de uso clinicos luego de ser sometidas al en-
sayo. :

Se debe tener cuidado en el uso de los especimenes para posteriores ensayos mecanicos
debido a que el régimen de carga puede alterar sus propiedades mecanicas.

Se recomienda no utilizar el espécimen para nuevos ensayos de fatiga,

15
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ANEXD A
(Informativo)

GUI& Sgﬁﬁﬁ LA COMPOSICION DEL CEMENTO DE ALTA ALUMINA COMO MEDID DE
SUN}ECH N

La cemposicion incdicada en la tabla A-1 fue encontrada satisfactoria. Si se usa un tipo diferente
de cemento, debe consultarse al fabricante en cuanto a los detalies ge fa composicion y el
proceso que producira un medio de maxima resistencia.

Los solidos deben mezclarse en seco, luego, sobre una tabla, se fe agrega el agua y se mezcla
hasta gue ias burbujas de aire cesen de aparecer en la superficie.

La composicion indicada en la tabla A-1 requiere aproximadamente 7 dias, a temperatura am-
vienie, para alcanzar la méxima resistercia. Este pericdo puede diferir para distintos tipos de
cementos.

Tabls A-1 - Compesicidn dsl camente de aita altming come medio de sujesidn

e

Constituyente Partes por masa
4

Fragmentos de granito” con un didmetra
principal de aproximadamente 5 mm

Arena gruesa de canstruccion 4
Cemento de alta alimina 2
Agua ;
Total 11
R El tipo conocido como "Mount sorrel™ fue encontrado satisfactorio.
A Se puede aclarar para informacién que ef tipo conacido coma "Lightning”

fue encontrado satisfactorio, pero también puede utilizarse cualguier otro
cemento de alta alumina.

=

" Esta informacién se da para conveniencia dal usuario de esta norma, pero no constituye una
recomendacion del producto nombrado. Pueden utifizarse productos equivalentes si se demues-
tra gque pueden alcanzar los mismos resultados.
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ANEXO B
{informativo}

EJEMPLO DE UN METODO DE COLOCACION DEL ESPECIMEN PARA ENSAYO

B.1 Fundamento

Se utiliza un porta pieza de alineacién cuyas medidas deben estar basadas en las provenien-
tes del fémur reseccionado, para establecer la correcta orientacién del espécimen de ensayo

y para facilitar su insercion.
B.2 Aparatos

B.2.1 Porta pieza de alineacién

Sus medidas se indican en la figura B.1, y debe fabricarse con material resistente a la corro-
sién.

B.2.2 Dispositivo para tomar el espécimen
Debe permitir el ajuste de la posicién del espécimen, como se muestra en la figura B.2.

B.2.3 soporte del espécimen

Consiste de dos partes; una para contener el medio de sujecion y el espécimen, y la otra para
contener el fluido de ensayo, segln se indica en la figura 1.

B.3 Agentes y materiales

Se utilizan los especificados en el capitulo 5.

B.4 Procedimiento

B.4.1 Se ubica el espécimen de ensayo en el porta pieza de alineacion (B.2.1} de modo que
el eje KL del vastago (fig. 3) sea coincidente con el eje del porta pieza que representa el gje
del fémur normal, y de modo que la plataforma de apoyo calcar, o la interseccion del cuello
con el vastago, se ubigue sobre la superficie superior del porta pieza.

Debe tenerse cuidado de no danar o marcar el vastage de ia protesis.

B.4.2 Se toma la cabeza con el dispositivo indicado en B.2.2. Se extrae el porta pieza, dejan-
do de este modo el espécimen con |a orientacion correcta para el ensayo.

B.4.3 Se introduce una cantidad apropiada del medio de sujecién (5.2) en el soporte del espé-
eimen (B.2.3), y se ubica el soporte en la posicion debajo del espécimen.

17
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B.4.4 Se baja lentamente el espécimen de modo que el vastago entre en el medio de sujecian
a la profundidad correcta, como se indica en la figura B.2. El medio de sujecion debe dejarse

endurecer.

B.4.5 Se suelta la cabeza del espécimen del dispositivo de agarre (B.2.2) y se ubica el soporte
con el espécimen en la maquina de ensayo (6.1). Se coloca el recipiente del fluido de ensayo

(figura 1).

B.4.6 Se inicia el ensayo de acuerdo con 7.5.

16
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_ Eje del térnur normal
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Figura B.1 - Porta pieza de alineacion para orientacién del espécimen en ensayo
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Dispositivo de agarre (vear fig. 2)

Espécimen da
ensayo
L__ Dispositivo para medir
la profundidad de insarcidn
Soporte del espécimen
(ver figura 1} N
I
Figura B.2 - Aparato para tomar el espécimen y
para insertarlo con la correcta orientacion
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ANEXCO C

| (Informativo)

BIBLIOGRAFIA
En el estudio de esta norma se ha téhido en cuenta el antecedente siguiente:

ISO - INTERNATIONAL ORGANIZATION FOR STANDARDIZATION
ISO 7208-3: 1988 - Implants for surgery - Partial and total hip joint prostheses - Part 3:
Determination of endurance properties of stemmed fomoral components without applica-
tion of torsion.
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ANEXO IlI

Planos modelo geometrico
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