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Simulacién por elementos finitos del ciclo de
marcha de la cadera humana tanto sana como
después de implantacién protésica.

RESUMEN

la realizacién del presente frabajo fin de master se ha realizado en el dmbito de un
proyecto nacional INNPACTO denominado HIPBRID "Desarrollo de una  solucién
innovadora para la sustitucion total de cadera, basada en un sistema  hibrido de
materiales avanzados". Concretamente esfe trabajo se basa en el estudio dindmico de la
articulacién de la cadera humana mediante el uso de elementos finitos. Se han
desarrollado varios modelos computacionales que simulan tanto la articulacién de cadera
sana como después de implantacion protésica, mediante el programa comercial de
elementos finitos Abaqus. Estos modelos computacionales permiten la simulacion dinamica
del ciclo de marcha, asi como de ofras actividades realizadas por el ser humano en el dia
a dia.

El proyecto se puede dividir en fres fases de trabajo claramente diferenciadas:
e Fase 1. Creacion del modelo de cadera sana.
e Fase 2. Creacion del modelo de cadera después de implantacion protésica.
e Fase 3. Andlisis de los resultados obtenidos para ambos modelos.

la realizacion del modelo de cadera sana, se ha construido el cartilago articular mediante
el programa comercial de modelado 3D Rhinoceros. Dicho cartilago articular en conjunto
con las geometrias dseas del fémur v la pelvis y los ligamentos isquiofemoral e iliofemoral
componen el modelo de cadera sana. En este modelo se ha estudiado la presion y drea
de contacto que se produce a lo largo del ciclo de marcha y del resto de ciclos de carga
correspondientes con las actividades de estudio. Con los resultados obtenidos, el modelo
de cadera sana podria ser validado debido a la similitud de los resultados obtenidos en
comparacion con los consultados en la literatura referente.

los dos modelos de cadera operada han sido construidos con la geometria de unas
protesis comerciales proporcionadas por una empresa participante en el consorcio del
proyecto. En dichos modelos se ha estudiado las presiones de contacto entre el inserto
la cabeza femoral de la prétesis, las tensiones presentes en el vastago vy los valores de
fensiones que transmiten los diferentes modelos de véstago al tejido ¢seo del fémur.
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1. Introduccién

la cadera ha sido una de las articulaciones mas estudiada a lo largo de la evolucién de
las técnicas computacionales y los métodos numéricos. Sin embargo, todavia no se ha
desarrollado una solucién quirtrgica lo suficientemente dptima. Es por esfo por lo que
muchos investigadores siguen centrando sus trabajos en el estudio in vitro e in silico de la
biomecénica de la cadera sana, asi como de sus procesos patolégicos v su
comportamiento fras la intervencion quirdrgica.

A lo largo de este apartado se pretende dar una visién global de las investigaciones mas
recientes realizadas en este campo. Ademds, se aporta una visién de los objetivos que
motivan el frabajo asi como la metodologia seguida para su realizacién.

1.1. Estado del arte

Dada la dlta incidencia de problemas en la cadera: dolores cronicos, enfermedades
degenerativas como la artritis y fracturas de fémur, esta articulacion ha sido ampliomente
estudiada fanto de forma clinica y experimental como de forma numérica. En el dmbito
computacional el estudio del movimiento humano ha sido estudiado fundamentalmente
desde dos puntos de vista. Uno de ellos puramente dindmico, que andliza los giros,
velocidades y aceleraciones de cada segmento corporal mediante dindmica inversa. El
ofro, estudia la relacién tensién-deformacion de un conjunto de segmentos a fravés del
método de los elementos finitos (FEM).

Ambos andlisis son complementarios; los estudios dindmicos permiten calcular las
reacciones en las arficulaciones, asi como las fuerzas musculares que actian en cada
momento [1] [2], estos datos sirven de pardmetros de entrada para la simulaciéon por FE

[3].

Una de las variables mas estudiadas en los modelos de FE es la presion de contacto en
los cartilagos articulares bajo cargas fisioldgicas con el objetivo de encontrar las causas
de los procesos degenerativos. Estos modelos suelen contemplar materiales bifésicos v,
mienfras que al principio las geomefrias se idealizaban, en los Gltimos afios se han
realizado estudios con geometrias reales [4] [5] [6] [3]. Todos ellos validan sus resultados
mediante comparacién con medidas experimentales [6] [7] [8] [?] [10], sin embargo,
con la simulacién computacional es posible medir parédmetros que son muy dificiles y muy
costosos de captar de forma experimental.
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Tras el estudio de la biomecdnica de la cadera sana muchos autores han dedicado su
frabajo al estudio de la biomecdanica de la cadera tras ser intervenida quirdrgicamente.
[11]. Estas simulaciones han ayudado a mejorar el disefio vy la fabricacién de las prétesis
actuales. Aun asi, desde el punto de vista de la ingenieria los implantes de cadera no son
completamente exitosos [12] puesto que su vida Ufil ronda los 15 afios y en muchas
ocasiones la esperanza de vida de los pacientes que requieren este tipo de intervenciones
supera los 20 o 25 afos.

Este periodo de vida dtil viene determinado fundamentalmente por dos causas: el
aflojamiento de la prétesis y el desgaste entre las superficies de contacto.

El fallo por aflojamiento de la prétesis es debido a la distribucion de cargas entre el
implante y el hueso. las partes de la protesis que se fijan a la pelvis y al émur para
cumplir la labor de transmision de cargas suelen ser de un material metdlico (Ti o CoCr)
con un médulo elastico mucho mayor al del hueso. Esta diferencia de rigidez entre los dos
materiales provoca un apantallamiento mecdnico que deja libre de tensiones a distintas
zonas del hueso. Al quedar descargado, el hueso se reabsorbe perdiendo densidad y
provocando un aflojamiento de la prétesis. Para mejorar este comportamiento es necesario
un estudio de transmisién de cargas. Se han desarrollado numerosos modelos de
elementos finitos para estudiar la interaccion vastago fémur. Stolk et al. [13] estudié la
distribucién de cargas tras el implante de un vastago cementado considerando dos
situaciones, con el vastago unido o suelto. Un modelo mdés redlista es el utilizado por
Dopico-Gonzdlez y colaboradores [14] para estudiar la influencia de las caracteristicas
femorales y la geometria de las protesis en la inferaccién implante-hueso. El cambio de
densidad ésea también ha sido objeto de estudio por medio de métodos de elementos
finitos [15]. Sin embargo, todos estos estudios se realizan con cargas cuasi-estaticas y
muy pocos son los autores que introducen cargas dindmicas [16]. Ademds, casi todos los
estudios revisados hasta el momento estudian por separado la componente femoral v la
componente acefabular. Recientemente Gabarre et al. [17] han desarrollado un modelo
completo de cadera que incluye la interaccién entre componentes y segmentos dseos.

Por ofro lado el fallo por desgaste en las superficies se ha estudiado mas ampliamente
desde el punto de vista experimental, aunque recientemente se han publicado trabajos
computacionales que ayudan a fransferir el trabajo del laboratorio a condiciones a largo
plazo. Sin embargo, estos trabajos presentan un gran nimero de simplificaciones que
hacen sus resultados poco realistas.

El aspecto biotribolégico es muy importante puesto que las particulas de Debris derivadas
del desgaste de materiales como el polietileno pueden causar reacciones adversas en los
fejidos. Por eso, la interaccion entre superficies se ha estudiado desde el punto de vista de
la lubricacion y del desgaste [12] aunque ningin modelo ha aunado los dos fendmenos.

6
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1.2. Motivacion

la realizacién del presente tfrabajo se ha realizado en el dmbito de un proyecto nacional
INNPACTO  denominado HIPBRID "Desarrollo de una solucién  innovadora para la
sustitucion total de cadera, basada en un sistema hibrido de materiales avanzados", cuyo
objetivo principal es el de desarrollar nuevos materiales poniendo especial atencién en las
uniones enfre los mismos con la finalidad de mejorar su comportamiento biotribolégico.

Para la consecucion de este objetivo se prefende disefiar vy profotipar una nueva protesis
de cadera hibridando materiales usados actualmente, como mefales y cerdmicas, con
ofros que no se usan en este tipo de prétesis pero que han demostrado  su
biocompatibilidad en ofros implantes, como el PEEK o los hidrogeles.

En contribucion a este proyecto el presente trabajo plantea la realizacion de una
simulacion computacional de cadera que permita ayudar en el disefio de las protesis y
evaluar su funcionamiento a corto y largo plazo.

Se llevard a cabo la creacion de varios modelos esqueléticos caderafémur basados en
elementos finitos, que permitan la simulacién completa del ciclo de marcha humano como
ofras actividades diarias en la vida de los pacientes. Con estos modelos se prefende
realizar el cdleulo y posterior andlisis de los resultados obtenidos tanto en la articulacion
de cadera sana asi como después de implantacién protésica, ademas de la comparacion
entre ambos.
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1.3.  Metodologia

El frabajo realizado en el presente proyecto se ha dividido en dos fases principales, en las
cuales se han realizado las siguientes tareas:

Fase 1: Construccién y validacion de un modelo FE de cadera sana.

e Creacion de la geometria. Modelado del cartilago articular sitvado en el
acetdbulo de la cadera mediante el software comercial de modelado 3D
Rhinoceros. Dicho cartilago ha sido modelado en concordancia con la bibliografia
consultada y tomando como patrén la geometria previamente disponible tanto de
la pelvis como del fémur de un paciente especifico.

e Mallado de la geometria. Utilizando el software comercial de elementos finitos
Abaqus se realizara el mallado de las diferentes estructuras éseas y del cartilago
arficular.

e Pardmetros funcionales de cdlculo. Como pre-procesado previo al cdéleulo se
realiza la determinacion de los diferentes parametros funcionales que definen el
modelo de cdlculo: materiales de las diferentes geometrias, condiciones de
conforno y cargas aplicadas asi como diversos parametros adicionales del caleulo.

e Validacién del modelo sano. Tras el cdlculo de diferentes simulaciones se
procede al andlisis de resultados vy la comparacién con datos exiraidos de la
literatura referente.

Ly

llustracién 1 - Inicio y final del modelo de cadera sana.
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Fase 2: Construcciéon de los modelos FE de cadera operada. Se realizaran cada una de
las siguientes tareas para las dos protesis de estudio: vastago cementado y vastago
sin cementar.

e Mallado de la geometria. Utilizando el software comercial de elementos finitos
Abaqus se realizard el mallado de las diferentes estructuras éseas asi como de las
diferentes piezas que componen la esfructura de la protesis.

e Parametros funcionales de cdlculo. De igual manera que anteriormente en la fase
de cadera sana, se redliza la deferminacion de los diferentes parametros
funcionales que definen el modelo de cdlculo: materiales de las diferentes
geometrias, condiciones de contorno y cargas aplicadas, interaccién en los
moltiples pares de contacto asi como diversos pardmetros adicionales del cdleulo.

Fase 3: Andlisis y comparaciéon de los diversos resultados obtenidos en los diferentes
modelos de cdlculo, asi como para los diferentes ciclo de carga en cada modelo.

e Modelo de articulacion sana. Andlisis de la presion y drea de confacto en el
cartilago acetabular para cada instante de tiempo a lo largo del ciclo de carga.

e Modelo de articulaciéon operada. Andlisis de la presion y drea de contacto en el
inserto para cada instante de tiempo a lo largo del ciclo de carga. Estudio de las
fensiones méximas presentes en el vastago vy en el tejido cortical del fémur.

llustracién 2 — Resultados obtenidos en la fase 3 del proyecio.
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2. Biomecdnica de la cadera

El' conocimiento acerca de las fuerzas de contacto, cargas y deformaciones que se
originan en la arficulacién de la cadera es importante por una variedad de razones:
entender la funcion de la articulacion sana y sus enfermedades degenerativas, mejorar el
diserio de los tratamientos de rehabilitacion y evaluar sus efectos, optimizar el rendimiento
de las implantaciones protésicas, obtener informacién sobre las diversas enfermedades
patogenicas.

A lo largo de este capitulo se pretende repasar la anatomia v fisiologia bdasica de la
arficulacion de la cadera asi como la cinesiologia de la marcha humana. También se
recogeran algunas de las patologias que sufre vy las técnicas quirdrgicas empleadas en su

tratamiento.

2.1. Anatomia

En el cuerpo humano existen un total de 360 articulaciones que se dividen en varios
bloques. Estas pueden ser articulaciones de tipo bisagra, las articulaciones en pivote, las
arficulaciones deslizantes o por Gltimo, las articulaciones méviles. En este Gltimo grupo, el
de las articulaciones moéviles, podemos incluir el hombro y la cadera, en concreto son
articulaciones méviles del tipo de esfera y cavidad, las cuales permiten llevar a cabo

movimientos libres.

la cadera es una de las articulaciones del cuerpo humano con mayor rango de
movimiento solo superada por el hombro. El conjunto de misculos que actian sobre ella
permiten giros en los fres grados de libertad. El movimiento de flexién-extension tiene un
rango aproximado 160° mientras que en aduccién-abduccion y en rotacion lateralmedial
sobre su propio eje el rango de movimiento varia entre 80 y 100° en funcion de si la
pierna se encuentra flexionada o extendida.

Esta anafomia articular propia de la cadera, permite a los huesos moverse sin provocar
friccion o malestar en el individuo, llevando a cabo todo tipo de movimientos, hacia atrés,
hacia adelante, hacia los lados y los movimientos giratorios.
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Respecto a la anatomia propia de la cadera, que es la que nos concierne en este trabaijo,
la bola de la arficulacién la forma la cabeza del fémur, mientras que el acetdbulo o
cavidad lo conforma el hueco en forma de copa de la pelvis, también llamado zécalo. El
contacto dseo que se produce en la articulacién de la cadera es mayor que en cualquier
ofra articulacién del cuerpo humano, ademds de tener una mayor estabilidad que ofras
articulaciones como es la del hombro.

Acetabular
Ligamentum labrum

teres (fibrocartilaginous)
Articular
cartilage
\ y Atticular

cartilage

Acetabulum
(socket)

Transverse
f’ acetabular
ligament

llustracién 3 — Anatomia de la articulacién de la cadera.

los elementos que conforman la anatomia de la arficulacion de la cadera son los
siguientes:

e Cartilago. Es el tejido que recubre la superficie de los huesos de la articulacion
(bola del fémur y acetdbulo de la pelvis). Su funcién es la de suavizar la friccion
durante el movimiento. Su desgaste es una de las principales razones para la
operacion de protesis de cadera.

e Membrana sinovial. Es un elemento comin en la gran mayoria de las
arficulaciones. Se frata de una membrana que rodea todos los huesos de la
articulaciéon encerrandola en lo que denominariamos “cépsula articular”. La funcién
de la parte interior de la membrana es la de secrefar liquido sinovial para
colaborar en la lubricacion de la cadera.

e Capsula articular. La funcién principal de esta parte de la cadera es la de aportar
estabilidad vy solidez a la articulacion. Recubre desde la parte anterior de la
cabeza femoral hasta la totalidad de la cavidad del acetdbulo de la pelvis.
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e Tendodn. La funcion de los tendones es la de conectar los huesos con los misculos
para permitir un confrol en el movimiento de la articulacién, impidiendo que la
cadera "baile”.

e Bursa. Se trata de una especie de bolsa situada entre huesos, ligamentos y demés
estructuras de la articulacion. Su funcion es la de amortiguar los “golpes” a la que
la articulacion se somete durante el movimiento.

e Fémur. Es el hueso del muslo de la piema. Su parte superior, la cabeza femoral, es
la parte que va encajada en el interior de la cavidad acetabular de la pelvis.

e Acetdbulo. Es la cavidad de la pelvis donde se sostiene la cabeza del fémur.

e ligamentos. los ligamentos son bandas eldsticas de tejido fibroso que aportan
estabilidad a la articulacién. En el caso de la cadera, ésta cuenta con 4
ligamentos principales que unen la pelvis con el fémur. Tres de ellos exteriores que
refuerzan la capsula articular restringiendo el rango de movimiento y uno interior
que une la cabeza del fémur con el acetdbulo, como muestra la llustracion 4, y
que es el encargado de prevenir dislocaciones de cadera.

Anterior Posterior Galiars \Vf\« i

femoral |

Ligamento Acetabulo

iliofemoral

Labrum

Ligamento Ligamentointracapsular

pubofemoral Ligamento
isquiofemoral

llustracién 4 - Ligamenios extracapsulares e intracapsular de la articulacién de la cadera

Cuando el desgaste de los elementos blandos de la articulacién se vuelve muy acentuado,
se produce un fenémeno denominado arfrosis, el cudl deriva en un rozamiento excesivo
entre los huesos de la articulacion y causando en definitiva dolor, molestias e incluso
deformacién. Es en esfos casos en los que la operaciéon de prétesis de cadera es
necesaria.
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2.2.  Cinesiologia de la marcha humana normal

la marcha humana es un modo de locomocién bipeda con actividad alternada de los
miembros inferiores, que se caracteriza por una sucesion de doble apoyo y de apoyo
unipodal, es decir que durante la marcha el apoyo no deja nunca el suelo, mientras que
en la carrera, como en el salto, existen fases aéreas, en las que el cuerpo queda
suspendido durante un instante. También se puede definir como un desequilibrio
permanente hacia delante.

Desde una optica dindmica, la marcha es una sucesién de impulsos y frenados, en los
que el motor o el impulso se sitta a nivel del miembro inferior posterior y el frenado en el
anterior.

Més que el desarrollo de un reflejo innato, la marcha es una actividad aprendida. Durante
los primeros afios de su infancia el nifio experimenta con su sistema neuromuscular y
esquelético, hasta llegar a integrar esta actividad a nivel involuntario. Hasta los 7 v 8
afios no se alcanza la marcha caracteristica que una persona muestra en la edad adulta.
Aunque algunas variables dependientes del crecimiento, como la longitud del paso,
contintan evolucionando hasta alcanzar los valores tipicos del adulto alrededor de los 15
afios. Pese al cardcter individual de este proceso, las semejanzas entre sujetos distintos
son tales que puede hablarse de un patron caracteristico de marcha humana normal,
pafrén que varia con diferentes circunstancias como el tipo de terreno, la velocidad, la
pendiente, ... y sobre todo bajo deferminadas condiciones patolégicas. Nos centraremos
en este tema en la marcha humana normal, sobre suelo llano, en linea recta y a velocidad
esponténeamente adoptada.

Para su mejor descripcion conviene dividir la marcha en fases, ya que su andlisis
cinemdtico comienza por la inspeccion visual de cada regién anatémica, en cada una de
las fases del ciclo de la marcha, mientras el individuo camina. Por ello, definiremos el
ciclo de marcha y sus fases.

El ciclo de marcha es la secuencia de acontecimientos que tienen lugar desde el contacto
de un talén con el suelo, hasta el siguiente contacto del mismo talon con el suelo. Durante
un ciclo de marcha completo, cada miembro inferior considerado pasa por dos fases:

e Fase de apoyo: en la cual el pie de referencia estd en contacto con el suelo.

e Fase de oscilacién: en la que el pie de referencia estd suspendido en el aire.
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la fase de apoyo constituye alrededor del 60% del ciclo vy la fase de oscilacion representa
el 40% restante. las fases del ciclo de marcha, para facilitar su estudio suelen dividirse,
todavia, en componentes mds pequefios o subfases, segin la siguiente secuencia: El ciclo
se inicia con el impacto de talén en el suelo; al 15% el antepié también contacta con el
suelo, por lo que esfa subfase se denomina "pie plano sobre el suelo” o media; al 40% del
ciclo, el talén comienza a elevarse del suelo (subfase de despegue de talén o final), al
50%, despega el antepié, que culmina al 60% del ciclo con el despegue de los dedos, lo
que indica también el comienzo de la fase de oscilacion. La afribucion de percentiles en
esta fase es algo imprecisa, pero en la primera parte, se realiza el avance del miembro
oscilante hasta alcanzar el miembro contralateral, v la extensién de rodilla completa el
avance del miembro inferior. Al cumplirse el 100% del ciclo, se produce de nuevo el
impacto de talén, con el mismo pie.

y £ £ ®© ¢ £ °©

TN

Y W

/‘1—

(A) Heel strike  (B) Loading res'ponse (C) Midstance (D) Terminal stance (E) Preswing  (F) Initial & Mid-swing (G) Terminal swing
(initial contact) (foot flat) (heel off) (toe off)
p————Push Off ——
5 :
1 Stance Phase (60%) Gait Cycle | Swing Phase (40%) |
| Double support | Single support | Double support | Single support
(10%) (40%) (10%) (40%)

llustracién 5 - Fases del ciclo de marcha.

El ciclo de marcha con sus porcentajes de duracion sucede exactamente igual para el
miembro contralateral, lo que revela, considerando los dos miembros inferiores, la
existencia de dos periodos de apoyo bipodal o doble apoyo, que se caracterizan porque
los dos pies contactan con el suelo: uno estd iniciando el contacto de falén mientras que
el ofro, proximo a la fase de despegue, se apoya por la cabeza del primer metatarsiano y
el pulpejo del dedo gordo. Estos periodos tienen un porcentaje de duracion de alrededor
de un 10%, cada uno, y, también hay durante un ciclo de marcha dos periodos de apoyo
monopodal durante los cuales tan sélo un miembro inferior contacta con el suelo y sobre él
recae el peso del cuerpo. [18]
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los cuatro periodos en que se divide el ciclo de marcha son, por tanto:

1. Primer periodo de doble apoyo: Este comienza cuando el pie tomado como
referencia toma contacto con el suelo por el falén, frenando la aceleracion del
cuerpo hacia delante y culmina con el despegue del miembro contralateral.

2. Primer apoyo unipodal o periodo portante: En el cual el peso del cuerpo recae
en la extremidad tomada como referencia, mientras el miembro contralateral estd
oscilando.

3. Segundo doble apoyo: El pie considerado se apoya solo por el antepié en el
suelo y estd en situacion posterior acelerando el cuerpo hacia delante, es el
miembro propulsor o miembro activo dindmico.

4. Segundo apoyo unipodal o periodo oscilante: El pie que en el tiempo anterior
solo se apoyaba por el antepié en el suelo, ha despegado e inicia su periodo
oscilante.
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2.3.  Patologia

A pesar de las buenas caracteristicas que presenta, la articulacion de la cadera se ve
afectada por distintas patologias como la  osteoartritis, la  artritis reumatoide o los
fraumatismos. Estas patologias afectan normalmente al cartilago articular y son més
frecuentes en personas mayores. los fraumatismos sin embargo, suelen conllevar una
fractura de la cabeza del fémur por distintos punfos que debe ser intervenida
quirdrgicamente.

Entre las patologias degenerativas més habituales se encuentran:

e Artrosis de cadera: la aparicion de la arfrosis se debe al deterioro del cartilago
que recubre la superficie de los huesos que forman la arficulacién. Esta pérdida
progresiva de cartilago implica un rozamiento hueso-hueso que causa problemas
como dolor, desgaste del propio hueso y en ocasiones deformaciéon de la
arficulacion. Su aparicién suele producirse en personas mayores de 50 afios vy se
frata de la causa més comin para la implantacién de una protesis de cadera.

e Artritis reumatoide de cadera: Es una enfermedad de cardcter cronico que causa
inflamacién de los tejidos que conforman la articulacién. Esto causa dolor severo,
rigidez e incluso la deformacion mencionada en la artrosis. Este tipo de artritis
puede aparecer a cualquier edad aunque las mujeres son las mas propensas a
sufrirla. La sustitucién de la cadera por una protesis tan sélo se realiza en los casos
en los que la deformidad y el dolor impiden al paciente llevar una vida normal.

e Arfritis fraumdtica: Este tipo de artritis tiene como sintomas el dolor, la inflamacion
y la pérdida de movilidad. la causa de su aparicién son las lesiones que implican
darios en el cartilago, siendo la incidencia de este tipo de artritis mayor en
hombres y sobre todo en deportistas. Si la calidod de vida del paciente se ve
resentida, es posible que sea necesaria la implantacién de una protesis de cadera.

o Fractura de cadera por osteoporosis: Con la edad, la densidad de los huesos se
ve reducida, sobre todo en las mujeres debido a la menopausia, por lo que es més
facil que se produzca una fractura ésea de la cadera debido a una caida o un
golpe. En muchos de estos casos se plantea la implantacion de una préfesis de
cadera sino es posible la recuperacion conservadora.

e Necrosis avascular: Consiste en una mala circulaciéon de la sangre en la cabeza
del fémur que conlleva la muerte y el colapso de parte del tejido dseo.
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2.4.  Técnicas quirdrgicas

la implantacion de prétesis de cadera suele hacerse en personas de mediana edad que
han sufrido algin accidente con fractura de la articulacién, o de forma mas habitual, en
personas de edad avanzada. la causa principal para implantar la protesis es la arfrosis
de cadera, cuyos sinfomas pueden ir desde unas molestias hasta un dolor tan fuerte que
incapacita para redlizar las tareas de la vida cotidiana, aunque existen ofro tipo de
enfermedades degenerativas vistas anteriormente que pueden provocar la necesidad de
una implantacion de prétesis de cadera. En el caso de la artrosis de cadera, los
fratamientos conservadores suelen perseguir la disminucién del dolor y una mejora en la
movilidad de la articulacion, sin embargo en ocasiones no es suficiente.

la intervencién de prétesis de cadera se ha perfeccionado tanto en el tiempo que se ha
convertido en un procedimiento con menos riesgos y con mejores resultados, dandole a
las personas la capacidad de poder seguir viviendo el dia a dia sin problemas ni
molestias. El primer reemplazo total de cadera fue llevado a cabo a principio de los
sesenta y desde entonces tanto el disefio de las prétesis como la eleccion de los
materiales con los que se fabrican han ido evolucionando. El objetivo principal de esta
evolucién ha sido conseguir un implante funcional y durable.

Ademds, el continuo aumento de la esperanza de vida en paises desarrollados, sobre
todo en Europa y EEUU, estd provocando un crecimiento muy importante en el nimero de
operaciones de protesis de cadera. Sélo en Espaiia se realizan anualmente unas 30.000
sustituciones de cadera por préfesis, por lo que las mejoras tanto en materiales como en
técnicas quirdrgicas son vitales en este dmbito.

Existen dos tipos principales de protesis: el recubrimiento de cadera que consiste en un
implante como el que se observa en la llustracion 6 que recubre Gnicamente las superficies
de contacto; vy la protesis de reemplazo total como la de la llustracién 7 que sustituye toda
la articulacion.

COMPONENTE
FEMORAL

llustracién & - Prétesis de recubrimiento hemiesférico.
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El primero de ellos es indicado en casos de necrosis avascular cuando la enfermedad no
se encuenfra muy avanzada. En esfe caso permite colocar una solucion funcional sin
eliminar gran cantidad de hueso facilitando asi revisiones posteriores. Su  principal
desventaja radica en que no elimina completamente el dolor como lo hace la prétesis de
reemplazo total (“Total Hip Arthroplasty”).

Sin embargo, lo mas habitual es acudir a protesis completas. Estas prétesis pueden
colocarse fundamentalmente con dos técnicas, mediante “pressfit’, es decir, con
superficies rugosas y osteoinductoras que fijen la prétesis de forma natural al hueso o con
cemento generalmente poli-metil metracrilato.

Persiguiendo el objetivo de aumentar la vida til de las protesis se han desarrollado
numerosos pares de conftacto. El mds utilizado ha sido el par metalpolimero,
generalmente formado por CoCr y polietileno de ulira alto peso molecular (UHMVVPE). El
polietileno presenta un gran inconveniente ya que las particulas derivadas de su desgaste,
conocidas como particulas de Debris pueden causar reacciones adversas en los tejidos.
Como dlternativa en los Gltimos afios se han desarrollado pares de contacto duros que
involucran los materiales cerdmicos. Estos materiales tienen mucho menos desgaste vy
friccién pero son muy fragiles y en algunas ocasiones se han observado casos de rotura.

CABEZA

VASTAGO

CUPULA
INSERTO
COMPONENTE COMPONENTE
ACETABULAR FEMORAL

llustracién 7 - Prétesis de reemplazo total de cadera.

Este trabajo se ha centrado en el estudio de prétesis de reemplazo total ya que son las
mas habituales.
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3. Materiales y métodos

Para la redlizacién de este frabajo se han construido fres modelos de elementos finitos
diferentes. El primero de ellos pretende simular la articulacion sana mientras que los dos
siguientes simulan la articulacion después de la implantacion protésica mediante dos tipos
diferentes de intervencion, vastago cementado y véstago no cementado.

A lo largo de este apartado se van a presentar detalladamente estos modelos con los que
se han realizado las diferentes simulaciones de elementos finitos. Estas simulaciones
corresponden con @ actividades cotidianas en la vida de los pacientes, las cuales se
presentan detalladamente en el siguiente apartado.

3.1. Diferentes casos de estudio

Bergmann et al. [1] realizaron estudios con una cabeza femoral instrumentada en una
protesis con el fin de investigar la magnitud, direccién y momento de las fuerzas de
contacto durante dichas actividades de la vida diaria. Estas medidas directas de las
fuerzas de contacto en la cadera pueden proporcionar con suficiente precision las
condiciones de carga necesarias para realizar nuestro modelo de elementos finitos. El
objetivo del estudio era crear una Unica base de datos con las fuerzas de contacto en la
cadera en simultaneidad con mediciones de movimiento para futuras investigaciones de
implante de cadera. Para ello se realizaron mediciones sobre 4 pacientes diferentes y se
publicaron todos los datos complefos en un CD llamado "HIP@8'. Dichos datos publicados
por Bergmann vy su equipo han sido utilizados por muchos ofros investigadores en futuros
estudios relacionados. [8] [10] [2] [6]

las simulaciones que se han realizado en el presente trabajo, tanto con el modelo de
articulacién sana como con el modelo de artficulacién operada, corresponden con  las @
actividades cotidianas estudiadas por Bergmann.

A continuacién se van a presentar en detalle cada una de estas @ actividades. Los datos
representados corresponden a la fuerza de contacto registrada en la cabeza femoral en
cada instante de tiempo a lo largo de la duracion de cada ciclo de movimiento. También
se conoce la posicién en cada instante del fémur respecto de la pelvis. los datos
representan la media aritmética de los 4 pacientes, cuyo peso medio es de 836 Newton.
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Este movimiento viene caracterizado por los movimientos de flexion-extension y abduccion-
aduccion, los cuales vienen representados en la siguiente figura.

Flexién
Extensién
/
Aduccién Abduccién

llustracién 8 - Principales movimientos de la articulacion de la cadera.

la combinacion de estos movimientos durante el ciclo de marcha y ofras actividades
genera el movimiento complejo del femur que se representa en la imagen siguiente.

llustracion @ - Representacién del movimiento del fémur.

Finalmente el sistema de coordenadas referente al fémur al cual estdn referenciados los
datos de carga sobre el fémur es el siguiente:

llustracién 10 - Sistema de coordenadas referente al fémur.
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Ciclo de marcha normal (“"Normal walking”)

Hip Contact Force
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——Force X

g

——Force ¥

~—Force Z

Force (%BW)
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——Resultant Force

0

0 02 04 06 08 1

Step Time (s)

Gréfica 1 - Fuerzas de contacto en la cadera durante la marcha normal.

Femur's displacements

Flexion
&
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——Flexion/Extension
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——Abduction/Adduction
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&
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Gréfica 2 - Desplazamiento del fémur durante la marcha normal.

Ciclo de marcha lento [“Slow walking”)

Hip Contact Force

250

——Force X

—Force ¥
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~——Force Z
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Force (%BW)
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0 0.2 0.4 0.6 08 1 12
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Gréfica 3 - Fuerzas de contacto en la cadera durante la marcha lenta.
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Gréfica 4 — Desplazamiento del fémur durante la marcha lenta.

Ciclo de marcha répido (“Fast walking”)
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Gréfica 5 - Fuerzas de contacto en la cadera durante la marcha répida.
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Gréfica 6 - Desplazamiento del fémur durante la marcha répida.

22



TFM Ing. Mecéanica

W Escuela de . L .S -
W Ingenieria y Arquitectura Simulacion por elementos finitos del ciclo
Universidad Zaragoza de marcha de I:':l cad(_era humar_1§\ tanto,s:_:ma
como después de implantacion protésica.

Ciclo de subir escaleras ["Up stairs”)
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Gréfica 7 - Fuerzas de contacto en la cadera al subir escaleras.

Femur's displacements

——Flexion/Extension

Flexion
&
Abduction

(Degree)

——Abduction/Adduction

Extension
&
Adduction

0 02 0.4 06 08 1 12 1.4

Step Time (s)

Gréfica 8 - Desplazamiento del fémur al subir escaleras.

Ciclo de bajar escaleras ("Down stairs”)
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Grdfica @ — Fuerzas de contacio en la cadera al bajar escaleras.
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Gréfica 10 — Desplazamiento del fémur al bajar escaleras

Ciclo de levantarse de una silla ["Standing up”)
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Gréfica 11 — Fuerzas de contacto en la cadera al levantarse de una silla.
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Grdfica 12 — Desplazamiento del fémur al levantarse de una silla.
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Ciclo de sentarse en una silla [“Sitting down”)
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Gréfica 13 — Fuerzas de contacto en la cadera al sentarse en una silla

Femur's displacements

—Flexion/Extension

Extension
Flexion
&
(Degree)

~——Abduction/Adduction

Step Time (s)

Gréfica 14 — Desplazamiento del fémur al sentarse en una silla.

Ciclo de estar de pie sobre una Unica pierna (“Standing”)
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Grdfica 15 — Fuerzas de confacto en la cadera al estar de pie sobre una dnica pierna.
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Gréfica 16 = Desplazamiento del fémur al estar de pie sobre una dnica pierna.

Ciclo de agacharse flexionando las rodillas ("Knee bending”)
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17 - Fuerzas de contacto en la cadera al agacharse flexionando las rodillas.
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Gréfica 18 = Desplazamiento del fémur al agacharse flexionando las rodillas.
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3.2. Modelo de articulacién sana

la geometria de los distintos componentes éseos de la articulacién de la cadera
proporcionada es el punfo de partida para la construccién del modelo de articulacién
sana. Lla geometria del cartilago articular se ha creado mediante el software comercial de
modelado 3D Rhinoceros en base a dicha geometria ¢sea y en concordancia con la
literatura consultada [8] [19] [20] [21].

o

.

llustracién 11 - Geometria 3D del cartilago acetabular y femoral.

Andlisis experimentales [22] y estudios mediante imagenes tomadas por resonancia
magnética [23] [24] demuestran que el espesor del cartilago articular oscila entre 0.9y
2.3 mm. En el presente trabajo, el espesor del cartilago se encuentra aproximadamente
enfre 0.8 y 2 mm dependiendo de la zona con el fin de ajustar dicha geometria con las
geometrias Oseas y evitar posteriormente el penetramiento de las diferentes mallas.

El cartilago articular se compone de dos fases principales: una fase sélida que contiene
fibras de coldgeno y macromoléculas proteoglicanas y agua como fase fluida. la
importancia de la presién del fluido intersticial en el comportamiento del cartilago ha sido
conocida durante décadas. Se ha demostrado que la osteoartritis estd relacionada tanto
con la magnitud como con la duracién de las tensiones de contacto, las cuales estdn
fuertfemente relacionadas con el comportamiento mecanico del fluido intersticial en el
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cartilago. Sin embargo, los pardmetros que pueden ser medidos experimentalmente
acerca de este comportamiento son muy limitados. Como una aproximacion, los modelos
computacionales existentes asumen que el comportamiento de cartilago puede asemejarse
a un comportamiento eldstico o hipereldstico. Dicho comportamiento no tienen en cuenta
el flujo del liquido infersticial en el interior del cartilago [19].

Por lo tanfo, en el presente trabajo, como una primera aproximacién se ha utilizado un
modelo hipereldstico con el fin de poder simular los diferentes ciclos de carga de una
forma computacionalmente eficiente. Sin embargo, el uso de modelos poroeldsticos para
reflejar el comportamiento real del liquido intersticial dentro del cartilago se desarrollara en
frabajos  futuros. De tal modo, el modelo ha sido idealizado como un material
homogéneo, isofrépico, casi incompresible (v =0.495) e hiperelastico mediante el
modelo NeoHooke con un médulo de cortadura (G = 13.6 MPa) y un médulo de
compresibilidad (K = 1.359 MPa) [3] [6]. El drea interior del carfilago acetabular es de
1546 mm?, este valor concuerda aproximadamente con el valor de 1936+295 mm?
citado por M. D. Harris en la literatura consultada [3].

Con el objetivo de caracterizar la articulacion se establece una friccién de contacto entre
los cartilagos articulares con un coeficiente de rozamiento (1 = 0.001) para representar la
baja friccion natural del cartilago [9] [8].

El mallado de las dos partes que componen el cartilago (cartilago acetabular y cartilago
femoral) se ha realizado con Abaqus utilizando elementos hexaédricos (C3D8).

llustracién 12 - Mallado cartilago femoral y cartilago acetabular |vista superior e inferior)
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Por ofro lado, la geometria ésea se ha introducido en Abaqus como tipo “shell”, mallado
con elementos friangulares (S3) y se han aplicado propiedades de sélido rigido. Esto
ultimo es debido a que la prioridad del modelo es calcular las presiones de contacto en el
cartilago artficular y mediante este método se disminuye considerablemente el tiempo de

cdleulo.

llustracion 13 - Mallado fémur y pelvis.

los pares de contacto entre el fémur-cartilago femoral y pelviscartilago acetabular se
definen mediante unién rigida ("Tie Contact”).
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Por dltimo, se afiaden el ligamento isquiofemoral e iliofemoral como elementos (T3D2), los
cuales presentan las siguientes propiedades [25]:

Médulo Elastico [MPa]  Coeficiente de Poisson

ligamento isquiofemoral 130 0.4

ligamento iliofemoral 320 0.4

Tabla 1 — Propiedades mecdnicas del ligamento isquiofemoral y iliofemoral.
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llustracién 14 - Ligamento iliofemoral (izq.) y ligamento isquiofemoral (der.).

La unién entre los elementos que forman los ligamentos y las estructuras Gseas también se
realiza mediante un contacto rigido de tipo “Tie".

Una vez esta toda la geometria del modelo definida y mallada, hay que imponer las
condiciones contorno y las condiciones de carga. En lo referente a las condiciones de
contomno, se empotra la pelvis en cualquier nodo de su geometria, debido a que esté
definida como solido rigido. Mediante condiciones de conforno se  aplican las
restricciones angulares referenfes a los movimientos de flexién-extension 'y aduccion-
abduccion presentadas anteriormente en este capitulo (URT, UR2, UR3), siendo esta dltima
nula en el modelo. Estas restricciones angulares se aplican sobre un punto de referencia
perteneciente al fémur, el cual estd situado en el fedrico centro de la rétula femoral. La
validez de esta simplificacion ha sido consultada en la literatura [26].

En lo referente a las condiciones de carga, se aplican sobre el punto anteriormente
mencionado las correspondientes cargas pertenecientes a cada uno de los casos de
estudio presentados al inicio de este capitulo.
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3.3.  Modelos de articulacion operada

la construccion de los dos modelos de cadera operada se ha realizado partiendo de la
geomefria de la cadera proporcionada y de los modelos CAD de distintas protesis
comerciales. las utilizadas en este proyecto son dos modelos proporcionados por una
empresa participante en el consorcio del proyecto.

Lla componente acefabular, que es la parte que va anclada a la pelvis, ha sido la misma
durante todo el estudio y su talla ha sido determinada de acuverdo a la geometria
especifica del paciente. En la llustracion 15 - Componente acetabular. Copula, inserfo y
cabeza femoral.llustraciéon 15 se puede observar el modelo utilizado. Este modelo consta
de dos partes: la cipula que suele ser de material metdlico, es la parte que se fija al
hueso en el hueco acetabular mediante tornillos o cemento; el inserto es una pieza que se
infroduce en la cipula (generalmente de forma fija) y forma la articulacién con la cabeza
de la componente femoral. El material del inserfo puede variar en funcion del disefio pero
en el presente proyecto se ha propuesto un inserfo de PEEK. El PEEK es un polimero
biocompatible que ya se ha utilizado en la fabricacién de ofras prétesis como las de
disco intervertebral con gran éxito.

CupulaBK 46 Inserto BK 46

llustracién 15 - Componente acetabular. Cipula, inserto y cabeza femoral.
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la componente femoral consta de un vastago y una cabeza. la cabeza utilizada ha sido
la misma para todo el estudio (diGmetro 28mm) pero con distintos materiales. En el caso
de los vastagos se han empleado dos geometrias diferentes que abarcan los grandes
grupos de prétesis que se encuentran en el mercado. Por un lado los véstagos
cementados, que se fija al fémur mediante la aplicacion de un material que hace de
interfase; por ofro lado los vastagos no cementados que se introducen por presion y
generan una fijacion por rozamiento y crecimiento de hueso a su alrededor.

V

Vastago CVM15 Vastago PROSIC3
cementado no cementado

llustracién 16 - Geometria de los véstagos femorales utilizados en el estudio

los materiales utilizados para la simulacion de las protesis son: metal (CoCr) para la
cipula y el vastago, PEEK para el inserto y un material cerédmico compuesto de circona
reforzado con alimina para la cabeza femoral cuyas propiedades se encuentran
recogidas en la Tabla 2 y extraidas de estudios anteriores relacionados [25].

Modulo Elastico [MPa]  Coeficiente de Poisson

Cerdmica 260.000 0.25
Metal 248.000 0.33
PEEK 12.500 041

Tabla 2 - Propiedades mecdnicas de los materiales utilizados en el implante protésico.
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El fémur presenta fres materiales dseos distinfos representados en la imagen y los cuales
fienen las siguientes propiedades mecanicas [25].

Modulo Elastico [MPa]  Coeficiente de Poisson
Cortical 17.000 0.3
Esponjoso 150 0.3
Médula 10 0.3

Tabla 3 - Propiedades mecdnicas de las distinias partes éseas del fémur.

llustracién 17 — Representacion de las diferente partes éseas del fémur: cortical (gris), esponjoso [azul oscuro] y medula (azul claro).

En este modelo el fémur y la cipula se han mallado con elementos tetraédricos (C3D4), el
inserto y el vastago mediante elementos tetraédricos cuadrdticos (C3D10) mientras que la
cabeza femoral y la capa inferna del inserto con elementos hexaédricos (C3D8). La pelvis
no se ha incluido en este modelo debido a que no es objeto de estudio y aumentaba

considerablemente los requisitos del cdlculo en cuanto a memoria computacional y tiempo
de cdéleulo.
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llustracién 18 — Disposicion y mallado de las partes del implante protésico.
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El par de contacto entre la cabeza femoral y el inserto viene definido por un coeficiente
de rozamiento (u = 0.08) segin la literatura consultada [27].

El resto de pares de contacto del modelo se han definido mediante unién rigida ("Tie").
Dichos pares de contacto son los siguientes: cipula-inserto, cabeza femoralvastago y
vastagofémur.

En lo referente a las condiciones de conforno, se empotra la cipula en cualquier nodo de
su geometria, debido a que esta definida como sdlido rigido al igual que ocurria con la
pelvis en el modelo sano. Del mismo modo que en el modelo anterior, se aplican las
restricciones angulares referentes a los movimientos de flexion-extension 'y aduccion-
abduccién presentadas anteriormente en este capitulo (URT, UR2, UR3), siendo esta Gltima
nula en el modelo. Estas restricciones angulares se aplican sobre una superficie situada en
la base del fémur, la cual esta relacionada con un punto de referencia situado en el centro
de la cabeza femoral.

En lo referente a las condiciones de carga también se aplican sobre la superficie de la
base del fémur v al igual que en el modelo sano corresponden con los casos de estudio
presentados al inicio de este capitulo.

Esta superficie es definida con propiedades de solido rigido, mallada con elementos
friangulares (R3D3) y coincidente con la malla del fémur, a la cual estd unida mediante
contacto “Tie".

llustracién 19 — Superficie de carga situada en la base del fémur.

Finalmente, cabe explicar la diferencia que presentan el modelo de vastago cementado
con el modelo de vastago no cementado. La diferencia es meramente geométrica, puesto
que cada vastago fiene su propia geometfria y por consiguiente esta influye en la
geomefria del fémur en la zona de unién entre ambas partes. la influencia de esta
diferencia entre los diferentes modelos de implantacién protésica se estudiard en el
siguiente apartado de resultados.
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4. Resultados y andlisis

los modelos descritos en el capitulo anterior han sido calculados y postprocesados con
Abaqus. A continuacion se van a analizar los resulfados mas significativos de los modelos
de cadera sana y cadera operada, asi como comparar entre si los dos modelos diferentes
de cadera operada.

4.1. Validacién del modelo de cadera sana

Uno de los aspectos clave en la biomecdénica de la cadera son las presiones de contacto
originadas en la arficulacion con el fin de mantener dicha arficulacién sana vy libre de
dolor. Se cree que una de las principales causas que originan la osteoartritis tiene que ver
con presiones de confacto fuera de lo normal [28] [29]. Mientras tanto son varios los
factores los que contribuyen la progresiéon de la osteoartritis: anomalias ¢seas como
displasia y pinzamiento o afrapamiento femoroacefabular que parecen acelerar el inicio
dicha enfermedad.

A pesar de la importancia de las presiones de contacto en la arficulacién de la cadera,
existe un desacuverdo acerca de la magnitud y distribucién de dichas presiones de
contacto en la articulacion de cadera sana. Mediciones in vitro de las presiones de
contacto han sido obtenidas mediante una pelicula de control de presion o células de
medicion piezoresistivas [30] [31] [32]. Pero cuantificar la presién a lo largo de todo el
cartilago es una dificil tarea, y solo es posible medir un limitado rango de presiones.
Mediante prétesis instrumentadas se han realizado estudios in vivo para medir las fuerzas
equivalentes de contacto. Estas mediciones son solo una aproximacion debido al
reemplazo del cartilago real por un implante de prétesis. Hasta la fecha, métodos no
experimentales permiten evaluar las presiones de confacto sobre sujetos especificos. Los
métodos computacionales proporcionan los medios suficientes para predecir las presiones
de contacto sobre sujetos individuales de manera aproximada. [3]

Ciclo de marcha normal (“Normal walking”)

la siguiente grdfica (Grdfica 19) muestra los resultados de presion y drea de confacto
obtenidos para el caso del ciclo de marcha normal. El ciclo se inicia con el impacto de
talén en el suelo v finaliza cuando se produce de nuevo el impacto de talén con el mismo

pie.
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Grdfica 19 — Presiones y drea de contacio en el ciclo de marcha normal (modelo articulacién sanal.

En la imagen siguiente se muestra la distribucion de presiones sobre la superficie interna
del cartilago acetabular en diferentes instantes de tiempo a lo largo del ciclo de marcha.

CPRESS

+1616e-01
+0.000e+00

0%

CPRESS

+8.2756-02
+0.000e+00

80%

100%

llustracién 20 - Distribucién de presiones sobre la superficie interna del cartilago acetabular en contacto con el cartilago femoral.

la presion méxima de confacto es de 5.458 MPa cuando el drea de contacto entre el
cartilago acetabular vy el cartilago femoral es de 1197 mm? lo que supone un 77.42%
del drea total del cartilago (Aww=1546 mm?). Estos datos corresponden aproximadamente
con el 20% del ciclo de marcha cuando el miembro de estudio estd completamente plano
en el suelo (Foot flat) e instantes antes de que el ofro miembro comience la fase de
oscilaciéon (Mid-stance) (Ver llustracién 5). Estos resultados concuerdan con los resultados
presentes en la literatura. Los resultados de presién obtenidos por M. D. Harris son de
7.52+2.11 MPa [3], A. E. Anderson 10.78 MPa [6], H. Yoshida 3.26 MPa'y 76.3% de
drea de contacto utilizando un BW= 702 N en su modelo [8] y finalmente E. Genda

36



TFM Ing. Mecéanica

Simulacion por elementos finitos del ciclo
de marcha de la cadera humana tanto sana
como después de implantacion protésica.

Escuela de
Ingenieria y Arquitectura

Universidad Zaragoza

1.59+0.34 con un BW=686 N [?]. Por lo tanto el modelo podria ser vélido en cuanto a
la determinacion de las presiones de confacto entre las superficies articulares.

El resto de simulaciones para los restantes casos de carga van a ser presentadas en
menos detalle que la del ciclo de marcha normal. Seguidamente se van a presentar las
grdficas de presiones y dreas de contacto para cada uno de los casos. Finalmente en una
tabla resumen (Tabla 4), se recogerdn las maximas presiones de contacto junto con el
drea de contacto y el instante en que se producen.

Ciclo de marcha lento [“Slow walking”)
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Gréfica 20 - Presiones y drea de contacto en el ciclo de marcha lento [modelo articulacién sana).

Ciclo de marcha répido (“Fast walking”)
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Grdfica 21 - Presiones y drea de contacto en el ciclo de marcha répido (modelo articulacion sana).
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Ciclo de subir escaleras ("Up stairs”)
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Grdfica 22 - Presiones y drea de contacto al subir escaleras [modelo articulacién sana).

Ciclo de bajar escaleras ("Down stairs”]
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Gréfica 23 - Presiones y drea de contacto al bajar escaleras [modelo articulacién sana).

Ciclo de levantarse de una silla ("Standing up”]
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Gréfica 24 - Presiones y drea de contacto al levaniarse de una silla [modelo articulacién sana).
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Ciclo de sentarse en una silla [“Sitting down”)
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Gréfica 25 - Presiones y drea de contacto al sentare en una silla (modelo articulacién sana).

Ciclo de estar de pie sobre una Unica pierna (“Standing”)
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Grdfica 26 - Presiones y drea de contacto al estar de pie sobre una dnica pierna [modelo articulacién sana).

Ciclo de agacharse flexionando las rodillas ["Knee bending”)
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Grdfica 27 - Presiones y drea de contacto al agacharse flexionando las rodillas (modelo articulacion sana).
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Presion Mdaxima Area de contacto % Ciclo
[MPa] (mm?)

Normal walking 5.458 1197 - (77.42%) 18.13%
Slow walking 6.283 1146 - (74.12%) 16.02%

Fast walking 6.054 1231 = (/9.62%) 10.49%

Up stairs 8.538 1201 = (/7.68%) Q.41%
Down stairs 8.062 1024 - (66.23%) 55.59%
Standing up 8.697 236 - (60.54%) 46.20%
Sitting down /.753 1016 —(65.71%) 48.40%

Standing 6.664 1023 - (66.17%) 54.45%

Knee bending 5.366 1101 = (71.21%) 51.44%

Tabla 4 - Presién méxima de contacto en el cartilago acetabular para los diferentes ciclos de carga.

o
cPRESS S couess

CPRESS

+5.2366-01
+0.000¢+00

Normal
walking

Slow
walking

CPRESS

+8.5380400 SrRess

+8.062¢+00
+7.350e
+6.718e+00

+. +00
42.135e400

414230400 +2.0160+00 ‘.: 0"‘;0
37315001 beR Ty 155008400
390000100 18:0008 +00
Down Standing
stairs up

o

A3
RO
NS
3
o

CPRESS
+6 6640400

CPRESS
+7.7530400

p3e
+8.3430-01
+dA710-01

+1.292e400 5
16451003 5.553e-01

peR iy S350
+0.0000+00 i +0.0008400

Sitting Standing Knee
down bending

llustracién 21 = Distribucién de la presién méxima de contacto en el carfilago acefabular en cada ciclo de carga.
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4.2.  Modelo de cadera operada

En este aparfado del capitulo se van a presentar los resultados obtfenidos en las
simulaciones de cadera operada. En primer lugar se muestran las grdficas de presion y
drea de confacto del modelo de prétesis CVM, las cuales son muy similares a las del
modelo PROSIC. Esto es debido a que en ambos modelos la geometria de la cabeza
femoral y el inserfo es idéntica, por lo que los resultados obtenidos tienen variaciones
minimas enforno al (1%). Posteriormente se presentaran las tensiones de contacto que
enconframos en ambos modelos de vastago (CYM y PROSIC) durante el ciclo de marcha
normal. Finalmente se compraran las tensiones originadas en el fémur para los dos
modelos de préfesis durante los diferentes ciclos de carga.

Al igual que en el apartado anterior del capitulo, se van a presentar de manera mas
detallada los resultados obtenidos para el ciclo de marcha normal, comparando estos con
los obtenidos para el modelo de cadera sana. Seguidamente se presentan el resto de
resulfados obtenidos para el resto de ciclos de carga.

Ciclo de marcha normal (“Normal walking”)

Debido a que el ciclo de carga es idéntico para los modelos de cadera sana y operada,
el ciclo también comienza con el impacto del talon contra el suelo y finaliza cuando se
produce de nuevo el impacto de talén con el mismo pie.

CVMy PROSIC
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Contact Pressure (MPa)
Contact Area (mm2)

- 200

0.00 0
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

Step Time (s)

Grdfica 28 - Presiones y drea de contacto en el ciclo de marcha normal (modelo articulacién operadal.
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En la imagen siguiente se muestra la distribucion de presiones sobre la superficie interna
del inserto acefabular en diferentes instantes de tiempo a lo largo del ciclo de marcha.

CPRESS CPRESS CPRESS
+1.881e+00 +5.0870400 +4.398e+00
+1.7256+00 +4.6636+00 +4.0326+00
+1.568e400 +4.233e+00 36650400
+1411e400 3.815e+00 32990400
+1.253¢400 3.391e+00 2.932040
+1.0970400 29680400 S66e+00
+3.406e-01 425440400 +2.1996+00
+7.83%e-01 +2.1200+00 8336400
+6.271e-01 +1.696e+00 14660400
+4.703e-01 +1.272e: 1.100e400
+3.135¢-01 +8.479¢-01 7.330e-01
+1.568e.01 +4.2390-01 +3.665¢-01
+0.000¢4+00 00000400 +0.000+00

0% 20% 40%
(o] (o} (o]
CPRESS CPRESS CPRESS
+3.955¢400 +1423e400 +9.915e-01
4316268401 +1.304¢400 +9.088¢-01
+3.2966+00 +1.1850+00 2626
42366040 +1:067¢400 +7.4350-01
2.637¢+00 9.4330-01 +6,610e-01
3076+ 8.298¢-01 +5.783e-01
+ +7.1136-01 +4.357e-01

+0.0000400

80%

60% 100%

llusiracién 22 - Distribucién de presiones sobre la superficie inferna del inserto en confacto con la cabeza femoral.

la presion méxima de contacto es de 5.087 MPa cuando el drea de contacto entre el
inserfo y la cabeza femoral es de 1077 mm? lo que supone un 86.85% del area total
interior del inserto (Awwi=1240 mm?), coincidiendo aproximadamente con el 16% del ciclo
de marcha. Estos resultados concuerdan con los resultados obtenidos anteriormente en el
modelo de cadera sano, siendo estos Ultimos ligeramente inferiores en ciertos momentos
del ciclo como se puede observar en la Grafica 28.

WA,y
VA 4%%

N

llustracion 23 — Presién méxima de contacto en el inserfo mostrando la geometria completa.

Seguidamente se van a presentar las graficas de presiones y areas de confacto para cada
uno de los casos. Finalmente en una tabla resumen (Tabla 5), se recogerdn las maximas
presiones de confacto junto con el drea de contacto y el instante en que se producen.
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Ciclo de marcha lento [“Slow walking”)
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Gréfica 29 - Presiones y drea de contacto en el ciclo de marcha lenfo [modelo articulacién operadal.

Ciclo de marcha répido (“Fast walking”)
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Gréfica 30- Presiones y drea de confacto en el ciclo de marcha répido [modelo articulacién operadal.

Ciclo de subir escaleras ("Up stairs”)
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Grdfica 31- Presiones y drea de contacto al subir escaleras [modelo articulacién operadal.
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Ciclo de bajar escaleras ("Down stairs”]
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Grdfica 32- Presiones y drea de contacto al bajar escaleras [modelo articulacién operadal.

Ciclo de levantarse de una silla ["Standing up”)
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Grdfica 33- Presiones y drea de contacto al levantarse de una silla {modelo articulacién operadal.

Ciclo de sentarse en una silla [“Sitting down”)
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Gréfica 34- Presiones y drea de contacto al senfare en una silla (modelo articulacién operadal.
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Ciclo de estar de pie sobre una Unica pierna ("Standing”)
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Gréfica 35- Presiones y drea de contacto al estar de pie sobre una dnica pierna [modelo arficulacién operadal.

Ciclo de agacharse flexionando las rodillas ("Knee bending”)
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Gréfica 36- Presiones y drea de contacto al agacharse flexionando las rodlillas (modelo articulacién operadal.

Como se puede observar en las grdficas presentadas, los resultados obtenidos para las
diferentes actividades en los modelos de arficulacién operada son inferiores a los
obtenidos para el modelo de articulacién sana. Esto ocurre en mayoritariamente a lo largo
de todo el ciclo de carga, siendo més notable en los instantes de mayor presion.
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Presion Méxima Area de contacto % Ciclo
[MPa] (mm?)

Normal walking 5.087 1077 - (86.85%) 16.02%
Slow walking 5.337 1065 - (85.88%) 16.02%
Fast walking 5.408 1069 - (86.20%) 15.73%

Up stairs 5.673 1005 - (81.04%) 18.83%
Down stairs 5.768 1055 - (85.08%) 55.59%
Standing up 5.582 837-(67.50%) 44.19%
Sitting down 4.315 848 - (68.38%) 47.05%

Standing 5.262 950 - (76.61%) 33.05%

Knee bending 3.322 Q89 — (/9.75%) 55.73%

Tabla 5 - Presién mdxima de contacto en el inserfo acetabular para los diferentes ciclos de carga.

-03
*0.000e 400

Skaxding

llustracion 24 - Distribucién de la presién méxima de confacto en el inserfo en cada ciclo de carga.
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A continuacién se van a presentar los resultados de las tensiones méximas originadas
sobre el vastago de ambas préfesis.

S, Mises

(Avg: 75%)
+1.500e+02
+1.375e+02
+1.250e+02
+1.125e+02
+1.000e+02
+8.750e+01
+7.500e+01
+6.2508+01
+5.000e+01
+3.7508+01
+2.500e+01
+1.2508+01
+0.000e+00

llustracion 25 — Distribucién de las tensiones méximas en el vastago CYM durante el ciclo de marcha normal.

1

llustracién 26 — Distribucién de las tensiones méximas en el vastago PROSIC durante el ciclo de marcha normal.

S, Mises
(Avg: 75%)

Como se puede observar, las tensiones mayores en ambas préfesis se originan en el
cuello del vastago y en la zona debajo del cuello. En la siguiente tabla se recogen los
maximos picos de fensién registrados durante el célculo para el modelo CYM durante los
diferentes ciclos de carga. Estos valores maximos coinciden de manera aproximada con
los instantes de maxima presién en el inserto debido a que son los momentos de mayor
solicitacion de la proétesis. La resistencia a la traccion de la aleacion Cr-Co, material de
fabricacién de los vastagos, es de 850 MPa aproximadamente. Aunque es muy superior
a la tension maxima, no significa la inexistencia de fallo mecanico en el véstago, debido
a que se podria producir debido a fatiga.
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Tension Mdéxima
[MPa]
Normal walking 248
Slow walking 264
Fast walking 277
Up stairs 335
Down stairs 235
Standing up 268
Sitting down 215
Standing 175
Knee bending 185

Tabla 6 - Tensiones mdximas en el vastago CVM para los diferentes casos de carga.

Los valores de tension méxima oscilan entre los 175 y 335 MPa, estos picos de fension
aparecen en zona y momentos puntuales. Las tensiones medias a lo largo de los diferentes
ciclos de carga oscilan entre 40 y 150 MPa originadas en las zonas con mayor
solicitacién mencionadas anteriormente. Los picos de tensién obtenidos por A. Moulgada
para ofro modelo de vastago diferente son de 330, 360 y 439 MPa para los ciclos de
marcha normal, subir escaleras y bajar escaleras, respectivamente [11].

Para terminar el estudio se han comparado las distribuciones de tensiones méximas y
minimas en distintos cortes del fémur durante el ciclo de marcha. El conocimiento de estas
fensiones es importante para evitar la patologia degenerativa conocido como osteopenia
o "Stress Shielding”.

En personas sanas, las cargas o tensiones se fransmiten a fravés del cuerpo en forma de
fluctuaciones de presion y tension. Las propiedades visco-eldsticas de los tejidos conectivos
del cuerpo permiten que las tensiones pasen a través de las capas de tejido de manera
similar a las ondas cuando se propagan por el agua. Sin embargo en el caso de las
protesis, al estar compuestas por elementos metdlicos y plasticos los cuales poseen mayor
resistencia y densidad, tendrdn la tendencia de absorber la mayoria de las fensiones que
se transmiten a la zona del cuerpo donde estén presentes. Esto supone una pérdida de
fension en los tejidos y elementos Gseos circundantes, que causa la reabsorcion o pérdida
del tejido dseo. Si esto ocurre, se genera un aflojamiento entre la prétesis y la estructura
bsea del fémur, lo que provoca la pérdida del implante protésico [11].
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Las tensiones méximas y minimas principales de mayor magnitud originadas en el ciclo de
marcha son las representas en la siguientes imégenes. Estas tensiones coinciden en el
instante del ciclo en que las presiones de contacto en el implante también eran maximas
(16.02%).

S, Max. Principal
(Avg: 75%)

+9.346e+01
+85.541e+01
+7.736e+01
+6.931e+01
+6.126e+01
L +5.321e+01
—+ +4.516e+01
—+ +3.711e+01
+2.906e+01
+2.101e+01
+1.296e+01
+4.912e+00
-3.138e+00

S, Min. Principal
(Avg: 75%)
+2.127e+00
-6.592e+00
-1.531e+01
-2.403e+01
-3.275e+01
+ -4.147e+01
— -5.019e+01
+ -5.691e+01
-6.763e+01
-7.634e+01
-5.506e+01
-9.378e+01
-1.025e+02

llustracién 27 — Distribucién de tensiones en el fémur del modelo CYM durante el ciclo de marcha normal.

S, Max. Principal

(Avg: 75%)
+9.344e+01
+8.401e+01
+7.458e+01
+6.516e+01
+5.573e+01
+4.630e+01
+3.687e+01
+2.744e+01
+1.801e+01
+8.580e+00
-5.497e-01
-1.028e+01
-1.971e+01

S, Min. Principal
(Avg: 75%)
+2.954e+00
-6.116e+00
-1.519%e+01
-2.426e+01
-3.333e+01
1 -4.240e+01
-5.147e+01
-6.054e+01
-6.961e+01
-7.868e+01
-8.775e+01
-9.682e+01
-1.059e+02

llustracién 28 - Distribucién de tensiones en el fémur del modelo PROSIC durante el ciclo de marcha normal.

lo valores maximos de tensién méxima y minima principal son muy similares en ambos
modelos, siendo inferiores a 140 MPa, valor aproximado de la resistencia mecdénica del
hueso cortical.
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Para ver con més detalle la distribucion de tensiones y comparar entre los dos modelos, se
han realizado diferentes cortes a lo largo del fémur.

CVM PROSIC

S, Max, Principal S, Max. Principal
(Avg: 75%) (Avg: 75%)
3750508 1e3tes0l
+1.751e+01 > e
- +1.6276+01 414528401
= +14620+01 +1.332¢+401
= +1.298¢+01 +1.183e401
i i e
- +9.69%¢+ i
+8.0584+00 +7.343e+00
- +64160+00 +5.84%9e+00
b +4.7744+00 +4.3540+00
3 + :
03.133:000 +2.85%e+00
+1491e+00 +1.3640+00
<1,505e-01 -1.312e-01

(S,{",wm '7:'.::)0”' S, Min. Principal
> (Avg: 75%)
+3.588e-01 et
«1,235e400 y
-2.8286+00 -1.2560400
44220400 -2.5808+00
-6.016e+00 -g.ﬁ;ugg
-7.6092+00 -5, e+
+9.203e+00 -6./4316400
-1.0808+01 «7.725e+00
+1.239e401 -9.0196+00
.1.398e+01 +1.031e+01
-1.5586+01 -1.161e+01
-1.7170+01 -1.290e+01
-1.876e+01 -1.4196+01
- -1.549¢401

llustracion 29 — Comparacidn y distribucién de fensiones en el fémur para ambos modelos (Seccién 1).

CVM PROSIC

S, Max. Principal S, Max. Pnncpal

(Avg: 75%) (Avg: 75%)
+4.695¢+01 +4.93%e+01
+4.303e401 44527401
+2.910e+01 +4.115e+01
+3.518e401 +3.704e401
+3.125¢+01 +3.292¢+01
+2.7338401 +2.880e+01
+2.340e+01 +2.4690401
+1.948e0+01 +2.057e+01
+1.5550401 416460401
+1.163e+01 +1.234e+01
+7,701e400 +5.2240400
+3.7766+400 +4.108e+00
<1491e-01 -7.870e-03

S, Min, Principal S, Min. Principal

(AvQ: 75%) (Avg: 75%)
+8.690e-02 +3.886e-01
-3.7748+00 «3.6710400
+7.635e+00 =7.730e+00
-1.150e+01 -1.1798+01
«1.536e401 +1.585e+01
-1.922¢+01 -1.991e+01
-2.3088+01 *2.397e+01
*2.694e+01 -2.8036+01
-3.0808+01 <3.2090401
«3A466e0401 -3.614e+01
-3.852¢+01 “4.0200401
~4.2388401 -4 426e+01
4. 6250+01 -4.832e401

llustracién 30 - Comparacién y distribucién de tensiones en el fémur para ambos modelos (Seccién 2).
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PROSIC

S, Max, Principal

(Avg: 75%) (Avg: 75%)
+6.534¢401 23
+5.95084+01 Yo 2etes0n
+5.4450+401 +5.686e+01
+4 5010401 451172401
+4.3560401 44,5480 +01
+3.812e¢401 +3.980e+01
+3.2676401 +3411e+01
+2.7230401 +2.8430401
+2.1780+01 422740401
+1.634¢+01 +1.706e+01
+1.08%90401 +1.137e+01
+S5.4460400 +5.6860400
+6.1960-04 +3430e-04

S, Min, Principal S, Min. Principal

(Avg: 75%) (Avg: 75%)

-1.191e-03 «1.3232-03
«6.032¢400 -6.1244400
-1.2060401 -1.225¢+01
-1.80%e+01 ~1.837e+01
-2A412¢+01 2449401
*3.0160+01 <3.062e401
*3.6190401 -34674e+01
-4.2226401 -4 2860 +01
-4 8256 +01 4. .898¢401
“5428¢+01 <5.511e401
6.031e401 -6.123e401
66340401 -6.735e+01
-7.237e+01 +7.348e+01

llusiracién 31 - Comparacién y distribucion de tensiones en el témur para ambos modelos (Seccién 3).

PROSIC

S, Max, Principal
(Avg: 75%)

+5.958e+01
+8.201e+01
+7 4ade+01
+6.667e+01
+5.931e+01
+5.174e401
+4.417e+01
+3.660e+01

+2.903e+01
+2.147e+01
+1.390e+01
+6.3306+00
=1.238e+00

S, Max. Pnnapal
(Avg: 75%)

+9.102e+01
+8.329e401
+7.555e+01
+6.781e401
+6.008e+01
+5.23de+01
+4.460e+01
+3.667e401

+5.923¢+00
*1.813e400

S, Min. Principal

(Avg: 75%) {Avg: 75%)
+5.997¢-01 +8.327e-01
-7.382e+00 <7 470e+00
“1.5360401 -1.577¢+01
-2.33Se+01 “2407e+01
=3.133e401 -3.238e+901
-3.931e+01 «4,068e401
-4.729e+401 -4.858e+01
*5.527e+01 -5.728e401
-6.326e+01 -5.55%9¢+01
+7.1240401 -7.38%9¢+01
-7.922e+01 +8.219¢+401
-8.7208+401 -9.049¢+01
*9.518e+401 ~9.860e+01

S, Min, Prncipal

llustracion 32 - Comparacién y distribucion de fensiones en el fémur para ambos modelos (Seccion 4).

Como se puede observar en las ilustraciones presentadas, el fémur sufre esfuerzos de
fraccién en la parte anterior y esfuerzos de compresion en la parte posterior. Esfos
esfuerzos alcanzan su maximo en la zona inferior del hueso, siendo ligeramente superiores
los del modelo de vastago no cementado PROSIC.
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Finalmente, como los resultados obtenidos en ambos modelos son muy similares en cada
una de las secciones, se va a realizar una tabla resumen de las fensiones maximas y
minimas principales de mayor magnitud para cada uno de los diferentes casos de carga
Unicamente sobre el modelo CVM.

Tension Méxima Tension Minima

Principal [MPal] Principal [MPal]
Normal walking Q3 102
Slow walking 99 107
Fast walking 106 108
Down stairs o4 /3
Standing up 138 136
Sitting down 110 102
Knee bending 86 83

Tabla /7 — Tensiones mdximas y minimas principales en el fémur del modelo CVM para los diferentes casos de carga.

El limite resistente del tejido cortical del fémur es aproximadamente de 140 MPa. Los
valores obtenidos se encuentran dentro del mismo orden de magnitud que los presentes en
el estudio de A. Moulgada que presenta tensiones de 42, 39 y 55 MPa para los ciclos
de marcha normal, subir escaleras y bajar escaleras, respectivamente [11]. Estas
variaciones en la similitud de los resultados pueden ser debidas multiples factores como la
diferencia de geometria del implante protésico y magnitud en los ciclos e carga.

Al igual que ocurria con las tensiones en el véstago, estos valores maximos también
coinciden de manera aproximada en el tiempo con los instantes de méxima presion en el
inserto, debido a que son los momentos de mayor solicitacién de la protesis.
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5. Conclusiones

El planteamiento inicial de este trabajo mostraba como obijetivo principal el desarrollo de
un modelo esquelético de la articulacién de la cadera basado en elementos finitos, el cual
permita la simulacion completa del ciclo de marcha humano asi como ofras actividades
diarias en la vida de los pacientes. Al mismo tiempo se ha prefendido desarrollar un
modelo de cdlculo de cadera tras la operacién quirirgica de reemplazo total de cadera
("Total Hip Arthroplasty”).

la principal novedad que introducen esfos modelos es la simulacion dindmica de los ciclos
de carga en lugar de estudiar instantes estaticos que no contemplan la evolucion de las
fensiones vy las deformaciones previas.

Para la consecucién de estos objetivos, en primer lugar se ha construido el modelo de
cadera sana a partir de la geometria ¢sea proporcionada que habia sido extraida
previamente de tomografias de un paciente. Posteriormente se han modelado los fejidos
blandos que forman el carfilago arficular y se han insertado el ligamento iliofemoral e
isquiofemoral que refuerzan la arficulacion de la cadera. Mediante un frabajo de
bisqueda bibliogréfica se han exiraido los materiales, condiciones de conforno y de
carga para cada uno de las actividades que se pretendian estudiar. El modelo de cadera
sana podria ser validado debido a la gran similitud de los resultados de presién obtenidos
en el cartilago articular respecto a ofras investigaciones consultadas.

A continuacion se han realizado los modelos de cadera operada fras implantacién
protésica para diferentes tipos de protesis comerciales. Se ha dispuesto de la geometria
completa del modelo, asi como de la informacion necesaria de los diversos materiales y
pares de contacto presentes en el modelo. Mientras que las cargas y condiciones de
contorno de los modelos son similares a las del modelo de articulacion sana.

En el modelo de cadera operada, se estudiaron las presiones de contacto que se originan
entre el inserfo acetabular y la cabeza femoral para el par de contacto PEEK-cerdmica, las
cuales son de gran importancia para prevenir el desgaste de ambas superficies de
contacto. Por ofro lado, uno de los aspectos cruciales en el fallo de las protesis es el
aflojamiento por pérdida de masa ésea. Esta pérdida es debida al apantallamiento
mecdnico “Stress Shielding” que deja sin carga al hueso al absorber la prétesis gran parte
de la carga. Para comprobar cudl de las protesis tiene un mejor comportamiento se han
realizado distintos cortes a lo largo del fémur y se han comparado sus niveles de tension
méxima y minima, observando que el nivel de tensiones que transmiten al hueso es muy
similar para ambos tipos de protesis de reemplazo (CVM y PROSIC).
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6. Trabajos futuros

la realizacion de este proyecto se ha centrado en consfruccion de dos modelos
esqueléticos que permitan la simulacién dindmica completa del ciclo de marcha asi como
de ofras actividades cotidianas en el ser humano. Debido a la complejidad del calculo
computacional, los conocimientos y medios disponibles se han adoptado varias
simplificaciones en la realizacion del modelo.

Como lineas futuras de investigacién se plantea el aumento de la complejidad en el
comportamiento de los materiales, como puede ser el comportamiento poroeldstico de los
cartilagos en el modelo de cadera sana.

Por ofro lado, puede ser de interés la construccion de un modelo musculo-esquelético en el
cual se infroduzcan los ciclos de carga de las diferentes actividades a través de los
muUsculos pertinentes que permiten la realizacién de dichas actividades en el ser humano.

Por (ltimo, la realizacién de estudios que determinaran los modelos de desgaste vy
lubricacién de las prétesis, asi como la influencia de los diferentes pares de contacto.
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