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RESUMEN

Las protesis de cadera son productos de la innovacién, calidad y desarrollo de la
tecnologia dentro de los campos de la ingenieria y de la medicina. Son disefiadas con el
prop6sito de durar un minimo de 20 afos su vida util o real estd limitada por el
fendmeno del desgaste. Lo cual motiva a una continua investigacion y mejora a fin de
aumentar su duracion y reducir posibles complicaciones en el paciente.

A pesar estos avances un porcentaje del 1% al 4% de los pacientes operados presenta
infecciones y necesitan ser intervenidos por segunda vez para eliminar esta
complicacién. El cirujano dispone de distintas opciones para erradicar la infeccidn,
observandose mejores resultados en la artroplastia de revisién en dos tiempos, la cual
consiste en colocar un espaciador temporal entre el intervalo de la primera y la segunda
intervencion.

El presente trabajo se enfoca en desarrollar el disefio personalizado de un espaciador
temporal de cadera que permita la liberacion localizada de altos niveles de antibiético en
la fuente de la infeccion disminuyendo el tiempo de hospitalizaciéon del paciente.
Ademds se permitird mantener la tension normal de los tejidos blandos de la
articulaciéon, mejorando asi la movilidad del paciente durante este intervalo de
recuperacion. Se parte de la consideracion que la articulacién de la cadera se puede
ejemplificar como un diagrama de fuerzas, donde sus principales componentes el hueso
pélvico y el hueso del fémur se encargan de distribuir los esfuerzos generados por la
fuerza normal al plano durante el ciclo de la caminata. Asi mismo se toma en cuenta el
tamafio del canal medular del fémur ya que un sobredimensionamiento del disefio del
espaciador puede llegar a crear un concentrador de esfuerzos en un drea en particular
promoviendo la fractura del hueso.

Se llevaron a cabo una serie de andlisis de elemento finito de propuestas de modelos 3D
con el fin de seleccionar aquel disefio estructural que pudiese soportar las cargas
generadas por el paciente al momento de ejecutar alguna actividad fisica bdsica sin
temor a que el espaciador pudiese sufrir algin dafio en su estructura. Se caracterizaron
los biomateriales elegidos para la manufactura del espaciador con el fin de validar sus
propiedades ya que pardmetros dimensionales y microestructurales influyen en el
desempefio triboldgico final. Por otra parte se desarrolld el proceso tecnoldgico para la
manufactura de espaciadores de cadera preoperatorios segin las necesidades del
paciente asi como del cirujano, por lo cual se puede variar tanto el tamafio de la cabeza
femoral asi como la longitud/amplitud del vastago femoral.

Los resultados muestran que el nuevo disefio de espaciador temporal de cadera brinda la
estabilidad estructural idénea al distribuir de una manera uniforme los esfuerzos
producidos al momento de aplicirsele una carga, permitiendo al paciente realizar
actividades fisicas bésicas durante el intervalo de la primera y la segunda intervencion
sin problema alguno.



Capitulo 1
INTRODUCCION

Actualmente durante la artroplastia de revision en dos tiempos, un espaciador
impregnado de antibidtico o esferas del mismo es colocado después de retirar los
componentes infectados. Este espaciador con antibidticos es fabricado dentro de la sala
de operaciones mientras se lleva a cabo la intervencion quirdrgica. El espaciador tiene la
finalidad de mantener la longitud del miembro y la tensién de los tejidos blandos
facilitando el procedimiento de reimplantacion definitiva; sin embargo, existe la

posibilidad que pueda fracturarse o dislocarse.

Al no contar con un disefio que cumpla con los parametros del movimiento del cuerpo,
se tienden a generar esfuerzos y deformaciones los cuales promueven problemas
fundamentales de naturaleza biomecanica como son el aflojamiento del implante y el
desgaste de las superficies articulares. El aflojamiento aséptico del espaciador se debe a
la generacion de particulas de desgaste de los materiales articulares las cuales activan un

proceso inflamatorio estimulando la disolucién del hueso (ostedlisis).

El procesamiento metalirgico y procesos de manufactura afectan directamente al
desempefio triboldgico de cualquier implante articular ya que estos factores determinan
las propiedades mecdnicas, las caracteristicas geométricas y el acabado superficial del

elemento protésico.

Por lo cual, surge la interrogante de: ;Como mejorar la estabilidad del espaciador
temporal de cadera con el uso de una varilla de aleaciéon base titanio y
polimetilmetacrilato impregnado con antibidtico sin llegar a decrementar el estado de

salud del paciente, quien ya fue intervenido quirtrgicamente por segunda vez?



El objetivo general del presente trabajo es disefiar y fabricar un espaciador temporal
impregnado de antibidtico para la erradicaciéon de infecciones en la articulacion de
cadera que soporte los esfuerzos generados por la biomecénica del paciente sin llegar a

fracturarse.

Mantener la tensiéon normal de los tejidos blandos de la articulacién evitando un
acortamiento de los mismos; permitiendo al paciente realizar actividades bésicas durante
el tiempo del tratamiento. Disminuir el tiempo de hospitalizacién del paciente al atacar
la patologia de forma directa, localizada y con un alto indice de concentracién del
farmaco. Desarrollar el proceso tecnolégico completo para la manufactura del mismo

con la finalidad que pueda ser comercializado dentro o fuera del pais en un futuro.

Se plantea como hipétesis que el anélisis de elementos finitos de los modelos en tercera
dimension (3D) permitird estipular los pardmetros geométricos del disefio final,
determinando el comportamiento ante la fuerza ejercida al momento de realizar alguna
actividad fisica. Los materiales utilizados mejorardn la resistencia mecénica del
espaciador eliminando posibles fracturas en sus componentes. El novedoso disefio
permitird mejorar la funcionalidad de la articulacién brindando el soporte estructural
ideal, reduciendo asi el riesgo de posibles luxaciones y manteniendo la biomecénica de
la articulacion. El proceso de fabricacion brindard la oportunidad de personalizacion al
poder determinar en estudios preoperatorios las dimensiones geométricas pertinentes.
Los resultados de las pruebas experimentales de desgaste “pin on disk” permitiran
evaluar el deterioro de la cabeza femoral al estar en contacto directo con la cuenca del

hueso pélvico.

La metodologia parte del andlisis del estado del arte de la artroplastia total de cadera y
de las infecciones que se llegan a presentar en el paciente en condiciones
postoperatorias. Evaluando las necesidades que se tienen e implementando mejoras con

el fin de lograr un mejor desempeiio tribolégico y funcional.



Capitulo 2
FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 Artroplastia total de cadera

La Artroplastia Total de Cadera (ATC) es considerada como uno de los més altos logros
dentro del drea de traumatologia por lo que se le ha denominado como la “operacion del
siglo XX [1]. Es uno de los procedimientos quirurgicos principales dentro de la
ortopedia y es un tratamiento rentable para aliviar el dolor y mantener la funcién en

pacientes que sufren alguna patologia de cadera [2].

La cadera es una es la segunda articulacion mds grande del cuerpo humano. Es
considerada como una articulacién esférica ya que se compone de una cabeza y de una
cavidad. La cavidad articular estd formada por el acetabulo, que es parte de la pelvis. La
parte esferoidal es la cabeza del fémur, el extremo superior del hueso del muslo tal como

se muestra en la figura 2.1

Figura 2.1 Anatomia de la articulacién de la cadera
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La articulaciéon de cadera dafiada es remplazada por una copa acetabular y un vdstago
femoral artificial, los cuales sustituyen las superficies de la articulacién natural, ver
figura 2.2. Los materiales usados deben de tener un bajo indice de friccidn, resistir al
desgaste y soportar la carga mecédnica que se produce al momento de realizar alguna
actividad fisica. La cabeza femoral se une con el vistago y se coloca dentro del fémur.
En la pelvis se coloca una copa acetabular. Este particular tipo de disefio modular
permite el uso de diferentes materiales con propiedades mecdnicas contrarias mejorando

su funcion [3].

Figura 2.2 Cadera remplazada
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2.1.1 Antecedentes

La evolucién de las prétesis de cadera ha tenido sin duda alguna muchos cambios
importantes a lo largo del tiempo pero nos enfocaremos a partir del afio 1891 cuando el
alemdn Gluck, removié la cabeza femoral del fémur y la remplazé por un implante
fabricado en marfil, lamentablemente este intento no tuvo el éxito que se esperaba.
Alrededor de 1938 una protesis elaborada a partir de acero inoxidable fue utilizada para
remplazar totalmente la cabeza femoral y la copa acetabular de la cadera. Dos aflos mas
tarde (1940), se introdujo un implante hecho a partir de una aleacién de cobalto-cromo el
cual se colocé en una posiciéon proximal al fémur y se sujetaba con ayuda de tornillos.

Estos avances sirvieron para que en el afio 1952 se desarrollara la protesis conocida



como Austin Moore, la cual hasta la fecha es utilizada en algunos casos especiales de
cirugias de revision. Para mediados de 1970 este tipo de prétesis metal-metal empezaron
a ser remplazadas gradualmente, cuando un gran numero de problemas se presentaron en
pacientes ademads de la creciente popularidad del disefio Charnley que presentaba un par

metal-polimero el cual tenia menor tendencia al aflojamiento.

Wroblewski ptiblico que la fecha de Noviembre de 1962 marcaria el comienzo de una
nueva era de especialidad dentro de la ortopedia al referirse por primera vez a la cirugia
de artroplastia total de cadera. Ya que para este momento Charnley habia llevado a cabo
exitosamente esta intervencion en un paciente ademds de que por primera vez fijé su
innovador disefio modular de acero inoxidable para el componente femoral y polietileno

para la cabeza acetabular con ayuda de cemento acrilico.

El enfoque planteado por Charnley de usar polietileno como una superficie que
soportara la carga fue acompafiado de la idea de reducir el didmetro de la cabeza femoral
del implante para obtener un centro de movimiento definido dentro la articulacién y
reducir asi la tendencia al desgaste. Ademds, Charnley propuso técnicas quirdrgicas que
son esenciales para obtener buenos resultados post-operatorios dentro de la biomecénica
del cuerpo humano. Esta prétesis fue cementada al fémur y a la pelvis durante la cirugia
usando polimetilmetacrilato (PMMA) como cemento 6seo. Una buena fijacion requiere
una capa homogénea de cemento 6seo alrededor del vastago y de la copa acetabular para

permitir una transferencia uniforme de las cargas entre el hueso y la prétesis.

El éxito de la prétesis de Charnley en recuperar la funcién de la articulacién y aliviar el
dolor fue disminuyendo por el inesperado nimero de aflojamientos de véstagos y
cabezas acetabulares. Este fendmeno se conoce como aflojamiento aséptico [4] y es una
de las principales razones por la cual se llevan las cirugias de revisién [5], la cual se
realiza por problemas en el paciente como son las infecciones, las dislocaciones de
articulacion, la fractura del vastago o de algin componente o algin dolor inesperado.
Cabe mencionar que la pérdida aséptica es 5 veces mds frecuente que todas las demads

juntas.



El aflojamiento aséptico es consecuencia del desgaste del polietileno. Un desgaste
avanzado produce cambios dimensionales en los componentes, lo que conlleva a un
cambio en la funcién mecdnica de la prétesis y los restos de estas particulas pueden

causar una reaccion adversa en los tejidos produciendo ostedlisis, ver figura 2.3.

Figura 2.3 Luxacién-dislocacion de una prétesis de cadera
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El problema presente en el polietileno aunado a las investigaciones para mejorar su
resistencia al desgaste permiti6 el resurgimiento de las prétesis metal-metal ya que la
ostedlisis no estd reportada como un mecanismo de falla en estas. Una segunda
generacion de protesis metal-metal fue desarrollada e introducida en la practica médica a

finales de 1980.

Cuando la artroplastia total de cadera se convirtié en un procedimiento bien establecido
y exitoso para el tratamiento de multiples discapacidades en pacientes de edad avanzada,
las expectativas para los pacientes jovenes aumentd ya que con un problema de
articulacion la calidad de vida se ve comprometida. El objetivo principal de esta
intervencion quirdrgica restaurar el estilo de vida del paciente con ninguna o una poca
restriccion en sus actividades fisicas. Aunque para cumplir integralmente esta meta, las
prétesis de cadera requieren resistir a una carga fuerte por un periodo de tiempo largo,
por lo cual se han planteado investigaciones con la mira de mejorar la resistencia al

desgaste.



2.1.2 Tendencia y problematica

La importancia de este tratamiento médico se ve reflejada en el nimero de
procedimientos que se llevan a cabo cada afio en la poblacién mundial. Estudios
realizados por la Organizacidn para la Cooperacion y el Desarrollo Econémicos (OCDE)
revelan que la artroplastia total de cadera tiene un promedio de 161 intervenciones por
cada 100,000 habitantes al afio como se puede observar en la figura 2.4. Lo que nos da
que en el orden de un millén de caderas alrededor del mundo son remplazadas por una

prétesis por afio.

Figura 2.4 Numero de artroplastia total de cadera por cada 100,000 habitantes
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El nimero de remplazos de cadera ha aumentado rdpidamente desde el afio 2000 en la
mayoria de los paises de la OCDE. En promedio la tasa de incremento aumenté un 35%
entre el afio 2000 y 2013[6], y se espera que contintie asi durante las proximas décadas,

ver figura 2.5.



En Estados Unidos de América se estima que el incremento de ATC e intervenciones de
revisién general, generen un incremento en el costo anual de $8.43 billones en el 2003 a

$22.7 billones para el 2030[7].

Figura 2.5 Tendencia del nimero de artroplastia total de cadera por cada 100,000 habitantes
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Lamentablemente una tasa entre el 1% al 4% [8] de los pacientes llegan a presentar
complicaciones después de ser intervenidos. Algunos de los factores [9] que generan
estos problemas pueden ser las técnicas y materiales utilizados durante el procedimiento
quirurgico, el control de la esterilidad del quir6fano y la salud del paciente ya que
enfermedades como la artritis reumatoide y la diabetes milliuts son condiciones

asociadas con un mayor riesgo de infeccién en un paciente sometido a artroplastia.

Las consecuencias economicas [10] asociadas con el tratamiento de las mismas son
sustanciales. En USA se espera que para el afio 2020 el costo para erradicar este tipo de

patologia llegue a ser de $1.6 billones.



2.2 Espaciadores temporales y uso de antibidticos

La infecciéon es una de las complicaciones mads dificiles por tratar dentro de la
artroplastia total de cadera sin mencionar que sus efectos son casi devastadores para el

paciente asi como para el cirujano [11].

Dependiendo del alcance y magnitud de la infeccidon se determina el mecanismo del

tratamiento de esta patologia, los cuales van desde:

e Extraccidn de la prétesis.

e Artroplastia de revision en dos tiempos.
e Artroplastia de revision.

e Amputacion.

e Quimioterapia.

De las antes mencionadas, la artroplastia de revisioén en dos tiempos [12], o también
conocida como de recambio, es el tratamiento con mayor recurrencia y consta en
remplazar en una primera etapa los componentes infectados de la primera artroplastia,
remover aquellos tejidos circundantes que se han ido deteriorando por consecuencia de
esta patologia y en el mejor de los casos la colocacién de un espaciador artesanal de

cemento con antibidticos.

Durante las proximas seis semanas, el paciente debe de guardar reposo absoluto y se le
administran antibidticos via intravenosa durante este intervalo. En una segunda etapa
cuando el cuadro infeccioso es considerado curado, se procede a remover el espaciador y

colocar el reimplante protésico.

El cirujano sélo dispone de la habilidad de sus manos y de sus conocimientos para hacer
un espaciador artesanal con la geometria y el disefio ideal durante el lapso de la cirugia.
A veces, por la premura del tiempo y lo delicado de la intervencion, se opta solo por
rellenar en su totalidad el canal medular del fémur con esferas de cemento dseo; pero

esta decision trae riesgos inminentes, ver figura 2.6.
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Figura 2.6 Uso de esferas de cemento 6seo en el tratamiento de infecciones

Al no haber un componente estructural que mantenga la tension normal de los tejidos de
la articulacién, se promueve su acortamiento afectando la biomecénica natural del
cuerpo. Ademds, si el paciente necesita hacer algin movimiento, el riesgo de una

luxacién siempre esté presente.

En observaciones clinicas [13], a pacientes bajo este tratamiento, se ha detectado que los
espaciadores llegan a tener una fractura total debido a la poca resistencia mecdnica que
presenta el polimetilmetacrilato, trayendo consigo numerosas complicaciones adversas
al paciente. En promedio, estas fracturas se presentan a una altura de 40 a 80 mm. en el
espaciador, figura 2.7, valor obtenido realizando la medida desde el valor de la base del
vastago hacia la parte superior. Esta zona conocida como “el cuello” es el area donde se
concentran la mayor cantidad de fuerzas durante la marcha en forma simultdnea, a
manera de un resorte que, mientras se comprime de un lado, se enlonga del otro, al

tiempo que sufre torsiones, distorsiones e inclinaciones de diversas magnitudes.
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Figura 2.7 Fractura en la zona del cuello de un espaciador temporal de cadera.

La administracién sistemadtica de antibidticos via intravenosa no llega a proporcionar una
concentracion inhibitoria efectiva durante el periodo el tratamiento de recambio y esto
empeora por la disminucion del suministro de sangre en el drea afectada [14]. La
administracion local de antibidticos en la zona quirurgica infectada puede contribuir a
reducir la infeccidn y el riesgo de una posible recolonizacién en un menor tiempo. Por
otra parte, cabe aclarar que la liberaciéon del antibidtico no debe de intervenir

negativamente con el hueso y los tejidos circundantes.

Cualquier antibidtico para ser agregado a un cemento 6seo debe de contar con un
minimo de tres requisitos indispensables: estar disponible en polvo, ser capaz de
concentrarse en las superficies del cemento dseo y sobrevivir al calor generado durante
el proceso de polimerizacion [15]. La gentamicina [16] es uno de los antibidticos que
cumple con estos tres criterios sin problema alguno, ademds es considerada como el
antibidtico de elecciéon para combatir estos problemas por reunir las siguientes

propiedades:

e Liberacion prolongada, se estima que el tiempo de efectividad es de entre dos
semanas y mds de cinco afos, con maximo alcance en los primeros 15 dias.

e Notable concentracién a nivel del hueso esponjoso y cortical.
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e Amplio espectro de accién bacteriostatica y bactericida, contra gérmenes Gram

positivos, Gram negativos y bacterias anaerdbicas.

La tabla 2.1, muestra la efectividad de este farmaco en el combate de la mayoria de las
bacterias que causan las infecciones en estudios realizados por el Comité Nacional para

Estandares de Laboratorios Clinicos (NCCLS).

Tabla 2.1. Resultados de susceptibilidad antimicrobiana por difusion

50% 90%

E. coli 281 <l 4 90.40%
P. aeruginosa 296 2 >8 81.10%
S. aureus 849 <1 >8 82.20%

2.3 Criterios de diseno

La estabilidad que puede llegar a presentar cualquier tipo prétesis estd directamente
relacionada con la condicién de salud del paciente, factores como la edad o
enfermedades patoldgicas pueden reducir la capacidad del hueso para regenerarse. En
pacientes con edad avanzada el hueso cominmente estd dafiado caso contrario tenemos a
los pacientes jovenes, quienes presentan una mejor actividad bioldgica en el hueso y
permiten que este se regenere mas rapido. Esta diferencia se debe a que los osteoclastos
(células encargadas de desgastar el hueso, esculpirlo y darle forma) son sumamente
activas en nifios y adolescentes, actuando en los huesos conforme estos se van

remodelando durante el proceso de crecimiento.

2.3.1 Materiales biocompatibles

Un material biocompatible se puede definir como ‘“cualquier material usado para
desarrollar algin dispositivo para remplazar una parte o una funcién en el cuerpo de una
manera segura, confiable, econdmica y fisiologicamente aceptable” [17], por lo que la
biocompatibilidad de un material debe de evaluarse en funcién de su aplicacién

especifica. Existen categorias segun su interaccion dentro del ambiente del cuerpo ésta
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puede variar desde nula hasta un punto méiximo, a saber: bioinerte, bioactivo y
bioabsorbible. Aunado a sus propiedades de acuerdo a la ciencia de los materiales como:

metales, polimeros y ceramicos.

El término bioinerte hace referencia a cualquier material que una vez colocado dentro
del cuerpo humano tiene una minima interaccién con los tejidos circundantes [18].
Algunos ejemplos son el acero inoxidable, el titanio, la alimina y el polietileno de ultra
alto peso molecular (UHMWPE). El cuerpo al detectar este material ajeno manda un
impulso que genera la creaciéon de un tejido fibroso que lo encapsula, por lo que su
biofuncionalidad se basa en la integracién del tejido con el implante. En cambio los
materiales bioactivos si interactian con los tejidos circundantes y al paso del tiempo su
superficie empieza a cambiar después de que fue colocado. Ejemplo de este tipo de
material es la hidroxihapatita Ca;o(P0O,)6(0OH,), usada como recubrimiento en metales
para mejorar y/o acelerar su proceso de oseointegracion. Finalmente el término
bioabsorbible hace referencia al tipo de material que se empieza a disolver justo después

de su colocacion y que es remplazado por la creacion de nuevo tejido.

Dentro del area de la funcién fisiolégica una prétesis de cadera debe de contar con tres

caracteristicas de compatibilidad principales:

e Requerimientos estructurales: la cadera es la segunda articulacién que soporta el
mayor peso dentro cuerpo justo después de la rodilla, el material seleccionado
debe de tener buenas propiedades mecdnicas como resistencia mecdnica y
resistencia a la fatiga; un ejemplo de esto es que debe ser capaz de resistir un
intervalo de millones de ciclos sin llegar a fracturarse.

e Requerimientos triboldgicos: las superficies articulares deben de asegurar un
movimiento correcto del cuerpo sin omitir el posible desgaste que pudiese llegar
a presentarse.

e Requerimientos bioldgicos: deben de proveer una buena oseointegracion, sus
componentes deben de resistir el ambiente altamente corrosivo de los fluidos
corporales y las posibles particulas que se lleguen a formar por desgaste y la

corrosion no deben de perjudicar al organismo.
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Por estas razones, los componentes estructurales y de fijacién deben ser bioinertes,
mientras que en el caso particular de la copa acetabular se debe de contar con una
superficie bioactiva para promover una buena oseointegracion. Para reducir el desgaste,
las superficies que estdn expuestas a una carga constante deben de contar con un factor
de dureza alto, mientras que el cuerpo de la copa acetabular debe de tener un médulo de
elasticidad similar al hueso para tener una buena respuesta. Estos requerimientos
particulares e independientes el uno con el otro, requieren que el disefio de la prétesis de

cadera sea de una manera modular.
2.3.1.1 Aleaciones de titanio

Como antecedente se sefala que la metalurgia fisica del titanio [19] es compleja e
interesante. El metal es estable sélo en ciertos rangos de temperatura. A la temperatura
de 882° C , conocida como la temperatura de transicion de P, el titanio puro cambia de
fase a una temperatura baja estable, modificando su estructura hexagonal compacta
(HCP) (o) a una fase centrada en el cuerpo (BCC) (P) la cual es estable por arriba del
punto de fusién 1678° C. Las principales caracteristicas son la capacidad de deformacién
plastica y la difusion. El titanio y sus aleaciones reaccionan con varios elementos
intersticiales como es el oxigeno, el nitr6geno y el hidrogeno. Estas reacciones pueden
ocurrir a temperaturas por debajo del punto de fusion. Las tipos de fases presentes, el
tamafio de grano y la forma del mismo, la morfologia y la distribucién de la
microestructura (por ejemplo, colonia de a+f3) determinan las propiedades y por ende las
aplicaciones de las aleaciones de titanio. El control y la optimizacion de la morfologia de
la fase a en la aleacion de Ti6Al4V es uno de los principales problemas. Cuando hay
deformacion en caliente esta aleacion presenta un cambio dentro de la fase  formandose
granos relativamente mas grandes a los anteriores, la fase a se forma durante el

enfriamiento y la martensita se puede llegar a formar por un templado.

Algunas de las caracteristica generales de las aleaciones metdlicas utilizadas en
aplicaciones biomédicas son: su uso para fabricar componentes que van a soportar
cargas y requieren fijacion bioldgica; esta propiedad es la mds importante de la aleacion

Ti6Al4V, por lo cual se seleccioné para el desarrollo del presente estudio. Esta aleacion
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se define por su elevada resistencia a la fatiga y a la corrosién, ademds de su excelente
biocompatibilidad [20,21]. La aleacién Ti6Al4V es del tipo o + B, en esta aleacion el
aluminio incrementa la temperatura de la transformacion entre las fases o y B y es
considerado como un estabilizador de la fase a, el vanadio disminuye esa temperatura
estabilizando la fase B. Ademads, el aluminio disminuye la densidad de la aleacién y el
vanadio aumenta su ductilidad. Se produce en diferentes grados, siendo los mds usados
los de grado 5, 23 y 29. La variedad de grados estd relacionada con la cantidad de
oxigeno, modifica directamente las propiedades mecdnicas de esta aleacion. Cuanto
menor es la cantidad de oxigeno, mayor es la ductilidad y tenacidad a la fractura, por
otra parte contenidos bajos de oxigeno promueven una moderada reduccién en la
resistencia. La aleacion Ti6Al4V ELI (Extra Low Interstitial) es una version del
Ti6Al4V, con bajos limites especificos de hierro y de elementos intersticiales como C y
O. Esta especificamente se utiliza en aplicaciones médicas y dentales debido a su
excelente biocompatibilidad, alta resistencia a la fatiga y bajo médulo elastico. Puede ser
trabajado para ajustar en las superficies irregulares de los huesos, como en el caso de
placas para los huesos en el caso de fracturas y para prétesis dseas o dentales. También
puede ser considerado para algunas otras aplicaciones que requieran una alta resistencia,
bajo peso, buena resistencia a la corrosion, alta tenacidad y temperaturas criogénicas.
Algunas aplicaciones tipicas incluyen reemplazos articulares, dispositivos de fijacion de
huesos, material quirirgico y recipientes criogénicos. La tabla 2.2 muestra la
composicion quimica nominal de la aleacién utilizada (andlisis quimico obtenido por

absorcion atomica).

Tabla 2.2.- Caracteristicas y composicidon quimica en porcentaje de peso para Ti6Al4V
Tipo Transicién

de B (°C)
| otp  1000£15 5945 - 444 - - 0158 - - - - - - -

La microestructura de la aleacion Ti6Al4V depende del tratamiento térmico y del
trabajado mecdanico previo, en la figura 2.8 se presenta una seccion del diagrama de
fases TiAl-V, en este se puede observar que cuando esta aleacién se calienta por encima
de 1000° C en la zona de la fase B y luego es enfriada lentamente a temperatura

ambiente, se produce una estructura Widmanstitten de dos fases (figura 2.9). La fase a,
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con alto contenido de aluminio y bajo contenido de vanadio, precipitard como placas o
agujas con una orientacion cristalografica especifica dentro de los granos de la matriz f.
Por otro lado, si el enfriamiento desde la fase B es mas rapido (enfriamiento en aceite),
se favorece la formacién de una microestructura tipo acicular debida a la transformacién
martensitica o bainitica. Cuando la aleacion es procesada y tratada en la region bifasica
(a+p), se desarrolla una microestructura duplex consistente de o primaria [
transformada. La o primaria se forma por nucleacion y crecimiento durante las
operaciones de trabajado y su morfologia puede variar de placas elongadas en
materiales con poco trabajado mecdnico, a una morfologia equiaxial globular en
materiales altamente trabajados. La ultima morfologia empleada estd asociada con
procesos de recristalizacion y también se puede presentar cuando el material es enfriado
lentamente. La temperatura B transus que define la aleacién ha sido reportada en 993° C
[22], sin embargo, es sensible a otros elementos presentes en material, como el

contenido de oxigeno, 1010° C cuando su porcentaje es de 100 ppm [23].

Figura 2.8 Representacion esquemadtica de la zona bifasica
en el diagrama de equilibrio Ti-V.[24]
T N B (bcc)

y——————1050°C

850°C
800°C

650°C

Ti-6Al V(%)



17

a) Ti6Al4V enfriado lentamente desde la fase B. | b) Ti6Al4V 815°C por 2 hrs. enfriada en el horno
Morfologia Widmanstitten de placas de o enuna | a 565° C y enfriada en aire, el resultado es una
matriz . Reactivo: 10 ml. HF, 5 ml. HNO;, | microestructura de cercana al equilibrio de a y B:
85 ml. H,O. 1 ml. HF, 2 ml. HNO:;.

La aleacion Ti6Al4V con una microestructura del tipo “millannealed” que consiste en
granos equiaxiales y placas de Widmanstdtten o, en una matriz § no transformada es la
mds utilizada para el reemplazo de hueso. Esta microestructura es el resultado de
calentar y deformar en la region o+p y enfriar luego lentamente, permitiendo la
transformacion de B a a. Este tipo de microestructura permite obtener una excelente
combinacién de resistencia mecdnica, tenacidad, ductilidad y resistencia a la fatiga.
Concretamente, su limite eldstico, resistencia a tensién, porcentaje de elongacién y
estriccion son superiores a los que presenta la aleacion con microestructura tipo
Widmanstitten, ver tabla 2.3, ademas de una menor velocidad de propagacion de micro-

grietas por fatiga.

Tabla 2.3. Propiedades mecdnicas representativas en tension de una aleacién Ti6Al4V.

Cedencia Esfuerzo a Elongacion Estriccion (%)
(MPa) tension (MPa) uniforme (%)
Millannealed 880 945 18 34
Widmanstitten 750 885 15 18
Martensita 840 1070 7 14

Por otra parte, el Ti6Al4V es una aleacion que forma rdpidamente una capa pasiva de
oxido de titanio (TiO,) en presencia de oxigeno, esta capa con espesores del orden de
unos cuantos nandémetros [27,28]. Debido a esto tiene una excelente resistencia a la
corrosion en una gran variedad de medios, tales como la mayoria de las soluciones
acuosas, medios acidos oxidantes, cloruros (en presencia de agua) y élcalis. Parte de la

razén de la buena biocompatibilidad del Ti6Al4V ELI se debe a su resistencia a la
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corrosion. Los fluidos corporales son bdsicamente cloruros con un rango de pH desde
7,4 hasta pH 4cido, otra condicion orgdnica en la que el Ti6Al4V es altamente inmune a
la corrosion. Cuando el Ti6Al4V es sometido a ciertas temperaturas, la capa de 6xido
puede crecer hasta el orden de varias micras [29]. Este 6xido, mds estable, es bioactivo y
por lo tanto resulta de gran interés en aplicaciones en implantes, ya que puede generar

una respuesta bioldgica especifica en la interfase material/ tejido [30].

Existen deformaciones plasticas del Ti6Al4V; la cual es una aleacién bifdsica que
contiene 6% en masa de Al, que estabiliza la fase mayoritaria o (HCP) y 4% en masa de
V, que estabiliza la fase B (BCC). En materiales HCP el maclado es un mecanismo de
deformacion comun [31] que se activa después del deslizamiento de dislocaciones, ya
que la simetria de la red y la disponibilidad de sistemas de deslizamiento son menores
que en metales cibicos, y se hace significativo desde deformaciones muy bajas (g ~ 0,2)
[32]. Sin embargo, la presencia de Al en el Ti6Al4V inhibe el maclado [33]. Las dos
fases en la aleacion tienen diferentes propiedades dadas por sus estructuras, de modo que
la fase a exhibe mayor resistencia y menor ductilidad que la fase  [34]. La deformacion
plastica ocurre en la fase o, principalmente mediante el deslizamiento de dislocaciones.
Estas se emiten desde las interfaces a/f y se deslizan en planos basales, méas que en
planos prismaticos, debido a su compatibilidad con la interfaz HCP-BCC [35].
Adicionalmente, se puede producir un afinamiento del tamafio de grano de la fase a,
aumentando el area de interfaz o/p, que incrementa el deslizamiento en los limites o/

[36].

En el caso del Ti6Al4V las operaciones primarias de procesamiento son generalmente
realizadas en la region de B 1050° C a temperaturas alrededor entre 750 y 1050°C en un
rango de velocidades de deformacién de 0.001 s a 100 s'. Estos rangos permiten una
ventana relativamente amplia de procesamiento. El flujo pléstico de esta aleacion dentro
del rango de procesamiento mencionado puede explicarse observando las curvas de flujo
de la figura 2.10. A 800° C (bajas temperaturas) region bifésica (a)) es posible identificar
el fendmeno de “softenning” o ablandamiento del material, originado por una
recuperacion de la microestructura con la deformacién, el mismo comportamiento se

observa a diferentes velocidades de deformacion. Cuando la deformacion se realiza a
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(altas temperaturas) 1050° C region de B, se puede observar un comportamiento
estacionario en el flujo plastico, esto se presenta cuando se alcanza un equilibrio entre la

velocidad de generacion y la velocidad de aniquilacion de dislocaciones.

Figura 2.10 Curvas Esfuerzo-Deformacién verdadero
para la aleacién Ti6Al4V deformada en compresion [23].
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En general se conoce que esta aleacion puede presentar superplasticidad cuando se
procesa en las condiciones en el rango de temperatura y velocidad de deformacion antes
mencionado, la superplasticidad permitiria tener grandes deformaciones antes de iniciar
la falla por agrietamiento. Se establece como una condicién ideal de procesamiento

alrededor de 800° C y una velocidad de 0.001s™ [23].
2.3.1.2 Cementos 0seos con antibioticos

El Polimetilmetacrilato (PMMA) es un cemento 6seo que se ha utilizado principalmente
para la fijaciéon de prétesis de articulacion por mds de 50 afios. El auto curado del
PMMA permite llenar los espacios libres entre la protesis y el hueso para generar una
interfaz ideal. Al contar con una 6ptima rigidez, los cementos 6seos pueden distribuir las

fuerzas (esfuerzos y deformaciones) que actian en contra del hueso [37].

La funcién principal de cualquier cemento 6seo es transferir las fuerzas del hueso al
implante y del implante al hueso; al poseer un muy bajo médulo de Young, permiten al
hueso deformarse bajo la aplicacién de cargas que, de producirse dentro de los limites

fisiolégicos, propician un mejor estimulo mecénico, con la consecuente “facilitacion”
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para que ocurra un buen remodelamiento Oseo. Para poder realizar la funcién, el
cemento 6seo debe ser compatible con el tejido que estd en contacto y proveer de una

resistencia adecuada.

Las propiedades mecanicas del PMMA se pueden dividir en dos categorias: las
propiedades a: corto plazo y largo plazo. Las primeras demuestran que el PMMA es
débil en tensién pero fuerte en compresion. Las segundas (fatiga, termofluencia y
relajacion de tensiones) son consideradas en mayor detalle como las propiedades que se
ven comprometidas en la transferencia de esfuerzos al hueso durante la vida de trabajo

de cualquier remplazo articular.

El uso de cementos 6seos impregnados con antibidticos es considerada una estrategia
eficaz en la prevencion y erradicacion de infecciones dentro de las artroplastias [38]. Se
ha reportado que la adicion de antibidticos como la gentamicina o la tobramicina
reducen el riesgo de infecciones. Este tipo de cementos éseos impregnados con
antibioticos esta teniendo un impacto en el manejo de infecciones dentro de las cirugias
de reemplazo total de articulaciones. La liberacion del antibidtico se produce mediante el
mecanismo de difusién masiva; sin embargo factores como la porosidad, la rugosidad y
la humedad de la superficie influyen en el ritmo y cantidad de liberacion [39]. Defectos
como grietas, imperfecciones y huecos en el cemento dseo contribuyen a este proceso.
Para ser eficaces, lo antibidticos deben ser liberados en las dosis clinicas relevantes,
mientras que no presenten un peligro al paciente. Estudios in vitro demuestran que la
gentamicina se librera rdpidamente en los primeros dos dias seguido por un decaimiento
moderado. Este perfil de liberacion minimiza la posibilidad de que se genere una
colonizacion bacteriana en el cemento. Estudios han demostrado clinicamente, que los
cementos 0seos con gentamicina, pueden tener un promedio de concentracién alrededor
del implante de 118 g/ml, éstas son las razones por las que se eligi6 este grupo de
cemento 6seo junto con gentamicina. Este tipo de cementos impregnados con
antibidticos se citan con frecuencia como ejemplos de farmacos. En Europa se clasifican
y regulan como dispositivos médicos, ya que su principal propdsito y funcién es la

fijacién de una prétesis; la accion del antibidtico es vista como un efecto secundario. De
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la misma manera, en los U.S.A. se consideran como dispositivos, en lugar de farmacos,

por la FDA (Food and Drug Administration).

Los cementos PMMA + Gentamicina son compuestos acrilicos radiopacos de
solidificacion espontdnea empleados en la fijacion de prétesis metélicas o plésticas al
tejido 6seo [40]. La radiopacidad se logra mediante la incorporacién de particulas. El
proceso de polimerizacidn es progresivo y la mezcla (liquida en un principio) se va
haciendo pastosa para alcanzar finalmente el estado sélido. La reaccién que se genera es
exotérmica con temperaturas maximas variables (dependiendo de su volumen y

disipacién) pudiendo llegar a 80°C.
2.3.2 Componentes estructurales

Los elementos estructurales que componen el disefio geométrico de una protesis

temporal de cadera son: el vastago femoral y la cabeza femoral.
2.3.2.1 Vastago femoral

Este componente es colocado dentro del fémur, después de que la cabeza femoral fue
removida y el canal medular fue taladrado y limado [41]. Su fijacién se puede lograr ya
sea rodedndolo por una capa de cemento 6seo, el cual es inyectado en el canal medular
después de que fue insertado o ya sea ajustidndolo por presion contra las paredes del
mismo. El vistago femoral es el elemento de la protesis de cadera que estd sujeto a una
mayor tension, por lo cual debe de estar hecho de un material con altas propiedades
mecdnicas como resistencia a la fatiga y resistencia mecdnica. El Ti6Al4V proporciona
una mayor elasticidad al véstago, lo que estimula el recambio metabdlico dseo y

disminuye la pérdida acelerada de masa dsea.

La longitud del vastago influye criticamente en su estabilidad. En teoria, un véstago
mucho mds largo mejoraria la estabilidad del elemento protésico pero se necesitaria
remover una mayor cantidad de hueso esponjoso del canal medular e inyectar cemento

6seo a una mayor distancia.
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El 4dngulo del cuello es un pardmetro de suma importancia, ya que esta inclinacién (150°
en paciente joven y aproximadamente 126° en adulto) influye directamente en la

transferencia de esfuerzos a todo el cuerpo del vastago [42].

Es por lo que un disefio modular permite la personalizaciéon de la protesis segiin la

necesidad del paciente.

2.3.2.2 Cabeza femoral

El didmetro de la cabeza femoral juega un rol de suma importancia en la determinacién
del rango de movimiento de la articulacion artificial y de su estabilidad, ya que evita que
esta se disloque. Los pardmetros criticos dentro de la fabricacién de la cabeza femoral

son:

e El control de la rugosidad en la superficie de la cabeza, ya que estd relacionada
directamente con el incremento de la friccion y el desgaste.

e [a medida del didmetro exterior.

e La resistencia mecdnica del material al esfuerzo generado en la unién con el

vastago femoral.

2.3.3 Resistencia la fatiga y deformacion

La fatiga mecénica describe que un material fallard después de estar sometido a una
carga mecdnica oscilante dentro de un numero de ciclos, incluso si la fuerza que se esta
aplicando es menor a la que el material puede soportar. Entre menor sea la amplitud de
la carga, el material estard sometido a un mayor nimero de ciclos antes de su fractura.
Todos los materiales presentan un valor de vida a la fatiga el cual define a qué amplitud
de carga el material fallard incluso después de estar expuesto a muchos millones de
ciclos. La fatiga es la consecuencia de la acumulacién de dafio microestructural, el cual
crea pequefias grietas en el material las cuales empiezan a crecer y se propagan hasta que
la fractura se presenta. El acabado superficial y la forma afectan significativamente la
resistencia a la fatiga. La forma determina principalmente en qué parte del material se

soportard la mayor carga; superficies con un mal acabado tienden a ser concentradores
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de esfuerzos lo que promueve la formacién de grietas. Agujeros cuadrados, esquinas
agudas, ralladuras e incluso marcas de laser son ejemplos de superficies donde los

esfuerzos tienden a maximizarse.

La rigidez es la capacidad de un elemento estructural para soportar esfuerzos sin adquirir
grandes deformaciones. La rigidez depende de pardmetros geométricos, como el drea de
la seccién transversal, la forma y la longitud del véastago, y del médulo de elasticidad del
material [43]. El hueso es un tejido vivo, por ende su estructura constantemente se estd
remodelando como respuesta a la accién simultidnea de dos clases de células: los
osteoblastos que construyen la estructura del hueso y los osteoclastos que lo reabsorben
[44]. Este proceso de remodelacion se lleva a cabo durante toda la vida del ser humano y
ya sea que los tejidos 6seos maduros sean eliminados del cuerpo o se lleguen a formar
nuevos tejidos en respuesta a la carga que se estd presentando. Lo que significa que una
porcion pequefla de hueso se puede reabsorber localmente, cuando no hay presencia de
alguna carga o se puede regenerar y/o fortalecer donde exista una carga mayor. Por lo
que la colocacion de un implante cambia dréasticamente estas transferencias de cargas en

la fisionomia natural del cuerpo.

Si bien la forma geométrica del véstago puede ser controlada dentro de los limites del
disefio estructural, hay un pardmetro que no se puede hacer coincidir al 100% como es el
caso del valor de la elasticidad del hueso. El valor tipico del médulo de Young del hueso
es casi diez veces mds pequefio que el de los biometales. La diferencia de este valor
puede causar una elevada tension local en la superficie donde la prétesis no transfiera la
fuerza directamente al hueso circundante y al momento de no haber una suficiente carga
se produce la reabsorcion 6sea. Una excesiva pérdida 6sea llega a poner en peligro el
rendimiento a largo plazo de la prétesis ya que puede causar aflojamiento aséptico y

fracturas alrededor de la protesis.

El conocimiento de los niveles de tension en las superficies de apoyo es fundamental
para la prediccion del comportamiento del desgaste in vivo en las ATC. La distribucion
de las cargas mecdnicas transferidas desde la pelvis hasta el fémur durante el ciclo de la

marcha se midieron y caracterizaron por Paul en 1966[45]. Paul identificé una curva con
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un doble pico la cual sigue siendo la referencia para la condiciones de pruebas de

desgastes en simuladores de cadera.

2.3.4 Efectos de la corrosion y el desgaste

El ambiente del cuerpo humano es quimicamente agresivo y los implantes que se
introducen estdn permanentemente expuestos a fluidos, los cuales son complejas
soluciones acuosas de compuestos orgdnicos, oxigeno, sodio, cloro, bicarbonato,
potasio, calcio, magnesio, fosforo, amino dcidos y otros elementos altamente corrosivos
como el peréxido[46]. Solo el oro y otro pequefio grupo de metales como el platino son
resistentes a la corrosion bajo estas condiciones, pero mecdnicamente no son lo
suficientemente fuertes para las aplicaciones ortopédicas. Todos los metales usados en
los implantes ortopédicos tienden a oxidarse por la interaccién con los fluidos corporales
creando una capa delgada de 6xidos insolubles que actia como una barrera contras la
futura oxidacion, este efecto se llama pasivacion y tiene que ver con la electroquimica
del material. Los aceros inoxidables, las aleaciones de cobalto-cromo-molibdeno
(CoCrMo), el titanio (Ti) y sus aleaciones presentan este mecanismo. La resistencia a la
oxidacién depende de la estabilidad de la superficie oxidada. Cualquier cambio
mecdnico o quimico en la superficie de esta capa puede causar una corrosion localizada

como son las grietas, picaduras o corrosion tribolédgica [47].

2.4 Tribologia de elementos protésicos de cadera

Tribologia, del vocablo griego Tribo que significa frotamiento, es la ciencia que se
enfoca en el estudio de la friccion, el desgaste y la lubricacion de las superficies que

interactdan entre si con un movimiento relativo.

El desgaste es conocido como el mecanismo de mayor relevancia en la limitacién de los
dispositivos de cadera. El desgaste ocurre cuando dos superficies que estdn en contacto
son sometidas a movimientos relativos y el material se tiende a perder o tiene una

remocion progresiva. La presencia de una pelicula lubricante en la regién de contacto
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puede disminuir este dafio superficial. El desgaste depende principalmente de tres

factores:

La fuerza aplicada entre las dos superficies y su esfuerzo resultante.
La modificacién del drea de contacto y su tamafio como consecuencia del
movimiento continuo.

La pelicula lubricante que limita el contacto directo entre las superficies.

Existen diferentes mecanismos de desgaste como [48]:

Desgaste adhesivo: también conocido como desgaste por deslizamiento, el
desgaste adhesivo se produce cuando dos superficies se deslizan una contra otra
bajo presion. La adhesion se produce por el contacto entre asperezas en la
interface, al ser cizalladas por el deslizamiento, lo cual puede resultar en el
desprendimiento de un fragmento de una de las superficies adhiriéndose a la
contraparte. A medida que el deslizamiento continta, los fragmentos transferidos
podrian desprenderse de la superficie sobre la cual se adhirieron y ser
transferidos a la superficie original.

Desgaste abrasivo: este tipo de desgaste se produce cuando las asperezas de una
superficie dura, o particulas duras, se deslizan sobre una superficie de igual o
menor dureza causando deformacidn pléstica y/o removiendo el material.
Desgaste por fatiga: es el desprendimiento de material como resultado de
variaciones de esfuerzos ciclicos y surge por la concentraciéon de esfuerzos
mayores a los que puede soportar el material produciendo cavidades o picaduras
en la superficie del mismo.

Desgaste por corrosion: es la degradacion del material debido al efecto
combinado de la corrosién y el desgaste, especialmente cuando la friccion
destruye la capa de 6xido pasivo y expone el material sin protecciéon a la
corrosion creando nuevamente una capa de 6xido en la superficie la cual es

removida nuevamente.
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La lubricacién se puede definir principalmente como el medio de control de friccién y
desgaste dentro de las superficies que interactian entre ellas con movimientos relativos
bajo la presencia de una carga [49]. El tipo de contacto entre las superficies y la
distribucién del lubricante entre ellas determina la eficiencia de la lubricacién. El tipo de

lubricacion pueden clasificarse de una manera general en:

e Lubricacion de pelicula: una capa de fluido previene el contacto solido — solido
entre dos superficies en movimiento. La lubricacién de pelicula se puede
clasificar en hidrodindmica y lubricacién elastohidrodindmica.

e Lubricacion al limite: o también llamada lubricacion de frontera. Los s6lidos no
estdn separados por el lubricante, los efectos de la pelicula fluida son
insignificantes y existe contacto importante entre las asperezas.

e Lubricacion mixta: se presenta en una zona de transicion entre los regimenes de
lubricacién de pelicula y de lubricacién al limite, y los dos regimenes pueden
estar presentes. En este régimen de lubricacién se puede presentar contacto
solido mas frecuentemente, pero al menos una porcién de las superficies de
contacto permanece soportada por una pelicula hidrodindmica parcial. El
contacto solido entre la superficies metalicas desprotegidas puede resultar en
adhesion, transferencia de material, ademds de formacién de particulas de

desgate.

La tecnologia de manufactura juega un papel importante para el logro de superficies

libres de defectos y asperezas ademds del control dimensional.

El régimen de lubricacién de pelicula es la condicién ideal, debido a que hay una
completa separacion entre las superficies por lo cual podemos tener pares tribolégicos de

materiales con una alta dureza.
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Capitulo 3
METODOLOGIA

Segin su alcance, las investigaciones pueden ser exploratorias, descriptivas,
correlacionales o explicativas. Estos tipos de investigacién suelen ser las etapas
cronoldgicas de todo estudio cientifico y cada una tiene una finalidad diferente: primero
se 'explora’ un tema para conocerlo mejor, luego se 'describen' las variables
involucradas, después se 'correlacionan’ las variables entre si para obtener predicciones
rudimentarias, y finalmente se intenta 'explicar' la influencia de unas variables sobre

otras en términos de causalidad.

Para efecto del presente trabajo se optd por la investigacion explicativa. Pues pretende
conducir a un sentido de comprensiéon o entendimiento de un fenémeno. Apunta a las
causas de los eventos fisicos o sociales. Por lo tanto, estd orientada a la comprobacién de
hipétesis causales de tercer grado; esto es, identificacion y andlisis de las causales
(variables independientes) y sus resultados, los que se expresan en hechos verificables

(variables dependientes).

Los estudios de este tipo implican esfuerzos del investigador y una capacidad de
andlisis, sintesis e interpretacion. Su realizacién supone el dnimo de contribuir al

desarrollo del conocimiento cientifico.
Para definir este tipo de estudio, debera tenerse en cuenta las siguientes interrogantes:

e ,Los resultados de la investigacion se orientan a la comprobacion de hipétesis de
tercer grado?
e ;La hipétesis que se ha planteado estdn construidas con variables que a su vez

contienen otras variables?
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(Las hipétesis que se ha planteado establece la manera como una determinada
caracteristica u ocurrencia es determinada por otra?

(Los resultados del trabajo puede constituirse en un aporte al modelo tedrico de
la explicacién de hechos y fendmenos que puedan generalizarse a partir del

problema de investigacion?

Segtn el disefio de la investigacion este estudio puede ser de un enfoque cuantitativo,

cualitativo o mixto; se siguid la visién cuantitativa. Se utiliza el disefio para analizar la

certeza de la hip6tesis formulada en un contexto en particular o aportar evidencias de los

lineamientos de investigacion (si no hubiera hipétesis).

Herndndez [50] propone la siguiente caracterizacion para la investigacion experimental.

Estudios de investigacion disefiados para probar hipétesis.

El experimento es el método de investigacion mds refinado con que se verifican
las hipdtesis. Experimento tiene dos acepciones una general y una particular. La
general referida a una toma de accion y luego observar las consecuencias. La
acepcion particular se refiere “un estudio en el que se manipulan
intencionalmente una o mads variables independientes (supuestas causas), para
analizar las consecuencias que la manipulacién ha generado sobre una o mads
variables dependientes (supuestos efectos) dentro de una situacion de control del

investigador.
En su forma més simple un experimento tiene tres caracteristicas:
o Se manipula una VI (variable independiente).

o Se mantiene constante todas las variables restantes (excepto la VI). Se
observa el efecto que la manipulacién de la VI produce en la VD

(variable dependiente).
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o Las funciones del disefio experimental consiste en establecer las
condiciones de las comparaciones que exige las hipdtesis del

experimento.

Permite al experimentador hacer una interpretacion significativa de los resultados

del estudio a través del analisis estadistico de datos.

Su importancia radica en ofrecer la posibilidad de obtener resultados de mayor

exactitud y precision.

Se clasifica en pre-experimentales, cuasi-experimentales y experimentales
propiamente dichos. En esta investigacion se opt6 por el disefio experimental ya
que: implica el control adecuado de las fuentes que atentan contra la validez
interna y supone la manipulacién de una variable experimental (X), bajo un
riguroso control, con el objeto de descubrir de qué modo y por qué causa se

produce una situacién o un acontecimiento peculiar.

Enseguida se presentan los procedimientos experimentales que se llevaron a cabo para el

andlisis de elemento finito en el modelo 3D (Ti6Al4V y PMMA), la validacién de los

biomateriales seleccionados para la manufactura y el estudio de la resistencia mecdnica

del espaciador. La experimentacion fue disefiada con el objetivo de desarrollar un

espaciador temporal de cadera con propiedades superiores a los que actualmente se

fabrican. Los materiales y componentes fueron sometidos a pruebas para determinar su

desempefio biomecénico y tribolégico.

El plan de trabajo del presente trabajo fue:

Disefio conceptual del espaciador temporal de cadera.
Seleccion de los biomateriales.

Analisis de esfuerzos y deformaciones del prototipo 3D.
Caracterizacion y validacion de los biomateriales.

Desarrollo de la tecnologia para el proceso de manufactura.
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e Fabricaciéon de la cabeza femoral y ensamble con el vastago femoral dentro del
quirdfano.

e Ensayos mecanicos.

3.1. Diseiio conceptual del espaciador de cadera

El disefio conceptual del espaciador temporal se realiz6 en base a la anatomia de la
articulaciéon de la cadera, para ello se tom6é como referencia un hueso de fémur
previamente digitalizado por medio de un scanner 3D y radiografias preoperatorias; sin
dejar de considerar la biomecédnica que se desarrolla durante el ciclo de marcha
estudiada previamente por Paul define un esfuerzo de 2.5 KN al momento de avanzar en
la actividad fisica; al no contar con un elemento protésico que soporte la carga generada
el paciente estd destinado a una inmovilidad. Se logrd, a partir de tres visitas realizadas
a la Clinica del Instituto Mexicano del Seguro Social No. 21  “Hospital de
Traumatologia y Ortopedia”, conocer las necesidades del paciente y del doctor al
momento de tratar una infeccion de cadera y ademds dar respuesta a la necesidad del
médico cirujano a tener una solucién pertinente durante el tiempo de la recuperacion del

paciente durante el intervalo de la primera y la segunda intervencién quirtdrgica.

3.2 Seleccion de biomateriales

En base a la teoria de la Ciencia e Ingenieria de los Materiales y al disefio conceptual del
espaciador se decidié el uso de una aleacién base titanio (Ti6Al4V) de la empresa
Vulcanium por cumplir con los estdndares de calidad necesarios (ISO 9001 & AS 9100)

para el desarrollo de instrumental quirdrgico.

El cemento 6seo impregnado de antibidtico (EUROFIX) se obtuvo del laboratorio
francés Synergie Ingenierie Mediclale SARL (Synimed) ya que agregan Gentamicina; el

cual es indicado para erradicar infecciones contra bacterias sensibles. Ademds cada dosis
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de 40 g de polvo contiene 500 mg de gentamicina base como sulfato exhibiendo una alta
concentracion del farmaco. Lo que llega a producir una rdpida recuperacion por parte del

paciente.

3.3 Analisis de esfuerzos y deformaciones del prototipo 3D

El prototipo fue disefiado en funcién de la anatomia, biomecdnica y estudios
preoperatorios de la articulacién de la cadera. Con base a estos factores se pudo
determinar el didmetro(s) de la cabeza femoral y en el caso especifico del vastago se fijé
su longitud y preforma. Se hicieron bocetos de diferentes propuestas en 3D, figura 3.1,
los cuales se fueron modificando en funcién de los factores anteriormente mencionados

hasta lograr el disefio final.

Figura 3.1 Primeros modelos del vastago femoral de la prétesis temporal de cadera
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Dichos modelos fracasaron por:

e No presentar una buena respuesta mecanica durante las simulaciones realizadas
al no soportar la carga ejercida aplicada.
e Lacomplejidad de su disefio; la cual dificulta el proceso de manufactura.

e No cumplir con la apertura del dngulo del cuello femoral.

El modelo final consta de una cabeza y un vastago femoral los cuales se unen para
formar el espaciador temporal de cadera (figura 3.2). La cabeza femoral tiene un

didmetro de 48 mm. mientras que el vastago tiene una longitud promedio de 285 mm.

Figura 3.2 Vistas tridimensionales del espaciador temporal de cadera

Ya que la funcién del vastago femoral es brindar una excelente resistencia estructural
con un rango eldstico alto; se decidié usar una aleacién de titanio (Ti6Al4V) grado
quirurgico ya que es mucho mas fuerte que cualquier cortical dsea, permitiendo soportar
cargas pesadas y con la caracteristica que es un metal suave y maleable lo cual ayuda a
absorber el choque de la carga. Mientras que para la cabeza femoral se opt6 por usar

polimetilmetacrilato (PMMA) saturado con antibidtico de amplio espectro (gentamicina)
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para atacar posibles infecciones ya que el drea superficial de este componente es mayor

ademds de presentar un bajo médulo de elasticidad casi parecido al hueso cortical.

La simulacién por elementos finitos se ha convertido en una poderosa herramienta para
predecir, decidir y mejorar procesos dentro y fuera de las diferentes ramas de la
ingenieria. Consiste en un método numérico general para la aproximacion de soluciones

de ecuaciones diferenciales parciales.

El modelo CAD (disefio Asistido por Computadora) fue generado en una manera
tridimensional usando el software comercial SolidWorks; gracias a que la Facultad de
Ingenieria Mecanica y Eléctrica de la Universidad Autbnoma de Nuevo Le6n cuenta con
una licencia oficial para su uso. Cada componente se creé de una forma individual y
luego se unié mediante un ensamble mecdnico. El vastago femoral se encuentra
embebido dentro del cemento 6seo el cual da la forma de la cabeza femoral, el tipo de
interfaz que se debe de aplicar a estos dos componentes es coincidente, ya que se

encuentran en contacto directo.

Dentro del mddulo de simulacion mecénica, se aplicaron las propiedades mecdnicas

CcOomo:

e Densidad.- mediada de cudnto material se encuentra comprimido en un espacio
determinado; es la cantidad de masa por unidad de volumen.

e Modbdulo de Young.- relaciona la tensién segin una direccion con las
deformaciones unitarias que se producen en la misma direccion.

e Resistencia ténsil.- capacidad de soportar un estiramiento o estar bajo tensién por
parte del material.

e Resistencia a la fractura.- valor critico de la tension real a la que una fractura
tiene lugar.

e Coeficiente de expansién térmica.- cambio de longitud del material con el

incremento o descenso de la temperatura.

Dichas propiedades mecdanicas se aplicaron a cada uno de los elementos del ensamble,

los cuales se presentan en la tabla 3.1, se colocaron las sujeciones del modelo
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tridimensional en base a la forma del canal medular del fémur y se le aplic6 una fuerza
comparable al maximo pico dentro de ciclo de la marcha (2.5 KN) considerada para una

persona con un peso corporal promedio de 80 kg.

Ti6Al4V PMMA Unidades
Densidad 4.4 1.2 Mg m”
Médulo de Young 115 3.3 GN m™
Resistencia ténsil 900-1000 80-90 MN m™
Resistencia a la fractura 50-80 1 MN m™**?
Coeficiente de expansion térmica 8 54-72 MK

Se cre6 una malla fina estindar del prototipo 3D a partir de nodos de 4 puntos
jacobianos, figura 3.3, para realizar las operaciones matematicas por medio de la
simulacién. Los puntos jacobianos cuando la calidad de la malla es establecida alta
establece el niimero de puntos que se utilizardn para comprobar la distorsién de los
elementos tetraédricos de nivel superior. Cada nodo representa una iteracion

matematica.

Figura 3.3.Mallado tridimensional del modelo
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3.4 Caracterizacion y validacion de los biomateriales

La caracterizacion de materiales consiste en la obtencion de informacion acerca de un
material bajo estudio (composicion, estructura, topologia, topografia, morfologia,
propiedades en general) a partir de la interaccién de una sefial (eléctrica, luminosa,
térmica, etc.) con una porcion de dicho material. Por tanto, toda caracterizacion de un
material supone una agresion al mismo, es decir, una perturbacién del mismo. El estudio
de la respuesta del material a dicha perturbacién nos permite conocer las propiedades o

mads concretamente, las peculiaridades del mismo.
3.4.1 Analisis de la varilla de Ti6Al4V

Se cortaron cuatro secciones de 40 mm. de longitud de la varilla de Ti6Al4V
previamente maquinada en un torno CNC hasta obtener un didmetro de 4 mm. Estas
secciones se doblaron con la ayuda de la dobladora a un 4dngulo de 150° y se

establecieron las siguientes condiciones de calentamiento, ver tabla 3.2.

Tabla 3.2 Temperaturas de doblado de la aleacién Ti6Al4V.

Condicion  Temperatura

1 ambiente
2 300°C
3 500°C
4 800°C

Uno de los principales retos que se presentan para poder observar metalograficamente
aleaciones de Ti6Al4V es la preparacion superficial, esto debido a su alta ductilidad. A

continuacién se describe el procedimiento que se llevd a cabo para su preparacion.

Las muestras se cortaron en la zona del drea de doblado con un disco de carburo de
silicio y durante este proceso se lubric6 con agua para evitar modificacion
microestructural por el calor generado en el corte. Después cada secciéon se montd en
caliente en baquelita con la finalidad de manipular mejor la muestra y se inici6é con el
procedimiento pulido mecédnico usando lijas de agua de diversas finuras para obtener

una de acabado espejo. La secuencia de pulido se describe a continuacion en la tabla 3.3.
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1 Lija de SiC, #320 Agua indefinido*
2 Lija de SiC, #1200 Agua 5 min

3 Pafio MD-Largo Suspensién Alumina 1 um 10 min

4 Pafio MD-Largo Suspensién Alumina 0.3 um 15 min

5 Pafio MD-Largo Suspensién Alumina 0.05 pm 20 min

*Tiempo necesario para obtener una superficie visualmente plana

De las condiciones analizadas, ver tabla 3.2, la muestra deformada a temperatura
ambiente fractur6 antes de alcanzar la deformacion necesaria de acuerdo al disefo
planteado. La figura 3.4 presenta una fotografia de la muestra, esta fractura a nivel
macroscopico tiene la apariencia de una de tipo fragil. La respuesta a la deformacién en
frio de esta aleacion ha sido estudiada, sin embargo también se discuten las condiciones

y observaciones de la prueba en la siguiente seccion.

Figura 3.4 Doblado a temperatura ambiente de la barra de Ti6Al4V.
Fractura previa a alcanzar la forma del disefio.

Esfuerzos de
. tension
: Sentido del
doblado

Esfuerzos de
compresion




37

3.4.2 Elusion de la gentamicina en el cemento 6seo

Anagnostakos et al [51], investigaron “in vitro” la eficiencia de cementos Oseos
impregnados de antibiético con respecto a la inhibicién del crecimiento de bacterias y su
perfil de liberacion El uso de gentamicina como antibidtico de amplio espectro
demostré un total inhibicién del crecimiento de S. epidermis. Greene et al. [52],
coincidieron que la gentamicina posee una velocidad de liberacion mds alta que la
tobramicina permitiendo una elucién del antibidtico en mayor tasa. Al aumentar la
relacion superficie/volumen de 0.24 a 0.30 se puede lograr una mejora de 40% en la

liberacién del antibiodtico.

3.5 Desarrollo de la tecnologia para del proceso de manufactura

Uno de los principales retos para cualquier desarrollo tecnolégico es la creacion de la
linea o ruta de procesos para la manufactura del espécimen final. En este caso se escribié
la programacion de la secuencia de maquinado para el maquinado de un molde bipartido
en aluminio en un torno de Control Numérico Computarizado (CNC). Ademas se partio
del disefié mecanico para la construccién de una dobladora para realizar el conformado

de la varilla de Ti6Al4V.

3.5.1 Manufactura del molde para la cabeza femoral

Los moldes para la fabricacion de la cabeza femoral fueron maquinados en una aleacién
de aluminio a partir de las especificaciones dimensionales antes establecidas. El molde
fue disefiado por medio de un ensamble bipartido el cual permite la alineacién del

vastago femoral, figura 3.
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Figura 3.5Maquinado del molde bipartido en un torno CNC

3.5.2 Conformado del vastago femoral

El proceso consta de las siguientes etapas:

e Patrén geométrico: se determina la longitud y las zonas donde se deben de llevar
a cabo los dobleces en base a la radiografia del paciente con la finalidad de

duplicar la forma interna del canal medular, figura 3.6.

Figura 3.6. Etapas en el proceso de conformado del vastago femoral
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Magquinado: la varilla de Ti6Al4V fue devastada en un torno CNC hasta alcanzar
un didmetro de 4 mm. y tronzada a una longitud de 285 mm. Para eliminar el
calor generado por la friccién entre el material y el herramental al momento de
estar realizando esta operacion se utiliz6 lubricante vegetal.

Conformado: para este proceso se construyd una dobladora mecdnica manual, la
cual consta de un riel guia, un perno que funciona como punto de pivote y un
anillo que transfiere la fuerza de palanca realizada. Se coloca la varilla dentro de
la dobladora mecdnica; y se selecciona el dngulo y la direccién que tendra el
doblez; para facilitar el proceso se calienta la zona de interés dentro de un rango

de temperatura de 300° C-800° C, ver figura 3.7.

Figura 3.7. Dobladora mecdnica fabricada para el conformado del védstago femoral

Limpieza: una vez terminado el conformado del vastago femoral, se realiza la
limpieza superficial hasta obtener un aspecto uniforme con acabado espejo,
procurando eliminar las manchas de oxidacion formadas al momento de calentar
y doblar. Se recomienda llevar las piezas a “sandblast” (granallado) y utilizar
perla de vidrio con tamaifio de grano 325 a fin de generar un acabado mate en la
varilla de titanio.

Empaquetamiento: la pieza con el acabado final se somete a un proceso de
esterilizacion con rayos gamma para poder ser usada en el quir6fano. Esta forma

de energia pura se caracteriza por su penetracion profunda y baja tasa de dosis.
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Los irradiadores gamma estdn accionados por cobalto-60, que mata

efectivamente a todos a los microorganismos en todo el producto.

3.6 Fabricacion del espaciador temporal de cadera

Esta operacion debe realizarse dentro del quiréfano por el médico cirujano que instale la
prétesis temporal. El ensamble de la cabeza femoral con el vastago femoral es
practicamente un proceso sencillo de realizarse. Para la fabricacion de la cabeza femoral
se ocupa el polimetilmetacrilato, el antibidtico y un iniciador; la combinacién de los
dltimos tres componentes provoca una reaccién exotérmica que resulta en la
polimerizacién del material. Después de estar revolviendo la mezcla durante un tiempo
aproximado de 4 minutos, se vierte dentro del molde de la cabeza femoral y antes que se
inicie la etapa de endurecimiento (alrededor de los 5 minutos) se coloca el vastago

femoral de Ti6Al4V, figura 3.8.

Figura 3.8 Fabricacién de la cabeza femoral y ensamble con el vdstago femoral
(espaciador temporal de cadera)

————
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3.7 Ensayos mecanicos

Al no haber un protocolo estandarizado de un ensayo para pruebas de una proétesis
temporal, se hizo una adaptacién de la norma ASTM F 1440-92 (American Society for
Testing Materials) la cual describe las pruebas de fatiga de proétesis totales de cadera
para su uso en artroplastias. La norma especifica que se debe montar la prétesis dentro
de un dispositivo a una distancia no mayor a 50 mm., con el fin de evitar su rotacion en
cualquiera de los tres ejes tal como actuarian las paredes del canal medular del fémur y

dejar la cabeza femoral centrada dentro del eje donde se aplicard la carga, figura 3.9.

Figura 3.9 Diagrama esquemadtico

i
\ Stem Reference

\ Angle X

\
/////’i Line of Load
Stem H=—Appllication

Reference L
1ine I

Stam Langth

FG\M%»V.I; —-———K Gontl

i
UnsupEcrtad

i

1
Supported
Stem Length

/f I
f‘f *TTGreuting
| | Agent

P4 — ———
— =

El propodsito de este tipo de montaje es ver la accion que tiene la fuerza durante un

nimero ilimitado de ciclos en el material (imitando la accién de la marcha) y ver su

posible fallo, ya sea por deformacion, fractura o desgaste.

Después de revisar y analizar la norma ASTM F 1440-92 detenidamente, se decidio
hacer los ajustes pertinentes para evaluar el prototipo desarrollado. Los cuales se

describiran en la siguiente seccion.
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3.7.1 Pruebas mecanicas en maquina universal

Se establecieron dos condiciones de pruebas y se determiné que los ensayos serian de
cardcter destructivo con la finalidad de evaluar por completo la funcionalidad de la
prétesis temporal bajo la accion de una fuerza que va en incremento al paso del tiempo

(prueba monotonica).

Las condiciones que se establecieron se basaron en la interaccidén que tiene el canal
medular del fémur con la prétesis; ya que éste provee una fijacion al hueso y permite el
anclaje de la misma, ademds se tom6 como referencia el centro de equilibrio de la

cabeza femoral del elemento protésico, ver figura 3.10.

En el primer escenario, figura 3.10 a, el prototipo de la prétesis temporal se embebe en
resina epoxica hasta cubrir una altura de 50 mm. dejando expuesta la zona de la
curvatura del cuello. El uso de este tipo de resina permite simular la interaccion de la
prétesis con el hueso humano dando la oportunidad de observar como reaccionaria éste

al momento de aplicar una fuerza de compresion por arriba del limite del disefio.

En el segundo escenario, figura 3.10 b, el espécimen se coloca directamente dentro de
unas mordazas mecdnicas sujetdndolo con fuerza y como en el caso anterior, dejando
expuesta la zona del cuello. Este tipo de arreglo permite observar la deformacién que
sufre por completo la varilla de Ti6Al4V proporcionando datos de la posible distorsion

en la estructura del véstago de la protesis.
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Figura 3.10 Representacion esquematica de los tipos de escenarios a ensayar

a.Prototipo emebedido b.Prototipo sujetado
en resina epoxica con mordazas mecdnicas

Las pruebas, figura 3.11, se realizaron en la mdquina universal de la marca Schimadzu
que se encuentra dentro de las instalaciones del laboratorio de pruebas mecdanicas del
Posgrado de Materiales en la Facultad de Ingenieria Mecénica y Eléctrica de la
Universidad Autéonoma de Nuevo Ledn. Personal capacitado para su uso ingreso los
parametros necesarios para iniciar los ensayos y se realizaron segtn los dos escenarios
previamente descritos. En la figura 3.11a el pardmetro que se ajusté antes de iniciar la
evaluacion es la velocidad de incremento del desplazamiento (30 mm./min.) al igual que
en el del segundo escenario, figura 3.11 b donde se agregd el valor del area transversal
de la varilla de Ti6Al4V del vastago femoral, este valor se multiplicé por dos ya que la
sujecion de la mordaza se encuentra en dos puntos. Sin embargo se reporta el valor de

falla en funcion de la carga y no del esfuerzo-deformacion.
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Figura 3.11 Evolucién en el tiempo del ensayo a compresion

a.Prototipo emebedido en resina epoxica

3.7.2 Pruebas de desgaste tipo “ball on disk”

El desgaste es el resultado del contacto directo entre las asperezas individuales en las
interfaces deslizantes y esste puede ser porvocado por fallas en la pelicula lubricante que
resultan en el dafio de las superficies en contacto. En una articulacién natural, el liquido
sinovial es un fluido viscoso que se extrae mecdnicamente del cartilago durante su
movimiento a fin de mantener una capa aproximada de 50 um. sobre la superficie y asi
dismiuir la friccién entre las mismas. Las pruebas tribologicas se realizaron en una
maquina de desgaste Pin on Disk, figura 3.12. Se utilizaron muestras de hueso cortical
bovino en forma de disco con un didmetro de 35 mm. y espesor de 10 mm. Los pines

fueron bolas con diametro de 10 mm. hechas de PMMA + Gentamicina.
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Capitulo 4
RESULTADOS Y CONCLUSIONES

El siguiente capitulo presenta los resultados del anélisis de elementos finitos del modelo
3D del espaciador temporal de cadera que se llevaron en el software comercial
SolidWorks. La caracterizaciéon metalirgica de las varillas de Ti6Al4V que dan forma al
vastago femoral del elemento protésico. La comprobacion de la resistencia mecanica del
espaciador temporal de cadera mediante los ensayos de compresion y la adaptacion de la
norma ASTM F 1440-92. Los efectos de desgaste causados por la interaccién de las

superficie en contacto (hueso cortical bovino contra PMMA + Gentamicina).

4.1 Analisis de elementos finitos del prototipo 3D

En los resultados, figura 4.1, de las simulaciones realizadas con el método de elementos
finitos se puede observar que el disefio mecdnico del espaciador puede soportar una
fuerza comparable al maximo pico dentro del ciclo de la marcha (2.5 KN) considerado

para una persona con un peso promedio de 80 kg.



Figura 4.1. Principales esfuerzos (Sx, Sy, Sz) y esfuerzo equivalente de Von Misses
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Estos valores nos permiten asegurar que el disefio no fallard, ya que se encuentran por

debajo del valor nominal (YTS) que la aleacién de titanio puede soportar al momento

que el paciente requiera hacer algin movimiento durante el tiempo del tratamiento de la

infeccidn.

4.2 Resultados de pruebas mecanicas

Los resultados obtenidos, figura 4.2 a y b, del set de pruebas, muestran que el prototipo

de la prétesis temporal de cadera es funcional, responde satisfactoriamente a la presencia

de la carga externa a la que se encuentra expuesta y los valores concuerdan con los de
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las simulaciones. Dicha informaciéon vuelve a validar que el paciente puede realizar
cualquier actividad dentro del ciclo de marcha, siempre y cuando, esté dentro de los
limites tolerables en su condicion de recuperacion. Es decir puede ser actividades fisicas
ordinarias como caminar, sentarse, pararse, subir y bajar escaleras; pero evitando un
abuso al realizar actividades como correr, escalar, nadar, pedalear y/o cualquiera que

exija un esfuerzo fisico demandante.

Figura 4.2. Graficas obtenidas después de los ensayos de compresion

a) Prototipo embebido en resina epoxica
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4.3 Resultados del analisis de la varilla de Ti6Al4V

La figura 4.3, presenta un termograma de la aleacién, resultado DTA (Differential
Thermal Analysis), en el cual se pueden observar algunos eventos térmicos que se
asocian con transiciones que suceden durante el calentamiento continuo de la aleacion.

Mecanismo que permite el conformado de la varilla de Ti6Al4V.

Figura 4.3 Termograma de la aleacién Ti6Al4V.
Velocidad de calentamiento 15°C/min, con flujo de argén.
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En esta curva es posible identificar el inicio y final de la transicion de a a (a+), los
valores estdn dentro del rango reportado para este material. La forma de la curva en
estos tipos de andlisis esté relacionada con la cantidad de masa analizada y la velocidad

de calentamiento.

Por otra parte se observé una microestructura con una fina dispersion de o y P. Es
caracteristica de esta aleacion y se presenta cuando el material es sometido a un proceso
de calentamiento y enfriamiento en la zona bifasica a+f; la proporcién y morfologia de

cada una de estas fases depende de la historia térmica y mecénica del material.

A continuacion en la figura 4.4 se presentan las micrografias de la zona de fractura que
se origind durante doblado en frio de la varilla de la aleacion Ti6Al4V. En estas

imagenes de secciones longitudinales cercanas a la fractura se pueden observar
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caracteristicas de una fractura fragil. La propagacion de las grietas en esta aleacion es en
la interfase entre la fase o y [. Este mecanismo ha sido reportado en otras
investigaciones. Se puede observar que no hay deformacion plastica alrededor de la
fractura, lo que sugiere baja ductilidad. Esta caracteristica es debido a la naturaleza de la
estructura cristalina de la fase tipo HCP. Los materiales que presentan este sistema

cristalino se caracterizan por su baja ductilidad a temperatura ambiente.

Figura 4.4. Superficies cerca de la zona de fractura
durante el doblado en frio de la varilla de la aleacién Ti6Al4V

En el detalle de la figura se puede apreciar el deslizamiento del material durante la
propagacion de la grieta formando un patrén casi en linea recta, indicado por las flechas
azules, este modo de formacion de superficies esta relacionado con baja ductilidad. (Ver

Figura 4.5)
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Figura 4.5. Detalle de una grieta encontrada cerca
de la superficie de fractura en la seccién longitudinal.

Ademads de analizar las caracteristicas microestructurales de las muestras deformadas a
temperatura ambiente, Unica condicién donde se presentd fractura, también se presentan
resultados de la microestructura de la muestra deformada a 300° C, figura 4.6. El andlisis
se realizé con la finalidad de descartar microgrietas a esta temperatura ya que la
condicién de deformacién permitié obtener el doblez necesario de acuerdo al disefio
establecido.

Figura 4.6. Superficie en la zona deformada a 300°C
no se aprecia formacién de microgrietas en la seccion doblada.
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En el resto de las muestras deformadas a temperaturas de 500° C y 800° C tampoco se
presentd agrietamiento. Las condiciones microestructurales, de deformacion y de disefio,

permiten realizar el doblez sin la aparicion de grietas a partir de los 300° C.

4.4 Resultados de pruebas de desgaste “ball on disk”

En un primer intento por entender el fendmeno de desgaste y comportamiento entre las
superficies en contacto (hueso cortical bovino y el PMMA + Gentamicina) se realiz6 un
set de experimentacidn en seco (sin lubricacidn) para maximizar la friccién entre los dos

cuerpos, figura 4.7.

Como resultado se obtuvo una disminuciéon del PMMA + Gentamicina, como
consecuencia de poseer un menor moddulo eldstico, ademds se aprecié un desgaste
adhesivo en la superficie de la bola. Lo cual podria llegar a disminuir la elusién del

antibidtico al tapar los poros del érea.

4.5 Conclusiones

El uso del espaciador temporal de cadera es una solucidn Optima para preservar la
estabilidad de la extremidad durante el periodo del tratamiento de la infecciéon ademds de

conservar el espacio para la futura reimplantacion de la nueva endoprotesis.
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El espaciador temporal de cadera desarrollado da la oportunidad de personalizacion para
cada tipo de paciente segun su edad, patologia, y fisiologia, reduce el tiempo dentro de
cirugia al estandarizar la técnica de manera pre-operatoria y minimiza las posibles
complicaciones mecdnicas asociadas a la biomecanica de la cadera por lo cual reduce la

probabilidad de una luxacién.

Con el incremento en la temperatura se activan mecanismos de deslizamiento que
favorecen la deformacion plastica de la varilla de Ti6Al4V permitiendo alcanzar

mayores porcentajes de deformacion evitando la fractura de la misma.

El incremento del tamafio de la superficie de la cabeza acetabular del espaciador
temporal de cadera puede llegar a reducir el tiempo de tratamiento de la infeccién, al

tener una mayor relacién de composicion por parte del antibidtico.

Las particulas de desgaste producidas en la superficie de la bola acetabular de PMMA +
Gentamicina al estar en contacto con el hueso cortical no llegan a presentar un problema

en la modificacidon de la biomecanica de la articulacion.
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