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RESUMEN

Los reemplazos articulares de cadera metal-metal tienen una larga historia clinica. A Phillipe
Willes se atribuye la primera artroplastia total metal-metal con componentes de acero inoxidable
fijadas por perno y tornillos en el afio 1938. La protesis metal-metal McKee-Farrar de Co-Cr-Mo
(vitallium®) fue utilizada por primera vez en 1960, con componentes cementados mostrado en
algunos casos largos periodos de vida Util de hasta 20 afios con bajas tasas de desgaste. En 1967
Muller present6 una protesis metal-metal de Co-Cr-Mo siendo abandonado su uso por metalosis
en favor de los reemplazos totales de cadera con copas acetabulares de polietileno. EI problema de
metalosis se atribuyd a un mal disefio y problemas de fabricacién como la inconsistencia de las
caracteristicas geométricas por manufactura resultando en un alto par de friccion y fijacion
inadecuada provocando aflojamiento aséptico del implante. Sin embargo, algunas tuvieron una
vida (til de hasta 25 afios mostrando bajas tasas de desgaste. Estos resultados trajeron un nuevo
interés en el uso de implantes de superficie metal-metal en la Gltima década, con el uso de nuevas
tecnologias de manufactura logrando un mejor acabado. El presente trabajo evalta los parametros
geométricos de los implantes por medio de la tedrica clasica de lubricacion elastohidrodindmica.
Ademas, el comportamiento de lubricacion es caracterizado por medio de la ecuacion de
Reynolds en coordenadas esféricas en 3D en estado transitorio. También se evalta la influencia
sobre el desempefio tribolégico de parametros geométricos dimensionales y microestructurales
por influencia de adicion de boro en la aleacion base Co-Cr-Mo por fundicion, en pruebas de “ball
on disc” y en pares articulares metal-metal en el simulador de cadera FIME Il. Las pruebas de
“ball on disc” fueron realizadas a diferentes distancias para evaluar el efecto de desgaste
progresivo durante las pruebas. Se utiliz6 una bola de alimina de 10 mm de didmetro y como
lubricante fue utilizada solucion Ringer. Las pruebas de desgaste del simulador de cadera FIME Il
fueron realizadas hasta 4 x 10° ciclos con una carga dinamica con valor maximo de 2 kN. El
sistema articular fue lubricado utilizando una solucién estandarizada de suero fetal bovino al 25
%, que fue cambiado cada 5 x 10° ciclos. Los resultados muestran que el desgaste es influenciado
directamente por el contenido de boro, presentando mayor desgaste por abrasion y fatiga en las
muestra con menor contenido de boro. Para evaluar la biocompatibilidad del boro en las aleacion
se realizaron pruebas de irritabilidad en ratas de laboratorio de acuerdo a la norma ISO 10993.
Las pruebas no mostraron evidencia de macréfagos o respuesta inflamatoria como respuesta a

cuerpo extrafio. Por otra parte se evalud un nuevo disefio de implante articular de cadera de



superficie llamado MARMEL mostrando un mayor rango de movilidad en la cadera y una
disminucion de esfuerzo de contacto producidos en el borde del componente acetabular.

CAPITULO |

INTRODUCCION

La Tribologia se define como la ciencia que estudia la friccion, el desgaste y la lubricacién. Asi,
la biotribologia se encarga del estudio de estos tres fendmenos en el cuerpo humano.
Actualmente, un area de interés de esta disciplina es la referente a las articulaciones humanas,
principalmente en la cadera y la rodilla que son estudiadas en el campo de la Ingenieria

Biomecanica.

En las articulaciones de cadera sanas, el extremo de cada hueso estd cubierto por una capa
protectora de cartilago articular que reduce los esfuerzos de contacto en la unién, protege las
superficies del hueso de los esfuerzos de impacto, minimiza la friccion y desgaste en la
articulacion. Entre los cartilagos se encuentra el liquido sinovial que es un fluido viscoso que

tiene la funcion principal de actuar como un lubricante natural.

Las articulaciones de cadera pueden sufrir dafios por causa metabodlica (enfermedad degenerativa)
0 mecanica (fractura) limitando su funcionalidad. Para restaurar el movimiento articular se debe
realizar el reemplazo de la articulacion dafiada por una protesis de cadera. La artroplastia total de
cadera consiste en reemplazar las dos partes dafiadas que conforman la articulacién de la cadera
por un implante protésico. Por un lado, en el acetabulo o cotilo que corresponde a la parte de la
pelvis de la cadera donde es insertado el componente protésico acetabular, por el otro lado en la

cabeza del fémur es insertado el componente protésico femoral.

En las articulaciones en condiciones protésicas se presentan fendmenos de lubricacion, friccion y
desgaste. Las altas tasas de particulas de desgaste producidas por elevados rangos de friccion, asi
como regimenes de lubricacién inadecuados son factores bien conocidos como principales causas
de fracasos protésicos por aflojamiento aséptico, produciendo la necesidad de una nueva
intervencién quirdrgica para remover el implante dafiado y colocar un implante nuevo, proceso

conocido como “cirugia de revision”.

Xi



Planteamiento del problema.

Historicamente se utilizaron principalmente metales y polimeros en fabricacion de proétesis de
cadera. Actualmente se utilizan metales, polimeros, ceramicos y compuestos. Ademas, existen
maltiples tipos de protesis de cadera que a pesar de los adelantos tecnoldgicos realizados por
encontrar y producir nuevos materiales mas resistentes y durables, el tiempo estimado de vida de
una protesis en la actualidad es limitado, dando al final como resultado la falla en el implante

articular siendo necesaria una cirugia de revision.

Aunqgue existen numerosas causas de origen fisiolégico que pueden conducir al fracaso de una
artroplastia de cadera, existen dos problemas fundamentales de naturaleza biomecénica que
constituyen la mayoria de las cirugias de revision que son el aflojamiento del implante y el
desgaste de las superficies articulares. Aunque generalmente se identifica una Unica causa como
origen de un fracaso protésico, en realidad ambos fenémenos se retroalimentan mutuamente. El
aflojamiento aséptico de las protesis de cadera debido a la generacion de particulas de desgaste de
los materiales en contacto, activa el mecanismo de respuesta bioldgico del organismo con un

proceso inflamatorio estimulando la disolucion del hueso (ostedlisis).

El proceso tribolégico que se genera en un implante articular de cadera esta regido por la
lubricacion elastohidrodindmica, la cual es producida por el lubricante natural llamado liquido
sinovial de la articulacion que permite separar las superficies en contacto. Este tipo de lubricacion
es llamado asi porque el movimiento de las areas de contacto producen una capa lubricante de
carga que separa y protege los puntos deformables de contacto. Cuando existe el movimiento
relativo de la articulacion y es significativo, las superficies son separadas por una pelicula de
fluido en un régimen elastohidrodindmico de lubricacién. Bajo este régimen, la viscosidad del
liquido sinovial, la carga aplicada, la velocidad de giro de la articulacion y los materiales son los
factores mas importantes para determinar el desgaste y la friccion. Cuando las velocidades del
fluido son relativamente bajas y el coeficiente de friccion es alto, la pelicula de fluido no
soporta la carga y las superficies estaran en contacto directo lo que provoca altos indices de

friccion y desgaste.

Por otra parte, el desempefio triboldgico de los implantes articulares también son afectados

directamente por variables de procesamiento metalUrgico y procesos de manufactura los cuales



van a determinar tanto las propiedades mecanicas del material del implante, asi como las

caracteristicas geométricas y de acabado.

Este proyecto se enfoca a estudiar las propiedades tribol6gicas con el fin de obtener avances
significativos para proponer y disefiar un nuevo implante con una nueva aleacién que contribuya
a solucionar el problema de protesis que sufre aflojamiento y mantener la maxima longevidad
posible del implante, con lo cual se reduciran costos por cirugias de revision con el consecuente
impacto econdmico para las instituciones que realizan esta operacion, asi como el impacto

psicoldgico que tiene sobre el paciente dandole una mejor calidad de vida.
Obijetivo.

El objetivo general de este trabajo es investigar los parametros microestructurales para lograr un
implante protésico articular de cadera en una nueva aleacion en base cobalto con adiciones de
boro a fin de mejorar las propiedades triboldgicas incrementando el tiempo de vida Gtil de la

proétesis.

Ademas, analizar un novedoso disefio del implante articular que permita mejorar el rango de
movilidad de la cadera, reducir el riesgo de pinzamiento y reducir el desgaste de borde conocido
comunmente como “stripe wear”, con la caracteristica de que este novedoso disefio pueda ser
facilmente comercializado en la industria de nuestro pais o incorporado a los disefios existentes

en el extranjero.
Hipotesis.

1. El anélisis del régimen de lubricacion permitird determinar los parametros geométricos
de huelgo radial acetabular, el radio de la esfera femoral, la rugosidad de las superficies y
las propiedades mecanicas del material, determinando el comportamiento de lubricacion
elastohidrodinamico del par protésico.

2. El mecanismo de lubricacién y de contacto permitiran analizar el comportamiento del
lubricante en el par protésico por medio de la solucion numérica de la ecuacion de
Reynolds en 3D para teoria de lubricacion durante un ciclo de marcha.

3. Los materiales de la nueva aleacién base cobalto con adiciones de boro mejorara la
resistencia al desgaste por el refinamiento y precipitacion de fases duras.

4. EIl novedoso disefio permitira mejorar la funcionalidad de la articulacion ampliando el
rango de movimiento de la cadera reduciendo el pinzamiento en reemplazos totales por

osteoartritis en pacientes jovenes.



5. El novedoso disefio permitira reducir el desgaste de borde conocido como “stripe wear”
debido a su geometria que genera un efecto de cufia en el régimen de lubricacion y
ademas se reducen los esfuerzos en los bordes producidos por la microseparacion de los
componentes articulares.

6. Los resultados de las pruebas experimentales de desgaste en el simulador de cadera
FIME I1 permitiran evaluar el desempefio tanto de la nueva aleacion, como del disefio del

implante articular.

Metodologia.

La metodologia consistio en analizar el estado del arte para implantes articulares de cadera
detectando los problemas que se tienen actualmente. Se selecciond un tipo de implante
dependiendo de sus caracteristicas y necesidades implementando mejoras para el desempefio
tribologico y funcional del implante. El desarrollo de actividades consistié en el andlisis las

siguientes etapas:

e Factibilidad de uso del implante en nuestro pais y el extranjero.
e Seleccion del implante.

e Reconstruccion articular del implante.

e Rango de movimiento del implante.

e Simulacién numérica de lubricacion.

e Una nueva aleacion resistente al desgaste.

e Desarrollo de procesos para la fabricacion del implante.

e Pruebas triboldgicas.
Limitaciones

Las limitaciones superadas para este trabajo fueron la falta equipo para la fabricacion de moldes,
por lo que se desarrollé una nueva metodologia para la obtencion de moldes por el método de
cera perdida “hueca”. Ademas de la falta de equipo para fundicion y maquinado, asi como la falta
de especializacion en la implementacion de subprocesos tecnoldgicos especiales para la

fabricacion de implantes.



CAPITULO II

FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 ANTECEDENTES DE LA TRIBOLOGIA

“Es solo el nombre de tribologia que es relativamente nuevo, porque el interés en las partes
constituyentes de la tribologia es tan viejo como lo registra la historia”... [1]. Se sabe que
artefactos que datan del periodo paleolitico eran utilizados para hacer agujeros o para producir
fuego, asi como ruedas de alfarero o piedras para moler cereal requerian claramente de alguna

clase de rodamiento [2].

Las civilizaciones antiguas como egipcias, griegas y romanas utilizaban la lubricacion en sus
maquinas primitivas. El aceite de oliva se utiliz6 como lubricante para los mecanismos de
transporte y levantamiento de cargas. Los cojinetes de elemento rodante surgieron durante los

tiempos romanos, aproximadamente 200 afios antes de cristo [3].

La primera contribucion que se registrd relacionada con la friccion, surge a mediados del siglo
XV y fue de Leonardo da Vinci. El dedujo las dos leyes que rigen la friccion hasta nuestros dias;
las que se enuncian como sigue: la fuerza de friccion es proporcional a la carga e independiente
del &rea de contacto; introdujo el concepto de coeficiente de friccion y lo definié como la razén

de la fuerza de friccion a la carga normal [4].

Las leyes esenciales de flujo viscoso se postularon por Sir Isaac Newton (1668). Se conocen en su
honor como fluidos newtonianos aquellos cuya viscosidad es independiente del gradiente de
velocidad. En 1699 Guillaume Amontons realizd experimentos enfocados a determinar el
comportamiento de los cuerpos. Demostrd, como considerar la friccién en el comportamiento de

maquinas y establecié su concepto del mecanismo de friccion, que lo que atribuyé a la fuerza



requerida para levantar las asperezas superficiales de los cuerpos en deslizamiento [5]. Estas
observaciones fueron verificadas por el fisico francés Charles Augustin Coulumb (1785). El
agregd una tercera ley de friccion en la cual la fuerza de friccion es independiente de la velocidad,
una vez que se inici6 el movimiento. Esta ley hizo una clara distincion entre friccion estatica y

friccién cinematica.

Al surgir la Revolucion Industrial el desarrollo tecnolégico de la maquinaria para produccion
avanzo rapidamente requiriendo mayor conocimiento en la operacion de dispositivos lubricados.
El inicio del entendimiento de lubricacion hidrodindmica fue hecha posible por los estudios
experimentales de Beauchamp Tower (1884) y la interpretacién teérica de Osborne Reynolds
(1886) [3], que derivd la ecuacion diferencial gobernante de la distribucion de presion en la
pelicula fluida de lubricacion, conocida como la ecuacion de Reynolds, para fluidos

incompresibles.

Fue en 1966 que se definio por primera vez el término tribologia en el Reporte Jost publicado por
el gobierno britdnico como una necesidad por sentar las bases para entender la relacion entre
lubricacion, friccidn y desgaste. La palabra se deriva del griego “tribos” que significa frotar y
“logos” que significa ciencia, por lo tanto la traduccion literal puede ser “la ciencia de la
friccion” [6]. El Reporte encontr6 una relacion directa entre la educacion tribologica, la

investigacion y progreso en la eficiencia y desarrollo industrial.
2.2 LUBRICACION ELASTOHIDRODINAMICA

En un trabajo pionero, Grubin (1949) desarrollé una aproximacién analitica para incorporar la
deformacién elastica de los sélidos con la propiedad del lubricante de viscosidad-presion para
resolver el problema de lubricacion elastohidrodindmica y obtener la forma de la pelicula y la
distribucién de presion en el contacto cilindrico. En un contacto no conformarte, los cuerpos
elasticos se deforman adn con pequefias cargas y afectan la generacion de presion
hidrodinamica [7]. El espesor de pelicula lubricante para contacto elastohidrodindmico esta
gobernado por tres parametros adimensionales coeficiente de presion-viscosidad (G), la velocidad
(U) y carga (W). La ecuacion de espesor de pelicula elastohidrodindmico (H) en una linea o punto

de contacto elastohidrodinamico se expresa por medio de la expresion general.

H=CG™U™W"™ (1)



donde C es una constante y N;,N,,N, son los exponentes de los pardametros adimensionales del

lubricante, velocidad y carga respectivamente. La distincion entre el espesor nominal y espesor de
pelicula minima es que el espesor de pelicula nominal se localiza en el inicio de sistema donde

inicia el contacto de presion Hertziano y el espesor de pelicula minimo es el punto donde el
lubricante tiene el minimo espesor en el sistema. Los valores de C y n,;,n,,Nn, se basan en

datos obtenidos experimentalmente.

Por su parte, Dowson y Higginson (1959) desarrollaron un método iterativo para resolver una
variedad de problemas de contacto y obtuvieron una ecuacion empirica para el problema
elastohidrodinamico para linea de contacto isotérmico. Esta ecuacion mostro el efecto de la
velocidad, carga y propiedad del lubricante sobre el espesor de pelicula lubricante y fue basada
sobre su solucion tedrica [8].

Mas tarde, una serie de estudios de Hamrock y Dowson (1974,1976) realizaron con éxito una
ecuacion empirica con la solucion numérica completa para lubricacion isotérmica
elastohidrodinamica de contactos de puntos, de linea y elipticos determinados por el factor de
elipticidad (k). Los andlisis requirieron la solucién simultdnea tanto de las ecuaciones de
elasticidad como la ecuacién de Reynolds en coordenadas rectangulares sentando las bases para

el entendimiento de la lubricacidn elastohidrodindmica [9-14].

Los estudios realizados para teoria de lubricacion elastohidrodindmica se muestran en la tabla 2.1.
En el siguiente listado se comparan algunas de las teorias clasicas para determinar el espesor de

pelicula lubricante.

Tabla 2.1 Diferentes ecuaciones para teoria de lubricacion elastohidrodinamica.

Grubin [7] H = 1.95G 73 073y —009t
Dowson-Higginson [8] H = 1.6G%U %\ 013
Hamrock-Dowson  [9- H = 7.43(1— 0.85¢ 02 ) 0w 02
14]

Jin [15] H = 2.80U %W %

2.3 LUBRICACION EN LA ARTICULACION DE CADERA



El efecto de la a lubricacién en la cadera ha sido ampliamente estudiado a lo largo de la Gltima
década debido al hecho generalmente aceptado que el mayor factor limitante para el desempefié
exitoso a lago plazo de remplazos artificiales articulares de cadera es el aflojamiento aséptico
causado por particulas de desgaste promotoras del proceso de oste6lisis. Las particulas de
desgaste estan directamente relacionadas al régimen de lubricacidn bajo el cual se encuentra el

implante durante el proceso de desgaste.

La ecuacién de lubricacion isotérmica elastohidrodindmica realizada por Dowson y Higginson
fue utilizada por Jin (1998) para resolver problemas triboldgicos relacionados a mecanismos de
lubricacion en la anatomia humana. Este estudio determiné la influencia del claro radial entre la
esfera y la copa en la prediccidn de espesor de pelicula lubricante del sistema articular [15]. Esta
ecuacién permitio predecir el régimen de lubricacion dominante utilizando diferentes materiales

en implantes protésicos.

Fue con la introduccion de la ecuacién de Reynolds para teoria de lubricacién con la cual se
inicid el estudio del régimen de lubricacion por medio de analisis numérico en estado parmente
en remplazos articulares de cadera. La ecuacion de Reynolds fue resuelta en estado permanente
para un ciclo de marcha por Jin et al. (1999) dando como resultado una primera aproximacion del
problema en protesis de cadera [16]. Mas tarde, una serie de estudios fueron realizados para
resolver la ecuacion de Reynolds en diferentes configuraciones de materiales introduciendo la
ecuacion de elasticidad en estado permanente [17-27]. Recientemente ha habido un creciente
interés por la configuracion protésica metal-metal realizando diferentes analisis para la solucion
de la ecuacion de Reynolds la cual fue extendida en algunos casos a andlisis transitorio para

estimar la distribucion de contacto y el espesor de pelicula lubricante [28-33].

2.4 LA CADERA
2.4.1 ARTICULACIONES

La articulacion de la cadera estd formada por la union de la cabeza del fémur y el acetabulo de la
pelvis. En la figura 2.4.1 se muestra la cavidad cotiloidea o acetdbulo se encuentra en la parte
lateral de la pelvis, esta formado por los huesos isquion, iliaco y el pubis. La cavidad cotiloidea se
encuentra cubierta de cartilago articular que tiene la funcion de cubrir la zona de contacto. La
cabeza del fémur, de superficie lisa, corresponde a aproximadamente dos tercios de esfera y se

halla vuelta hacia arriba. La cabeza del fémur esta cubierta de cartilago con excepcién de la mitad
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anterior que corresponde a la insercion del ligamento intraarticular llamado ligamento redondo
gue junto con los ligamentos periféricos permiten sostener la articulacién. La membrana sinovial
tiene la funcion de secretar liquido sinovial alrededor de la articulacion lubricando la zona de
contacto [35].

Articulacion de la Cadera

Liquido Sinovial Cartilago Articular
Ligamento y Capsula 7
de la Articulacion ~—_  J —~—— :
Membrana Sinovial\/ k > - -

Cabeza Femoral

Ligamento y Capsula
de la Articulacion

Fémur/

FIGURA 2.4.1 Elementos de una articulacién de cadera [34]
2.4.2 LESIONES Y ENFERMEDADES DE LA CADERA

Los términos artrosis, osteoartritis o artritis hipertrofica son sinénimos con los que se describe a
un grupo de condiciones que afecta a las articulaciones sinoviales. Estas condiciones se
caracterizan por pérdida del cartilago articular con un sobrecrecimiento y remodelacién del hueso
subyacente (ver figura 2.4.2). Existen dos clasificaciones de la artrosis: primaria o idiopatica
cuando la causa se desconoce apareciendo de forma natural por la edad. La secundaria se presenta
cuando la causa es otra enfermedad, una infeccion, una deformidad, una herida o el uso excesivo
de la articulacion. En las articulaciones de cadera sanas se requiere mucha fuerza para lastimarlas.
Sin embargo, algunas veces los deportes, correr, el uso excesivo o las caidas pueden conducir a
lesiones en las caderas. Estas lesiones incluyen distensiones, dislocaciones y fracturas. Los
sintomas que se presentan en la artrosis son generalmente graduales y provocan dolor, rigidez y

una notoria deformacion de la articulacion.



Los posibles tratamientos para la artrosis generalmente dependen del grado de incapacidad de la
articulacion de cadera y son tratamiento farmacolégico, tratamiento rehabilitador y tratamiento
quirdrgico. En general el tratamiento quirdrgico para la artrosis es una medida que se toma

cuando el resto de opciones terapéuticas no han tenido resultado [36-38].

Cadera con Artrosis

Cadera Normal

FIGURA 2.4.2 Articulacién normal y Osteoartritis [39].
2.5 REMPLAZO ARTICULAR DE CADERA

2.5.1 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA

La artroplastia total de la articulacion de la cadera o reemplazo total de la cadera es un
procedimiento quirdrgico en el que se hace un cambio total o parcial de la articulacion de la
cadera utilizando un dispositivo artificial o protesis total de cadera para reemplazar la zona de

articulacion dafiada en la cadera y restaurar el movimiento articular.
Algunos motivos de reemplazo de la articulacion de la cadera son:

¢ Dolor en la cadera que no responde a tratamiento terapéutico conservador.
e Artrosis de la cadera diagnosticada a través de radiografia.

e Incapacidad para trabajar, dormir o moverse debido al dolor en la cadera.
e Protesis floja de la cadera.

e Fracturas de la cadera.
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Existen diferentes tipos de implantes articulares de cadera tales como la protesis total de cadera,
la protesis parcial o hemiartroplastia y la protesis de recubrimiento o “hip resurfacing”. El
nimero de componentes que conforman la prétesis depende del tipo implante que se trate, es

decir; la prétesis total de cadera esta conformada por tres partes:

e Una copa plastica que reemplaza la cavidad de la cadera o acetabulo.
e Una cabeza metélica que reemplaza la cabeza femoral con vastago largo.

e Un soporte metélico que se fija al hueso para dar estabilidad a la protesis.

En la figura 2.5.1 se muestra que el cirujano ortopédico secciona y se extrae la cabeza del fémury

una capa de la cavidad cotiloidea por medio de un fresado.

FIGURA 2.5.1 Extraccion de partes dafiadas [40].

Se insertan un vastago metalico en el canal femoral que soporta la cabeza del fémur y se coloca
una cavidad plastica en la copa de la pelvis que dara soporte a la copa metalica. Los componentes
artificiales se aseguran en su lugar algunas veces se utiliza un cemento especial, como se muestra

en la figura 2.5.2.

FIGURA 2.5.2 Insercion del implante de cadera [40].
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Finalmente el hueso del fémur es colocado nuevamente en su posicién original en el acetabulo de

la pelvis restaurando de esta manera la movilidad articular (figura 2.5.3).

Después

FIGURA 2.5.3 Implante de cadera [40].
2.5.2 HEMIARTROPLASTIA DE CADERA

La hemiartroplastia de cadera o protesis parcial es un medio de tratamiento para fracturas de
cuello femoral en que Unicamente la cabeza femoral es reemplazada por un implante de una sola
pieza metélica y se mantiene el acetdbulo de la pelvis intacto, cuyo uso esta reservado para
pacientes de avanzada edad con poca actividad fisica [41,42,43]. En la figura 2.5.2.1 se puede

observar una protesis parcial tipo Lazcano.

FIGURA 2.5.2.1 Protesis parcial tipo Lazcano [44].
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2.5.3 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA TIPO “HIP RESURFACING”
La protesis de recubrimiento o “hip resurfacing” esta conformada por dos partes:

e Una copa metélica que reemplaza la cavidad de la cadera o acetabulo.

o Una cabeza metélica que reemplaza la cabeza femoral.
En la figura 2.5.3.1 se muestra el procedimiento en que el cirujano ortopédico selecciona el
tamafio y la posicion adecuadas por medio de una radiografia. EI fémur es marcado por medio de

un compas para realizar una correcta alienacion de corte de superficie.

FIGURA 2.5.3.1 Alineacion del implante.

En la figura 2.5.3.2 se muestra el proceso de extraccion de las partes dafiadas de la articulacion.
El manto 6seo de la cabeza femoral es conservado y solo se realiza un cambio en la morfologia en

la superficie. En el acetabulo de la pelvis una capa de la cavidad cotiloidea es fresada.

FIGURA 2.5.3.2 Extraccion de partes dafiadas.

13



La esfera femoral metalica es insertada en la cabeza del fémur previamente resurfizada usando
una capa de cemento 6seo. La copa metélica es insertada a presion en el acetabulo, la superficie

de contacto en la pelvis es bioactiva por lo que no requiere de cemento 6seo (ver figura 2.5.3.3).

FIGURA 2.5.3.3 Insercion del implante de cadera.

Por ultimo el hueso del fémur es colocado nuevamente en su posicion original en el acetabulo de

la pelvis restaurando la movilidad articular (figura 2.5.3.4).

FIGURA 2.5.3.4 Implante de cadera “Hip Resurfacing”.
2.6 MECANISMO DE ESTABILIDAD PRIMARIA'YY SECUNDARIA

El objetivo principal de un implante es lograr la maxima longevidad posible, siendo la estabilidad
el punto crucial para lograrlo. La estabilidad debe definirse como la serie de eventos que deben
ocurrir para lograr una respuesta biol6gica equilibrada que permita la presencia de un cuerpo
extrafio sujeto a grandes esfuerzos por largos periodos, sin que cause un detrimento significativo
de las propiedades bioldgicas y mecénicas del receptor.

Hay dos tipos de estabilidad claramente definidos por el tiempo y por los eventos que deben
producirse para obtenerla. La primera es la estabilidad primaria 0 mecénica, la cual se logra en el
momento mismo de la operacion y a traves de un disefio correcto del implante, los métodos

alternos de fijacion y la técnica quirlrgica. La segunda es la estabilidad secundaria o bioldgica,
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gue se logra con el paso del tiempo y por mediacién de fendmenos bioldgicos de remodelamiento
6seo. De éstos, los que mas contribuyen a establecer ese vinculo de fijacion son la unién quimica,
la unién por invasién 6sea a superficies porosas y la unién fibrosa entre el implante y el hueso. El
disefio de un implante también cumple una funcidn muy importante en la estabilidad a largo plazo

0 secundaria de los implantes [45].
2.7 CAUSAS DE FRACASO PROTESICO

Dentro de las principales causas de fracaso de una artroplastia de cadera se encuentran la
infeccion, el aflojamiento del componente femoral o acetabular, fractura 6sea, dolor, la ruptura
del véstago y error en la técnica quirlrgica. Estos escenarios suelen presentarse de forma
combinada e incluso asociados o provocados por factores como el desgaste y la liberacion de
particulas extrafias en la articulacion dafiada, la ostedlisis localizada por sobrecarga mecénica del

hueso, la ruptura de la interfase hueso implante, etc.

La principal causa de fracasos protésicos reportado por Malchau [46], es el aflojamiento aséptico
con 79 %, infeccidn con 9.7 %, errores técnicos 5.9 %, dislocaciones con 2.4 %, fractura 6sea
1 %, dolor 0.4 % y otros 1.6 %. La poblacién total de este estudio fue de 4858 paciente con un
seguimiento de 21 afios realizado en Suecia. Las protesis con mayor longevidad fueron Charnley,
Lubinus con una longevidad de 15 afios. En las protesis Miller se consideraron de riesgo

relativamente alto para revision.

La concertacion de granulomas contenidas por particulas de desgaste alrededor de una protesis
aparentemente bien fijada asi como aflojamiento de los componentes ha permitido desarrollar la
hipétesis de que el desgaste induce al aflojamiento. Sin embargo, Mjoberg [47] ha sefialado que
las particulas de cemento, metal y plastico de desgaste, “la enfermedad del cemento”,
“plasticosis” y “metalosis”, no son la causa inicial del aflojamiento de las protesis de cadera, sino
gue se trata de factores secundarios que aceleran en mayor o menor medida el proceso de
aflojamiento y estan acompafiados de inflamacion, granulomas, fibrosis, etc. Propone la
explicacion de que el aflojamiento a medio y largo plazo es un resultado de una fijacion inicial
insuficiente o teoria de pérdida de fijacion temprana, debido a un bloqueo inadecuado, un lecho
6seo débil o pérdida temprana de fijacion por resorcion dsea, provocan inestabilidad inicial de la

protesis.

Los resultados clinicos publicados muestran que en la mayoria de los pacientes, se puede obtener

una buena fijacion inicial ya sea por cementacion, por recubrimientos porosos o recubrimientos
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bioactivos (hidroxiapatita). Si bien los resultados obtenidos con implantes cementados son
buenos, el hecho de que muchos implantes cementados se aflojan en un tiempo comprendido
entre 10 y 15 afios, especialmente en pacientes jovenes, llevo al desarrollo de dispositivos no
cementados tales como superficies porosas o recubrimientos bioactivos para estimular el
crecimiento del hueso dentro de los poros en el primer caso y sobre el recubrimiento en el

segundo [48].

Estudios clinicos sugieren que en el proceso de osteointegracion, relativos micromovimientos en
el rango de 150-200 micras son suficientes para promover la formacién de una membrana suave,
si este nuevo tejido fibroso formado en la interfase hueso-implante es lo suficientemente grande
puede comprometer la estabilidad del implante y los micromovimientos pueden incrementarse y

causar la falla del sistema [49].
2.8 BIOMATERIALES PARA SUSTITUCIONES PROTESICAS

La ciencia de los biomateriales es la rama de la ingenieria biomédica que se encarga del estudio,
sintesis, composicién y evaluacion de los materiales empleados para la fabricacion de
dispositivos gue entran en contacto con los tejidos de los seres vivos, considerando no solo las
reacciones entre ellos sino también los cambios tanto a nivel estructural como a nivel de
propiedades de los mismos. Los biomateriales deben ser compatibles con los tejidos a nivel
mecanico, en términos de resistencia mecanica y propiedades a fatiga, a nivel quimico y
farmacolégico, ademas de ser estables y no presentar reacciones alérgicas, carcindgenas o

téxicas.

Los biomateriales se pueden clasificar de muchas formas, dependiendo del modo de obtencién
sintético o natural, permanencia en el cuerpo permanente o transitorio, segun el tipo de tejidos
donde van a ser implantados blandos o duros, inertes con formacion de tejido fibroso en la
interfase, bioactivo con formacion de enlace interfacial, reabsorbible o biodegradable y segun la

especialidad médica.

En la fabricacion de protesis articulares se emplean como biomateriales metales, aleaciones,

polimeros, cerdmicos y materiales compuestos.

En la tabla 2.2 se muestran los biomateriales para la fabricacion de protesis de cadera y algunas

caracteristicas [50,51].
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TABLA 2.2 Biomateriales para sustituciones protésicas.

MATERIAL

COMPOSICION %

CARACTERISTICAS

Acero inoxidable
ASTM F138 (AlSI

17-20 Cr, 12-14 Ni, 2-

Sufre corrosion en el ambiente del
cuerpo. Principal causa de rotura

316L) 4 Mo corrosién por fatiga.
Acero inoxidable 0.03 C, 25 Cr, 7 Ni, Mejor resistencia a la corrosion vy
SAF 2507 4 Mo, 0.3N fatiga que AISI 316L.
CoCrMo 59-69 Co, 27-30 Cr, | Se usa en fabricacién de protesis
(Vitallium™) 5-7 Mo articulares. Buenas propiedades
ASTM F75 mecanicas.
Metales CoCrMo 58-59 Co, 27-30 Cr, | Propiedades de resistencia a la
ASTM 799 5-7 Mo fluencia, tensién y fatiga.
CoCrWNi 45-56 Co, 19-21 Cr, | Altos valores de resistencia a la
ASTM F90 14-16 W, 9-11 Ni fluencia y tension.
CoNiCrMo 29-38 Co, 19-21 Cr, | Muy altas resistencias a la tension y
ASTM F592 9-10.5 Mo, 33-37 Ni | fatiga. Mas ampliamente usado.
Ti6Al4V 89-91Ti, 5.5-6.5 Al, | Posee mejores propiedades que el
ASTM F136 3.5-45V titanio puro
Ni-Ti 56 Ni, 44 Ti Excelente biocompatibilidad y alta
Nitimol™ resistencia a la corrosion.
Zirconia ZrO, Buena biocompatibilidad. Su uso es
en cabezas esféricas femorales.
Hidroxiapatita Cayg(Po4)(OH), Se usa como recubrimiento para
Ca/P=10/6 prétesis de Ti6Al4V. Forma un
enlace directo con los tejidos dseos
Ceramicos Alimina 99.5 Al,03, 0.5Si0, | Alta dureza, baja friccion y poco
ASTM F603 desgaste. Se usa en cabezas
femorales.
Biovidrios Si02,P205,Ca0,Na20 | Forma fuertes enlaces interfaciales
Bioglass 4555 45:6:24:5:24:5 % con el hueso. Se usa como
peso recubrimiento.
Carbonos Carbono pirolitico Excelente biocompatibilidad. Se usa
Diamante cristalino | como recubrimiento superficial. No
disponible comercialmente.
Polietileno de ultra 1x10° g/mol Se usa para fabricar copa acetabular.
alto peso molecular Presenta alto indice de desgaste con
Polimeros (UHMWPE) produccién de particulas.
Polimetilmetacrilato 1.15-1.195 g/cm’ Excelente  biocompatibilidad. Se
PMMA utiliza como cemento dseo.
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2.9 BIOMECANICA DE LA CADERA.
2.9.1 CINEMATICA DE LA CADERA.

Para describir la cinematica de la cadera se deben definir los ejes localizados que se asemejen a
los ejes anatémicos y los planos de referencia para el estudio del movimiento. EI movimiento que
se proyecta en dichos planos se descompone en flexién-extension, abduccion-aduccién y

rotaciones interna-externa, como se muestra en la figura 2.9.1.1.

Eje de rotacion
M interna-externa

Plano

S

sagital Plano frontal

Eje de abduccion- '

il
aduccion 'y } v Plano '

/ ] || transverso

Eje de flexidn-

extension =

FIGURA 2.9.1.1 Planos y ejes de referencia en la articulacion de cadera [54].

El movimiento de cadera tiene lugar en tres planos: sagital flexion-extension, frontal abduccion-
aduccion y transverso rotacion interna-rotacion externa. EI méximo rango de movimiento en el
plano sagital, donde el intervalo de flexion es de 0° a aproximadamente 130° y el intervalo de
extension es de 0° a 60°. El intervalo de abduccion proporciona de 0° a 80°, mientras que la
aduccion es algo menor, de 0° a 52°. La rotacidn externa oscila de 0° a 70° y la rotacion interna de

0°a 30° [52,53] como se muestra en la figura 2.9.1.2.

El movimiento se define en el plano frontal para abduccién-aduccion y en el plano transverso

para la rotacion interna y externa durante la marcha. La abduccién se produce durante la fase
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oscilante, donde alcanza su maximo justo después del despliegue de los dedos, en el contacto del
talon, la articulacion de la cadera invierte su movimiento hacia la aduccién y continda hasta el
final de la fase portante. La articulacion de la cadera rota externamente a lo largo de la fase

oscilante y rota internamente justo antes del contacto del talon.

g
Aduccion Rotacion Rotacion
externa interna

FIGURA 2.9.1.2 Movimientos de la articulacion de cadera [54].

El intervalo de movimiento de la articulacién de cadera durante la marcha tomadas por
electrogoniometria y las mediciones en el plano sagital durante la marcha en Ilano muestran que
la articulacion se flexiona maximamente durante la fase oscilante final de la marcha, a medida

que el miembro se mueve hacia delante para el contacto del talon.

ROTACION INTERNA

ROTACION EXTERNA 101
A5 0 — -10 e e . e
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0 10°20 30 40 S0 60 70 B0 %0 100 0 10 20 30 40 S0 60 70 BO 90 100
PORCENTAJE DEL CICLO DE MARCHA PORCENTAJE DEL CICLO DE MARCHA PORCENTAJE DEL CICLO DE MARCHA

FIGURA 2.9.1.3 Cinemética de la cadera. a) plano transversal durante la marcha, b) plano frontal

durante la marcha, c) plano sagital durante la marcha [51].

La articulacion se extiende a medida que el cuerpo se desplaza hacia delante en el inicio de la fase
portante. La maxima extension se alcanza en el despliegue del talon. La articulacion invierte su
movimiento hacia la flexién durante la fase oscilante y de nuevo alcanza la maxima flexion, 35° a

40°, antes del contacto del talén, como se ilustran en la figura 2.9.1.3.

2.9.2 CICLO DE MARCHA.
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La locomocidn bipeda es una actividad ciclica consistente en dos fases para cada miembro, la fase
portante o de carga y la fase oscilante. La marcha es aproximadamente simétrica con respecto al
movimiento angular de las principales articulaciones, a los patrones de activacion muscular, al
comportamiento en carga de las extremidades inferiores y como resultado, es eficiente en el
traslado del centro de gravedad del cuerpo en todas las direcciones de locomocion. Un ciclo de
marcha completo se define por la realizacion secuencial de una fase portante y oscilante de una
extremidad como se muestra en la figura 2.9.2.1.

Parte media de la
fase portante

Parte media de la
oscilacién

FIGURA 2.9.2.1 Diagrama esquematico del ciclo de marcha. TCD contacto de talén derecho.
DDD despegue de los dedos derecho. CTI contacto de talon izquierdo. DDI despegue de los
dedos izquierdo [54].

La fase portante abarca el 50% del ciclo de marcha y consta de dos periodos de doble apoyo del
miembro en la fase inicial y final, cuando el pie contralateral esta en contacto con el suelo, y de
un periodo intermedio de apoyo unipodal, cuando el miembro contralateral estd inmerso en la
fase oscilante. La fase portante se puede descomponer en seis periodos. El contacto inicial o
contacto del talén se define como el instante en el que el pie contacta el suelo. La respuesta a la
carga es un intervalo durante el cual la planta del pie toma contacto con el suelo y el peso del
cuerpo recae sobre el miembro en carga. El periodo de respuesta en carga coincide con el fin de
doble apoyo inicial de los dos miembros aproximadamente en el 10% 612% del paso. La parte
media de la fase portante es aproximadamente del 10% al 30% del paso, la fase portante final es
del 30% al 50% del paso. La parte previa a la fase oscilante tiene lugar simultaneamente con el
final del doble apoyo y dura desde aproximadamente el 50% del paso. Durante esta fase previa, el

peso se transfiere a la extremidad opuesta como preparacion a la fase oscilante. El final de esta
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parte previa a la fase oscilante corresponde al despegue del suelo de los dedos en el momento en

el que el pie pierde contacto con el suelo, por lo tanto delimita el comienzo de la fase oscilante.

2.9.3 LUBRICACION ARTICULAR.

Al considerar la lubricacion articular, la cadera humana soporta durante la marcha cargas que van
desde el valor del peso corporal en la fase de oscilacidn hasta 3 a 5 veces el peso corporal durante
el contacto del talén y despegue de la punta. Estas elevadas cargas se deben no sélo a los pasos de
los segmentos corporales y cargas extremas sino a las fuerzas inerciales y a las fuerzas
musculares que actlan para estabilizar la articulacion. Las cargas se traducen a nivel de las
superficies articulares de la cadera y rodilla en tensiones de contacto. Una caracteristica de este
tipo de cargas es que los puntos maximos sélo se alcanzan durante breves instantes de tiempo, de
0.01s a 0.15 s, aunque en posiciones estaticas las cargas también alcanzan valores elevados como
se muestra en la figura 2.9.3.1.

Fuerza/peso
44
31
2 1 l l
02 04 06 08 09 1.2 Tiempo(s)
L & &\
i ‘ L J
Fase de Fase de Fase de
oscilacion apoyo oscilacion

FIGURA 2.9.3.1 Fuerzas en la articulacion de cadera durante la marcha [55].

Otra caracteristica importante en la lubricacién articular, donde hay friccion de dos superficies
entre las que se transmite carga con movimiento relativo es la topografia de la misma. Los
cambios en la morfologia superficial del cartilago afectan la forma en el que las cargas se

transmiten y la lubricacion de la articulacion. La rugosidad R, es uno de los parametros mas
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importantes que caracterizan al cartilago articular, los cuales toman valores de 1 um para cartilago
fetal, 2.7 um para cartilago sano adulto y 5.3 um para cartilago osteartrosico. Microscopicamente,
la superficie del cartilago articular es méas rugosa que las superficies de las diversos componentes
de las sustituciones protésicas, es decir; mientras que la rugosidad media para el cartilago
articular varia de 1 um a 6 um, la rugosidad de la cabeza femoral metalica tiene aproximadamente

0.025 um y la copa acetabular de polietileno tiene de 0.25 um a 2.25 um.

El ligquido sinovial como lubricante presenta un comportamiento no Newtoniano, es decir, que su
viscosidad depende de la velocidad de deformacién del fluido. A baja velocidad 0.1 rad/s, la
viscosidad varia de 10 Pa.s y 100 Pa.s, mientras que a velocidades mayores 1.5 rad/s disminuyd
a 0.02 Pa.s, pero las velocidades de aplicacién de las fuerzas tangenciales fisiolégicas en las
articulaciones son del orden de 2 rad/s, a dichas velocidades el efecto no newtoniano es mucho

menos importante, por lo que la viscosidad toma un valor constante de 0.01 Pa.s [51].
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CAPITULO I

EXPERIMENTACION

En este capitulo se presentan los procedimientos implementados en la realizacion de pruebas
tribologicas, analisis del régimen de lubricacion, estudio cinemético y estudio de
biocompatibilidad. La experimentacion fue disefiada con la finalidad de comprobar la efectividad
de generar un implante protésico con propiedades superiores a los existentes actualmente en el
mercado. Las caracteristicas geométricas y propiedades de la aleacién del implante fueron
sometidas a pruebas para determinar el desempefio triboldgico de una nueva aleacién propuesta y
evaluar un novedoso disefio en el implante articular con caracteristicas especiales de
funcionalidad. La nueva aleacion propuesta fue sometida a un estudio de biocompatibilidad

determinada por la respuesta inflamatoria a cuerpo extrafio en pruebas de irritabilidad.
3.1 PLAN EXPERIMENTAL

El plan experimental fue desarrollado de acuerdo a los procedimientos que fueron realizados

como se muestra el diagrama de la figura 3.1.1.
Procedimientos implementados en el presente trabajo:

e Disefio conceptual de protesis

e Andlisis para teoria de lubricacion

e Anélisis de rango de movilidad

e Analisis de desgaste por “stripe wear”

e Preparacion de arboles para fundicion

e Fabricacion de protesis por fundicién

e Preparacion de probetas de desgaste “ball on disc”
e Maquinado y preparacion de protesis

e Pruebas tribologicas “ball on disc”

e Pruebas triboldgicas en simulados FIME |1

e Pruebas de biocompatibilidad
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e Caracterizacion y evaluacion

| DISENO DE PROTESIS |

- - TEORIA CLASICA TAMARNO FEMORAL Y
—>| REGIMEN DE LUBRICACION |—> LUBRICACION > CLARO RADIAL —|
v - -
—’I MECANISMO DE LUBRICACION |_> ECUACION DE N DISTRIBUCION DE PRESIONES
REYNOLDS Y ESPESOR LUBRICANTE
DISENO GEOMETRICO > ANALISIS CINEMATICO DE N SIMULACION DE “STRIPE
v DEL IMPLANTE RANGO DE MOVILIDAD WEAR” EN ANSYS
ARBOLES DE FUNDICION | +
ANALISIS DE DESGASTE
DISENO Y FABRICACION DE MOLDES DE INYECCION POR “STRIPE WEAR”

| INYECCION DE PROBETAS DE CERA

SIMULACION FUNDICION

DISENO DE ARBOL |—>
ProCAST

ENSAMBLE DE ARBOL |

RECUBRIMIENTO CERAMICO |

EXTRACCION DE CERA |

SINTERIZACION |

ANALISIS Y EVALUACION DE

JRARNRNI

Y -
- p DE FUSION EN HORNO RESULTADOS
| SELECCION DE ALEACION |—> DE ARCO ELECTRICO
3 2
PRUEBAS PRELIMINARES EN SEM/EDS
MAQUINA DE “BALL ON DISC”
FUSION Y VACIADO | v L MICROSCOPIA OPTICA
SELECCION DE ALEACION > DESGASTE
_>| ALEAC|ON F-75 07 Co-Cr CON DIFERENTES GRAV|METR|CO
CONTENIDOS DE BORO
ALEACION Co-Cr CON —>| MICROSCOPIA CONFOCAL |
» DIFERENTES CONTENIDOS
v DE BORO RUGOSIDAD
MAQUINADO DE PROBETAS |
RAYOS X
' -CORTE MICRODUREZA
| LIMPIEZA »{ PARTICULAS DE
DESGASTE
MAQUINADO

| CARACTERIZACION |<7
PULIDO
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| CARACTERIZACION I—PI RUGOSIDAD |—>| HUELGO |—>| ESFERICIDAD |

v v

PRUEBAS TRIBOLOGICAS EN PRUEBAS TRIBOLOGICAS EN PRUEBAS DE
MAQUINA DE “BALL ON DISC” SIMULADOR DE CADERA FIME Il BIOCOMPATIBILID

: ' v
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FIGURA 3.1.1 Diagrama del plan experimental.
3.2 DISENO EXPERIMENTAL

El disefio experimental consistio en obtener la respuesta al desgaste y biocompatibilidad como
variable independiente tanto en pruebas de “ball on disc” como en pruebas del simulador de
cadera FIME 1l [56]. En primera instancia se obtuvieron muestras en un horno de arco eléctrico
de aleacion Co-Cr-Mo-C con diferentes contenidos de boro hasta el punto eutéctico. Las muestras
obtenidas de esta fusidén permitieron realizar pruebas preliminares de “ball on disc” para evaluar y
elegir las aleaciones de acuerdo a un analisis de resistencia al desgaste, dureza y maquinabilidad
como se muestra en el ANEXO 1. Las aleaciones seleccionadas de acuerdo al anélisis previo, se
utilizaron para realizar las muestras en horno de induccién para pruebas de “ball on disc” y
simulador de cadera FIME Il. El estudio de biocompatibilidad surge de la necesidad para el
reconocimiento de respuesta de tejidos bilégicos del organismo y su interaccidon con las nuevas
aleaciones propuestas. Las pruebas de biocompatibilidad se realizaron de acuerdo a las normas
ISO 10991 [57].

La matriz experimental se ubicé en tres niveles de acuerdo al planteamiento y necesidades de los

experimentos como se muestra en las tablas 3.1 a 3.3.

En la tabla 3.1 se identifican las probetas utilizadas en las pruebas para “ball on disc” de acuerdo
a sus diferentes contenidos de boro en la aleacion base Co-Cr. La prueba consistio en evaluar la
respuesta al desgaste en la maquina de “ball on disc” a diferentes distancias analizando el dafio

progresivamente.

TABLA 3.1. Resistencia al desgaste.

Identificacion de Porcentaje de Respuesta desgaste “ball on disc”
probetas con repeticion boro (m)
BO-1 0% 10,50,100,150,200,250,300,350,1000,2000
B0-2
B0.3-1 0.3% 10,50,100,150,200,250,300,350,1000,2000
B0.3-2
B0.6-1 0.6 % 10,50,100,150,200,250,300,350,1000,2000
B0.6-2
B1-1 1% 10,50,100,150,200,250,300,350,1000,2000
B1-2
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En la tabla 3.2 se identifican las probetas utilizadas para la prueba de desgaste para el simulador

de cadera FIME |l de acuerdo a sus diferentes contenidos de boro en la aleacion base Co-Cr.

TABLA 3.2. Resistencia al desgaste.
Identificacion de probetas con Porcentaje de boro Respuesta desgaste
repeticion Simulador FIME |1
Copa Esfera en ciclos
BO-1 BO-1 0% 4x10°
B0-2 B0-2
B0.3-1 B0.3-1 0.3% 4x10°
B0.3-1 B0.3-2
B0.6-1 B0.6-1 0.6 % 4x10°
B0.6-2 B0.6-2
B1-1 B1-1 1% 4x10°
B1-2 B1-2
HRA BO-1 HRA B0-1 0% Para “stripe wear”
MM BO0-2 MM BO0-2 5x 10°

En la tabla 3.3 se identifican las probetas utilizadas para las pruebas de biocompatibilidad en ratas

de laboratorio de acuerdo a sus diferentes contenidos de boro en la aleacion base Co-Cr.

TABLA 3.3. Biocompatibilidad.

Identificacién

Porcentaje de boro

irritabilidad en semanas

Respuesta de

BO 0% 6
BO.1 0.1% 6
B0.3 0.3% 6

Bl 1% 6

3.2.1 SELECCION DE MUESTRAS

El proceso de seleccion del tipo de implante articular de cadera utilizado en esta investigacion,

fue realizado de acuerdo a un anélisis de las caracteristicas morfoldgicas y de utilidad en protesis
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totales de cadera, protesis parciales y protesis de superficie o “resurfacing” como se muestra en el
ANEXO 2.

3.3 OBTENCION DE MUESTRAS
3.3.1 DISENO DE PROTOTIPOS

El prototipo fue disefiado en funcion del implante articular de cadera conocido como protesis de
superficie o “hip resurfacing”. El modelo esta formado por una semiesfera y una copa las cuales
se unen para formar una a articulacion tipo rétula. En la figura 3.3.2.1 a) y b) se muestran los
modelos utilizados para el simulador de cadera FIME II. EI componente esférico esta formada por
una semiesfera de 38 mm de didmetro y un vastago de sujecién con un opresor de 4 mmy un
perno de 27 mm de longitud. La copa esta formada por un vastago para sujecién de 15 mm de
longitud con un opresor de 6 mm y una copa de 48 mm de didmetro exterior y un didmetro
interno de 38 mm, como se muestra la figura 3.3.2.1 a) y b), respectivamente. La figura 3.3.2.1 ¢)
y d) muestran los componentes femoral y acetabular del prototipo protésico de superficie

MARMAEL, los cuales seran descritos ampliamente en la seccién 3.6. Planos en el ANEXO 3.
)
)

FIGURA 3.3.2.1 Modelos de simulador de cadera a) esfera y b) copa, prototipos protésicos c)

a) b

d

componente femoral y d) componente acetabular.
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3.3.2 DISENO DE MOLDES

Los moldes para la fabricacion de modelos en cera fueron disefiados de acuerdo a las
especificaciones de dimension del simulador de cadera FIME 1l y maquinados en aluminio. El
molde para esferas fue disefiado por medio de un ensamble bipartido, el centro tiene la funcién de
vastago y corazdn del molde y dos partes con cavidades que forman la esfera. El molde de la copa
esta formado por una base que funciona como corazon de la copa y dos partes que forman el
vastago. Planos en el ANEXO 3.

3.3.3 PROTOTIPOS EN CERA

La fabricacion de patrones de cera fue realizada en una maquina de inyeccion de cera con
capacidad de 3 litros de cera fundada a 65 °C, inyectado a una presion de 30 psi. En la figura
3.3.3.1 a) se observa la maquina inyectora de cera alimentando el molde. En b) se observa el

patron de cera una vez solidificado siendo extraido del molde de aluminio.

\

FIGURA 3.3.3.1 Maquina inyectora de cera, a) molde inyectado y b) patrén de cera en molde.
Proceso de inyeccion.

e Lacera fue fundida a 65 °C por las resistencias internas de maquina inyectora de cera.

e La presion de la inyectora de cera fue regulada a 30 psi de presion en el compresor que
alimenta la méaquina.

e Se elaboran los patrones por medio de la inyeccion de cera derretida en los moldes que
poseen la forma del patron.

e La cera derretida se endurece superficialmente al contacto instantaneo con el molde, lo

cual permite drenar inmediatamente después de haber sido inyectado el patron. El
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resultado es un patron de cera hueco el cual seré utilizado para el ensamble del arbol de

cera para fundicion (figura 3.3.3.2).

La metodologia anterior descrita permitié generar patrones de cera huecos con los cuales fue
posible realizar el proceso de descerado sin necesidad de introducir los arboles a un autoclave
para descerar evitando el comin agrietamiento del molde causado por la expansion de la cera que
se utiliza en el método de cera perdida ain con la utilizacion de un autoclave durante su

extraccion.

b)

FIGURA 3.3.3.2 Patrones de cera huecos a) y arbol de cera hueca con investimento ceramico b).
3.3.4 DISENO Y PREPARACION DE ARBOLES DE FUNDICION

El arbol de fundicidn de los prototipos fue realizado segun un estudio mediante la utilizacion del
software comercial ProCAST con el que se simularon diferentes configuraciones en los arboles a
fin de garantizar un buen llenado evitando fallos por rechupes, atrapamiento de gases,
microporosidades, contraccion por enfriamiento entre otros. El andlisis del software ProCAST
demostrd la viabilidad de las configuraciones de fundicion libres de defectos como se muestra en
ANEXO 4.

En la figura 3.3.4.1 se muestran las configuraciones de arboles de fundicion. En a) se muestra el
arbol de hemiproétesis femorales. En la figura b) se muestra el arbol de copas. Finalmente en la

figura c) se muestra el arbol de semiesferas para probetas del simulador de cadera FIME II.
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FIGURA 3.3.4.1 Configuracion de arboles de fundicion: a) prétesis, b) copas y c) esferas.

Los patrones de cera de los prototipos fueron armados a un alimentador y una mazarota en el que
se insertaron 4 piezas para cada arbol de fundicion. En la figura 3.3.4.2 se muestran las

configuraciones de arboles de fundicién en cera.

FIGURA 3.3.4.2 Arboles de fundicion en cera. a) Arbol para esferas y b) copas y prototipos.
3.3.5 PROCESO DE RECUBRIMIENTO DE LODO CERAMICO

El proceso de recubrimiento para generar los moldes de fundicion se describe a como sigue:

Proceso de recubrimiento.

e Losarboles en cera terminados fueron lavados con acetona con el fin de remover residuos
de grasa o desmoldante asi como cualquier otro contaminante que pudiera inhibir la
mojabilidad del lodo ceramico y se dejaron reposar por 3 horas.

e Las cantidades para preparacion del lodo ceramico fueron de 1 litro de silice coloidal
(princote), 1.9 kilogramos de arena silice # 350 y zirconio # 350 en proporcion de 50 %

para cada uno (figura 3.3.5.1 a). Con estas proporciones se encontrd que la mezcla
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adquirié propiedades especiales evitando la sedimentacién de la silice en el fondo de la
maquina batidora, ademas de tener las propiedades refractarias necesarias para el tipo de
aleacion usado.

e El lodo se homogeniz6 dejando mezclarse en la maquina batidora por 12 horas y dejando
reposar por 48 horas. Después de este proceso la mezcla toma una viscosidad de 10
segundos copa Zahn # 4 (figura 3.3.5.1 b).

e Una vez obtenida la mezcla se siguid el procedimiento para realizar las capas de
investimento cerdmico el cual consistio en recubrir 5 capas de lodo por inmersion
permitiendo un tiempo de secado de 2 a 3 horas entra cada capa (figuras 3.3.5.1 c-d).
Después se realizaron 2 capas aplicando una lluvia de arena de silice # 50 y 3 capas mas
aplicando una lluvia de arena de silice # 30 (figuras 3.3.5.1 e-g). La temperatura fue de
25 °C y la humedad ideal fue de 20% a 30% durante el proceso del investimento, ya que
con valores superiores de humedad los moldes presentaban agrietamientos durante el
proceso de secado Y fallas en los moldes.

e Por Gltimo se realizé una inmersion en el lodo ceramico para dar el sello final, dejando

secar por un periodo de 24 horas.

FIGURA 3.3.5.1 Proceso de recubrimiento de arboles cerdmicos.
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3.3.6 PROCESO DE DESCERADO Y SINTERIZADO

El proceso de descerado se logrdé de acuerdo a la metodologia simplificada desarrollada sin
necesidad de utilizar un autoclave, descrita en el punto 3.3.3. Los moldes fueron calentados a
80 °C en un horno eléctrico por 1 hora con el propdsito de fusionar la cera y extraerla por

gravedad para su reutilizacion.

Los moldes fueron sinterizados en un horno de gas a una temperatura de 950 °C por un periodo de

3 horas y dejados enfriar por un periodo de 12 horas.

FIGURA 3.3.6.1 Sinterizacion de arboles ceramicos. a) horno de gas, b) moldes sinterizados.

3.3.7 OBTENCION DE MUESTRAS CON DIFERENTES CONTENIDOS DE BORO
EN HORNO DE INDUCCION.

La fusion y vaciado de las muestras de prototipo fueron realizadas en un horno de induccion
Inductotherm Droitwich de 40 kW con capacidad para 700 cm®. En la figura 3.3.7.1 es posible
observar la unidad de potencia y la cdmara de vaciado del horno de induccion que contiene la
unidad de induccion y el crisol de alumina. Los materiales para realizar la fusion fueron pesados

para hacer la carga de fusion en el horno de induccion segun la tabla 3.4.

TABLA 3.4. Peso en gramos Yy porcentaje en peso de aleacion Co-Cr-Mo-C-B.

Identificacion Co Cr Mo C B
g % g % g % g % g %
BO-1 4389 | 62.7 | 2100 | 30 | 490 7 21 0.3 0 0
B0.3-1 4368 | 624 | 2100 | 30 | 490 7 21 0.3 21 0.3
B0.6-1 4347 | 624 | 2100 | 30 | 490 7 21 0.3 42 0.6
B1l-1 4319 | 624 | 2100 | 30 490 7 21 0.3 70 1
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El proceso de fusion se describe a continuacion:

La carga de material para fundir fue colocada dentro del crisol para cada una de las cuatro

fusiones independientes a fin de lograr los diferentes contenidos de boro en las aleaciones.

Los arboles de fundicién fueron previamente sinterizados y precalentados en un horno de gas a
950 °C para la fundicion (figura 3.3.7.2).

Las temperaturas de la aleacion para las fusiones fueron controladas estrictamente en un rango de
1460 °C a 1490 °C durante el proceso de fusién como se muestra en las figuras 3.3.7.3 y 3.3.7.4.
Una vez que la aleacion alcanz6 la temperatura de fusion requerida, los arboles de fundicion
fueron colocados en la bancada debajo del crisol para realizar el vaciado de los mismos en forma
manual (figura 3.3.7.5). Los éarboles fundidos se dejaron enfriar a temperatura ambiente por un

periodo de 5 horas (figura 3.3.7.6).

FIG. 3.3.7.1 Horno de induccion. FIG. 3.3.7.2 Precalentamiento de moldes.

FIG. 3.3.7.3. Fusion de la aleacion. FIG. 3.3.7.4 Control de temperatura.
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FIG. 3.3.7.5 Vaciado de fundicion. FIG. 3.3.7.6 Enfriamiento arboles de fundicion.
3.3.8 PREPARACION DE PROBETAS PARA SIMULADOR FIME Il

La preparacion de probetas se realiz6 una vez que se enfriaron los moldes de fundicion con la
ayuda de un cincel y martillo para eliminar el molde cerdmico de fundicién. Las piezas fueron
seccionadas en una cortadora de disco de carburo de silicio (figura 3.3.8.1). Posteriormente las
probetas fueron limpiadas con grabado con chorro de arena también conocido como “sand blast”

para eliminar todas las impurezas adheridas de las probetas.

El maquinado de las probetas fue realizado en un torno de control numérico Lynx 200 (figura
3.3.8.2) con especificacion de 100 + 5 um de claro diametral de la copa con respecto a la esfera.

Las probetas fueron lijadas a mano a partir de las lijas # 1200 para evitar sacarlas de forma y

fueron pulidas con pasta de diamante de 1 pm y alimina de 0.3 um y 0.05 pm (figura 3.3.8.3 y
3.3.8.4).

FIG. 3.3.8.1 Eliminacién de molde ceramico. FIG. 3.3.8.2 Maquinado CNC de probetas.
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FIG. 3.3.8.3 Pulido de probetas. FIG. 3.3.8.4 Probetas terminadas.

3.3.9 PREPARACION PROBETAS PARA “BALL ON DISC”

La preparacion de probetas para pruebas de “ball on disc” fue realizada con la técnica de montaje
en baquelita, las probetas fueron lijadas y pulidas con pafio y alimina como se muestra en la
figura 3.3.9.1 a) y b). Las muestras para analisis de caracterizacion fueron atacadas
electroquimicamente para revelar su microestructura en una solucion de 90 % H,O y 10 % de
HCI a 20 V haciendo contacto por 3 s (figura 4.3.9.2). Para el proceso de pruebas de “ball on
disc” se considero realizar una probeta para cada una de las diferentes distancias proyectadas para
las pruebas con el fin de evaluar el desgaste progresivo a diferentes distancias de prueba. La

figura 3.3.9.3 muestra las probetas listas para realizar la caracterizacion y las pruebas de “ball on

disc”.

FIGURA 3.3.9.1 Preparacion de probetas. a) montaje en baquelita, b) lijado y pulido de muestras.
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FIGURA 3.3.9.2 Revelado de microestructura. FIG. 3.3.9.3 Probetas para pruebas.
3.3.10 PROBETAS PARA PRUEBAS DE BIOCOMPATIBILIDAD

La preparacion de muestras para pruebas de biocompatibilidad fueron realizadas siguiendo un
estricto control de acuerdo a la norma ISO 10993 [57]. Cada muestra de implante fue
manufacturado, procesado, limpiado de contaminantes y esterilizado. Después de la preparacion y
esterilizacion las muestras fueron manipuladas asépticamente asegurando no dafiar o contaminar

las muestras antes o durante la implantacion (Fig. 3.3.10.1y Fig. 3.3.10.2).

Los materiales de prueba fueron fabricados en especimenes de 1.5 mm de didmetro y 5 mm de

longitud con los bordes redondeados para pruebas de implante en tejido subcutaneo de acuerdo
con la norma 1SO 10993-10.

FIG. 3.3.10.1 Probetas de prueba de irritabilidad. ~ FIG. 3.3.10.2 Esterilizacion Probetas.
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Procedimiento de implante.

El procedimiento fue realizado de acuerdo al registro del protocolo de la Secretaria de
Investigacién Clinica de la Subdireccion de Investigacién de la Facultad de Medicina de la
UANL. Ver protocolo en ANEXO 5.

Se prepararon 4 ratas correspondientes a la especie (Rattus Norvegicus). Los animales estaban
sanos con un peso entre 250 g a 300 g (figura 3.3.10.3). Cada animal fue tratado con la aplicacion
de una dosis de antibidtico profilactico Cefalotina intramuscular en una sola dosis previo al
implante. Los animales se prepararon realizando tricotomia de region dorsal y se realizo el
protocolo de asepsia y antisepsia con yodopovidona. Por Gltimo previo al implante se aplic

como anestésico hidroclorido de ketamina por un veterinario.

Se implantaron 4 condiciones de muestra con las siguientes concentraciones 1%, 0.3% y 0.1% de
boro y una condicion de control 0% de boro por un cirujano experimentado, un implante por
animal. Las muestras fueron implantadas subcutdaneamente en la region dorsal con una incision

longitudinal de 1.5cm de tejido celular subcutaneo y se colocé el implante, se suturd la piel con

vycril 3-0, se coloco antiséptico local en ungiiento NEOSPORIN® (figura 3.3.10.4).

FIG. 3.3.10.3 Animales para prueba. FIG. 3.3.10.4 Implante de muestras.

Durante el periodo de implantacidn, los animales fueron revisados clinicamente cada tercer dia,

observando estado de herida quirdrgica, asi como actividad del ejemplar.

El periodo de implantacion fue a 6 semanas, al final del periodo de prueba los animales fueron
sacrificados por medio de fenobarbital y las muestras de tejido fueron extraidas de la region

dorsal.
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Se colocaron las muestras individualmente en frascos con solucién de formaldehido, y fueron
enviadas al Departamento de Patologia del Hospital Universitario "Dr. José Eleuterio Gonzalez"
para su respectivo estudio. El analisis histoldgico fue realizado por un experimentado patélogo
por medio de técnica de hematoxilinia-eosina, el cual desconocia tipo de implantes asi como

componentes de la misma y concentraciones presentes.
3.4 CARACTERIZACION DE MUESTRAS
3.4.1 ANALISIS QUIMICO

El anélisis quimico fue realizado en el laboratorios de andlisis del Centro de Investigacién y de
Estudios Avanzados del IPN Unidad Saltillo por medio de espectroscopia de emision por chispa.
Para el carbon y el azufre se utilizo la técnica de infrarrojo LECO. Por altimo el analisis de boro

fue realizado por Metalinspec.
3.4.2 MICROSCOPIA OPTICA

La microestructura de las muestras reveladas con ataque electroquimico de las aleaciones con
fueron caracterizadas utilizando un microscopio 6ptico Nikon Epiphot adaptado con analizador
de imagenes Clemex Vision profesional con aumentos de 50x, 100x, 200x y 400x.

3.4.3 MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO

La caracterizacién con microscopia electronica de barrido se llevo a cabo un equipo Geol JSM
6490 LV con espectroscopia dispersiva de energia (EDS) para analizar la composicion quimica
de la diferentes fases y los mecanismos de desgaste producidos por la prueba “ball on disc” y
simulador de cadera para esferas y copas (figura 3.4.3.1) en el siguiente orden:

FIGURA 3.4.3.1 Microscopia electronica de barrido en a) esfera 'y b) copa
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» Muestras para maquina de desgaste “ball on disc’
e Muestrasa 100 m

e Muestras a 200 m

e Muestras a 300 m

e Muestras a 2000 m

» Muestras para simulador de cadera FIME 11
e Muestrasalx10° de ciclos
e Muestrasa 2 x 10° de ciclos
e Muestrasa 3 x 10° de ciclos

e Muestras a4 x 10° de ciclos

3.4.4 ANALISIS DE SUPERFICIES

Para medir la rugosidad promedio inicial (Ry) y el perfil del segmento de desgaste fue utilizado un
perfilometro 150 SD2 SURFCOM. El recorrido de la superficie medida fue reducido de 3 mm
debido a la esfericidad de las probetas. La medicion de las esferas fue realizada en la zona polar

como se muestra en la figura 3.4.4.1 a). Las copas fueron medidas en la zona cercana al ecuador

por limitaciones geométricas para el palpador del perfilometro.

FIGURA 3.4.4.1 Medici6n de rugosidad en a) esfera y b) copa.

Las mediciones para las probetas de “ball on disc” fueron realizadas en tres ocasiones para
obtener el promedio antes y después de la prueba de desgaste del perfil de la pista gastada tomado

en diferentes lugares en sentido transverso a la direccion de la huella con el fin de obtener el
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perfil de la huella de desgaste para su posterior analisis y determinacion por medio de una técnica

numérica que calcula el volumen desgastado. Ver Anexo 6.

Las mediciones de redondez fueron realizadas por medio de una maquina de formas Marform
MMQ 100 para las esferas previo a las pruebas de desgaste. El recorrido del palpador fue
transversal al eje axial de las esferas realizando dos giros en el mismo punto para analizar la

medicion como se muestra en la figura 3.4.4.2.

FIG. 3.4.4.2 Medicién de redondez. FIG. 3.4.4.3 Medicion de superficie.

El andlisis de superficie fue realizado en un microscopio confocal 3D Axio CSM 700 para las
pruebas de desgaste producidos por la prueba “ball on disc” y simulador de cadera Gnicamente

para las esferas a través de las pruebas en el siguiente orden:

» Muestras para maquina de desgaste “ball on disc”
e Muestras a 100 m
e Muestras a 200 m
e Muestras a 300 m

e Muestras a 2000 m

» Muestras para simulador de cadera FIME 11
e Muestrasalx10° de ciclos
e Muestras a2 x 10° de ciclos
e Muestras a3 x 10° de ciclos

e Muestras a4 x 10° de ciclos
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3.4.5 MEDICION DE HUELGO Y ESFERICIDAD

Las mediciones de esfericidad fueron realizadas utilizando dos maquinas de coordenadas. La
primera medicién fue realizada en una maquina de medicioén de coordenadas (CMM) realizado
por proveedores de servicios ZEISS para esferas y copas. Las segunda medicion fue realizada en
el laboratorio Metrolab con una maquina de coordenadas (CMM) Mitutoyo Crysta Apex S para
las esferas y copas. En ambas maquinas se midieron los huelgos diametrales y los errores de

forma realizados por medio de un programa realizando un recorrido de 50 puntos distribuidos en

diferentes zonas de las muestras.

FIGURA 3.4.5.1 Medicién de huelgo diametral y error de forma en a) esfera y b) copa.
3.4.6 RAYOS X

El andlisis de difraccion de rayos X fue realizado en el laboratorio de rayos X del Centro de
Investigacién en Materiales Avanzados, S.C. El proceso se realiz6 en un modo de escaneo
contino con un rango de 20° < 26 < 100° con un paso de 0.0170 y tiempo por paso de 40
segundos, utilizando un tubo de rayos X de cobre de longitud de onda (L) de 1.5405, a un voltaje
de 45kV vy corriente de 40 mA. La determinacion se llevo a cabo en un difractometro marca

Panalytical modelo Empyrean con un detector X’Cellerator.
3.4.7 MICRODUREZA

Las muestras para la dureza fueron evaluadas por un microdurometro SHIMADZU HMV-2 con
una carga de 1.961 N durante 15 segundos. El proceso de obtencion de la dureza fue el promedio

de 10 mediciones en cada una de las muestras.
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3.4.8 MEDICIONES GRAVIMETRICAS

Las mediciones gravimétricas fueron realizadas en una balanza gravimétrica con capacidad para
medir +/- 0.0001 g. La limpieza y preparacion de las muestras del simulador de cadera fueron
realizadas siguiendo el protocolo reportado en tesis doctoral por Hernandez [58]. Las mediciones

se realizaron cada 4 x 10° ciclos para cada una de las pruebas en el simulador de cadera FIME 1.
3.5 PRUEBAS TRIBOLOGICAS
3.5.1 PRUEBAS DE DESGASTE “BALL ON DISC”

Las pruebas de desgaste de los discos se realizaron en una maquina de desgaste tipo “ball on
disc” [59]. Cada muestra se probd utilizando una bola Alimina de un didmetro de 10 mm y los
siguientes parametros: La carga aplicada sobre la bola fue de 64 N, correspondientes a 1,9 GPa de
presién de contacto hertziano con velocidad de 0.07 m/s (166 rpm). El lubricante usado en las
pruebas del desgaste fue la solucién de Ringer (8.6 de g/L NaCl, 0.3 g/L de KCl y 0. 33 g/L de
CaCl,, con agua desionizada).El coeficiente de friccion fue registrado almacenado a través de
toda la prueba por medio de una celda de carga en cada prueba. Las pruebas de desgaste fueron
realizados de acuerdo a la matriz experimental para las muestras con condiciones de enfriamiento
rapido y enfriamiento lento. El factor de desgaste k de las muestras fue determinado con objeto de

determinar y resolver los modelos de contacto hertziano y desgaste de Archard. Ver Anexo 7.
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3.5.2 PRUEBAS DE DESGASTE SIMULADOR DE CADERA FIME Il Y REGIMEN
DE LUBRICACION.

Las pruebas de desgaste de probetas protésicas fueron realizados en el simulador de cadera FIME
I1 [56] como se muestra en la figura 3.5.2.1. Las muestras fueron probadas a 4 x 10° ciclos en el
simulador tri-axial con carga variable a 2000 N. Las muestras fueron probadas a cada 5 x 10°
ciclos desmontadas para realizar el protocolo de limpieza, cambio de lubricante y medicion
gravimétrica de las probetas de acuerdo a Hernandez [58]. El sistema fue lubricado utilizando
una solucién estandarizada de suero fetal bovino (Invitrogen 10091148). El suero se diluy6 a
25 % usando agua desionizada. El contenido de proteina resultante del suero bovino fue de 15.2
g/l. Se adicion6 de 0,6% en peso de estreptomicina para prevenir la contaminacién
microbiolégica. Cada estacion se llené con 125 ml remplazando el lubricante cada 0,5 x 10°

ciclos. La temperatura se control6 durante la prueba en un rango de 21 ° C.

FIGURA 3.5.2.1 Simulador de cadera FIME Il. a) Simulador de cadera, b) carga a 2000 kN y c)

par de prueba lubricado.
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Las mediciones de peso se realizaron antes de iniciar la prueba y luego cada 5 x 10° ciclos hasta 4
x 10° ciclos. Para eliminar los restos de las peliculas de lubricante en la superficie de los
componentes, los implantes fueron limpiados de acuerdo al procedimiento implementado por
Hernandez [58]. Las muestras se introducen en agua caliente por 20 min, lavado con cepillo de
nylon, ultrasonido en acetona por 20 min, enjuague en alcohol etilico y finalmente secado con
aire caliente. Un ajuste de tiempo de 60 min se utilizd para lograr la misma temperatura con el
medio ambiente y se pes6 en una balanza de precision analitica de alta resolucion de 0,1 mg. La
densidad de aleacion de Co-Cr de 8,3 g/cm? se utilizd para determinar el volumen de desgaste.

La medicion del factor de friccion fue realizada en un dispositivo externo al simulador de cadera.
El dispositivo cuenta con un resorte calibrado para ejercer una fuerza constante y de esta forma
poder medir el coeficiente de friccion por medio de un dinamémetro (figura 3.5.2.2). Las probetas
fueron analizadas tomando el promedio de tres mediciones al inicio de la prueba de desgaste y
durante cada paro del simulador a 5 x 10° ciclos. El factor de friccion se obtuvo en el simulador
FIME | [58] con la expresion de factor de friccion f=T/rL [61]. El torque de friccion T es la fuerza
medida por el dinamometro por la distancia del centro geométrico de la muestra alineado al eje de

rotacion del brazo de la maquina equivalente a 20 cm, r es el radio de las muestras y L es la carga
aplicada (figura 3.5.2.2).

FIGURA 3.5.2.2 Medicion de coeficiente de friccion. a) Calibracion de resorte y b) medicion del

factor de friccion.

El andlisis del régimen de lubricacion fue realizado resolviendo numéricamente la ecuacion de
Reynolds en 3D en estado transitorio para teoria de lubricacion para predecir el régimen de

lubricacion. Descripcion completa en ANEXO 7.
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3.5.3 ANALISIS DE PARTICULAS DE DESGASTE

Un analisis de particulas se realiz6 para todas las muestras en el periodo de prueba final de 4 x
10° ciclos. Las particulas de desgaste de metal se aislaron a partir del suero lubricante mediante
digestidn con una solucion de 12 M de KOH a 60 ° C durante 48 h como se muestra en la figura
3.5.3.1. Los lipidos y las proteinas se eliminaron mediante extraccion con lavados repetidos con
50% (v / v) de acetona de acuerdo con el método descrito por Tipper et al. [62]. Las particulas de
desgaste fueron centrifugadas por 30 min permitiendo que las particulas permanecieran separadas

de la solucién en el fondo del tubo de ensayo (ver figura 3.5.2.2). Las particulas fueron montadas

en laminillas de grafito adhesivo y se caracterizaron con emision de campo de alta resolucion
SEM con aumentos de 300,000X (ver figura 3.5.2.3).

FIGURA 3.5.2.2 Centrifugado y separacién de particulas.
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FIGURA 3.5.2.3 Montaje y caracterizacion de particulas.

3.5.4 ANALISIS DE LUBRICACION ELASTOHIDRODINAMICA

El anélisis de lubricacidn elastohidrodinamica se analizé utilizando la ecuacion de Jin et al. [15].

_ 065/ 021
H = 2.80U **W 1)

El andlisis de dos superficies no conformantes con forma simple se realizd considerando una
superficie no conformante equivalente en contacto con una superficie plana. Esta configuracion
se conoce como modelo conformante para el andlisis de lubricacion donde (Rp) y (Rg) son los

radios de la bola y la copa. El radio equivalente de la bola R se determina por

RARg

R=—2"°-_
RB_RA

)

Para determinar la anchura de contacto medio se utilizé la teoria de contacto Hertziano

3WR )
az[ZE') ®)

Los diametros de cabezas femorales de superficie usados se extienden de 38 a 54 mm, el tamafio
de radio para el andlisis fue de 19 mm. Ademaés se realizd un andlisis para diferentes tamafios de
cabezas femorales y diferentes claros radiales de 10 a 250 micras. Las principales caracteristicas
de la aleacion Co-Cr utilizado en las protesis son: Modulo elastico de 230000 (MPa), Rugosidad
(Ra) de 0.01 (um) y Relacion de Poisson de 0.3.

En la articulacion de cadera la velocidad de deslizamiento y la carga tiene una considerable

variacion durante el ciclo de marcha. Sin embargo, el espesor de pelicula lubricante se mantiene
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relativamente con poca variacion por el efecto de la accidén de arrastre durante la fase de
oscilacion y por el efecto de aplastamiento durante la fase de carga. En este estudio la carga y la
velocidad de deslizamiento se asumen constantes, el promedio de la velocidad de deslizamiento

es de 30 mm/s y el promedio de la carga se asume 4 veces el peso corporal 0 2500 N [15].

Una estimacion conveniente para determinar la relacion entre el espesor minimo de pelicula

lubricante y las rugosidades superficiales de los solidos es la relacién lamda A

A=—T0 (1)

/Ra’* + Rb?
donde (Ra) y (Rb) son las rugosidades de las superficies. Los valores de A se han reportado que
para valores mayores a 3 las superficies son separadas esencialmente por una pelicula lubricante,
si A esta entre 1y 3 se espera que exista lubricacion mixta y si A es menor a 1 prevalecera la
lubricacidn de frontera. Para el procesamiento de datos y calculos se utiliz6 el software comercial
MATLAB 2007 en la simulacion.

3.6 ANALISIS DE FUNCIONALIDAD

3.6.1 ANALISIS DE RANGO DE MOVIMIENTO Y DESGASTE POR CONTACTO
DE BORDE “STRIPE WEAR”

En este trabajo una nueva propuesta de protesis de superficie “hip resurfacing arthroplasty”
(HRA) nombrado MARMEL fue disefiado con el propoésito de lograr un mejor rango de
movimiento (RM) antes del impacto entre el cuello femoral y el borde del componente
acetabular. Por otro lado, un radio en el borde del componente acetabular fue incorporado con el
fin de disminuir el esfuerzo de contacto producido por efecto de micro-separacién. Con el fin de
evaluar y comparar el comportamiento cinematico de esta nueva propuesta, la protesis HRA
convencional y diselo MARMEL fueron implantados en el mismo modelo cadavérico virtual.
Posteriormente una simulacién cinematica se llevé a cabo usando un software comercial para
calcular el comportamiento RM en ambos disefios. Ademas, una simulacién tridimensional de
elementos finitos se llevd a cabo con el fin de estudiar el efecto de desgaste por carga de borde

“stripe wear” como consecuencia de diferentes inclinaciones componente acetabular.

Las caracteristicas de disefio del componente convencional HRA femoral y el acetdbulo HRA
convencional se muestran en las Figs. 3.6.1.1 a) y b). En la fig. ¢) y d) se muestra el disefio

MARMEL del componente femoral y acetabular, respectivamente. La principal diferencia del
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disefio MARMEL respecto al disefio HRA convencional es un corte de material de 45°y 1 mm de
radio en la parte interior del borde acetabular como se muestra en d). Esta modificacion
geométrica principal se disefio con el fin de mejorar el RM antes del impacto y mejorar la
distribucién de la tension de contacto. El angulo de cobertura del componente acetabular
MARMEL es de 165°. EI componente femoral puede ser adaptado para tamafios de 38 a 54 mm,
lo que resulta en todos los casos de una relacion de cabeza-cuello superior a 1.2 [63]. El didmetro
exterior del componente acetabular es 6 mm mas grande que su didmetro interior, resultando en

un espesor de 3 mm.

7

Dhead | | /
Dneck _| . 165°

[ N

!

a) b)

FIGURA 3.6.1.1 Caracteristicas de disefio de los implantes analizados para a) componente HRA
femoral convencional, b) acetabulo HRA convencional, ¢) disefio femoral MARMEL vy d) disefio
acetabular MARMEL.

El modelo fue generado de forma virtual tridimensional CAD (disefio asistido por computadora)
de una articulacion cadavérica de cadera. El modelo de la articulacion de la cadera consistio en la
reconstruccion articular de los huesos del fémur y la pelvis. El implante virtual de la prétesis de
cadera de superficie y el analisis del rango de movimiento fueron realizados usando el software
comercial SOLIDWORKS SPO.

El tamafio de los componentes femoral y acetabular del implante fueron elegidos de acuerdo a las
dimensiones de los huesos. El tamafio del componente femoral fue de 46 mm orientado con un
angulo cervicodiafisario de 135° el cual es formado por el &ngulo que se genera entre eje
longitudinal axial del fémur y la cabeza femoral (ver figura 3.6.1.2 a)). La anteversion fue a 0°, la
cual es generada por el movimiento a la derecha o a la izquierda a partir de la posicion central

indicada en la figura 3.6.1.2 b). El tamafio del hueso femoral fue de 47 mm con una relacion
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cabeza-cuello 1.227, la cual fue resurfizado e implantado siguiendo las técnicas quirargicas de
alineacién e implante utilizados en la artroplastia total de superficie como se muestra en figura
3.6.1.2y 3.6.1.3 [64-67].

a) b) a) b)

Eje vertical

Inclinacién

) 4 nteversion -

Eje Anteversion

sagital
FIGURA 3.6.1.2 Implante femoral. a) Vista FIGURA 3.6.1.3 Implante acetabular. a)
lateral con angulo cervicodiafisario y b) vista orientacion de componente acetabular y b)
superior sin angulo de anteversion. implante acetabular en pelvis.

El componente acetabular fue implantado simulando diferentes configuraciones de posicién como
se muestra en la figura 3.6.1.3. La inclinacion indica el giro hacia arriba o abajo sobre el eje
sagital de 40°, 45° y 50° y para la anteversion en el cual gira hacia adelante o atrds sobre el gje
vertical de -15°, -10°, -5°, 0° 5° 10° y 15° fueron simulados para evaluar la influencia de las
diferentes posiciones en el rango de movimiento. Estas 18 combinaciones de posicién del
componente acetabular fueron analizadas para el maximo rango de movimiento hasta el

pinzamiento femoroacetabular.

Para definir la orientacion de la posicidn neutral de la cadera fue utilizado el sistema planos de
referencia se muestra en la figura 3.6.1.4. La pelvis esta orientada en el plano pélvico anterior
definido por la espina iliaca anterosuperior (EIAS) y la parte central del tubérculo pubico (TP). El
sistema de coordenadas del componente femoral es el eje paralelo al plano pélvico que intersecta
el centro de rotacion de la cabeza femoral (CF) y el centro de la rodilla (CR), conocido como
plano frontal [68,69]. Las posiciones examinadas para el rango de movimientos propuestos en
este estudio fueron maxima flexién, maxima abduccidn, maxima aduccion, maxima rotacién

interna a 90° de flexion y maxima rotacion externa a 90° de flexion.
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FIGURA 3.6.1.4.Vista anterior y lateral del modelo CAD de la articulacion de la cadera.

El analisis de carga de borde fue generado por un modelo tridimensional de elementos finitos
desarrollado con el fin de simular el efecto de borde de carga como consecuencia de las diferentes
inclinaciones de los componentes acetabulares para el diseio MARMEL y los disefios
convencionales acetabulares HRA. Los componentes acetabulares se orientaron en dos posiciones
de inclinacion (30 ° y 60 ) como se muestra en la fig. 3.6.1.5. Un total de 3760 y 8428 elementos
de ladrillo 8 nodos se utilizaron para unir tanto la copa y la esfera. Una carga fija de 2500N se
aplico en el centro del componente femoral orientada en 13° desde la direccion vertical como
resultado de la fuerza tipica vector de contacto durante la marcha normal [70]. El claro diametral
se establecié en 120 micras para las simulaciones de acuerdo con el andlisis de régimen de

lubricacion.

El efecto microseparacion fue modelado tanto para el diseio MARMEL como para el HRA
convencional. Este efecto de microimpacto se desarrollé mediante la separacion del componente
femoral 380 micras perpendicular al componente acetabular y luego trasladar el componente
femoral en direccion vertical a fin de generar un contacto de borde de acuerdo con algunos
autores [71,72]. ElI modelado por medio de elementos finitos se resolvié con el uso del software
comercial ANSYS Workbench 13.0 ™.
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FIGURA 3.6.1.5 Modelo tridimensional de elementos finitos a), b) MARMEL posicionado a 30°
y ¢) MARMEL posicionado a 60°.

3.6.2 PRUEBAS DE DESGASTE “STRIPE WEAR” SIMULADOR DE CADERA
FIME Il

La prueba de contacto en le borde de los componentes protésicos se generd produciendo el
desgaste de borde conocido como “stripe wear”. El contacto de borde fue generado produciendo
un vector de fuerza concentrado en un punto en el borde del componente acetabular (ver fig.
3.6.2.1). Esto efecto permitié incrementar los esfuerzos de contacto y como resultado incrementar

el desgaste en el borde produciendo el efecto de “stripe wear”.

FIGURA 3.6.2.1 Componente acetabular a) disefio convencional y b) disefio MARMEL.

En la figura 3.6.2.2 se muestra el arreglo para simulacion de contacto de borde produciendo

“stripe wear” en el simulador de cadera FIME 1I.
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FIGURA 3.6.2.2 Simulacién de “stripe wear” a) arreglo en simulador, b) diagrama cuerpo libre,

c) medicidn de fuerzas y d) vector resultante.

El efecto de microseparacion fue simulado utilizando el arreglo de resortes del simulador FIME 11
que permite efectuar micromovimientos calibrados verticales haciendo el efecto de pistén en el

componente acetabular como se muestra en la figura 3.6.2.3.

FIGURA 3.6.2.3 Efecto de microseparacion del componente acetabular.
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CAPITULO IV

RESULTADOS

El siguiente capitulo presenta los resultados de las muestras utilizadas para pruebas tribolégicas
de “ball on disc” y simulador de cadera FIME Il [56]. Los resultados de caracterizacion de los
materiales son analisis quimico, microscopia Optica, microscopia electrénica de barrido (SEM),
microscopia confocal, analisis de superficies de huelgo y error de forma medidos en una maquina
de medicion por coordenadas (CMM), rugosidad medida con un perfilémetro, redondez medida
con una maquina de formas, microdureza y mediciones gravimétricas. Los resultados tribol6gicos
presentados para pruebas de desgaste “ball on disc” son analizados por medio de teoria de
contacto Hertziano. Por otra parte se presenta la caracterizacion del régimen de lubricacion
elastohidrodinamica y para teoria de lubricacion por medio de la ecuacion de Reynolds en 3D en
coordenadas esféricas en estado transitorio producido en el par protésico equivalente al evaluado
en el simulador de cadera. Se presenta también la caracterizacion de particulas de desgaste en los
implantes producidas por el simulador de cadera. Para el disefio propuesto del implante protésico
de tipo “Hip Resurfacing” llamado MARMEL se presenta una analisis funcional de rango de
movimiento y modelo de “stripe wear” por medio de analisis por elemento finito. Por Gltimo se
analizan los resultados histopatoldgicos de la pruebas de irritabilidad realizados en ratones de

laboratorio conforme a la norma ISO 10993 [57] en las aleaciones.
4.1 ANALISIS QUIMICO

Los resultados de la composicion quimica de porcentaje en peso son mostrados en la tabla 4.1. Se
puede observar en el primer nivel los requerimientos para la aleacion ASTM F 75 07 [73], los
resultados para la muestra testigo sin adicion de boro identificada por B0 y los resultados para las

muestras con diferentes contenidos de boro son identificadas de B0.3 a B1.

Tabla 4.1 Composicion quimica de porcentaje en peso.

Elemento ASTM F-75 07 BO B0.3 B0.6 Bl
Co Bal. Bal. Bal. Bal. Bal.
Cr 27-30 29.32 28.94 27.58 28.33
Mo 5-7 5.91 6.49 6.24 5.35
Ni <0.5 0.192 0.225 0.184 0.238
Fe <0.75 0.238 0.135 0.292 0.184

53




C <0.35 0.23 0.21 0.24 0.26
Si <1 0.28 0.58 0.43 0.63
Mn <1 0.43 0.14 0.23 0.46
w <0.2 0.15 0.09 0.11 0.13
P <0.02 0.013 0.014 0.007 0.012
S <0.01 0.008 0.005 0.004 0.006
N <0.25 0.09 0.12 0.18 0.16
Al <0.1 0.08 0.07 0.06 0.03
Ti <0.1 0.01 0.06 0.02 0.03
B <0.01 0.003 0.28 0.61 0.98

4.2 ANALISIS MICROESTRUCTURAL

El analisis microestructural fue realizado por medio de microscopia Optica y microscopia
electrénica de barrido para las muestra B0, B0.3, B0.6 y B1 utilizadas en las pruebas de “ball on

disc” y simulador de cadera FIME II.

4.2.1 MICROSCOPIA OPTICA

En las figuras 4.2.1.1 a 4.2.1.4 son mostradas las micrografias realizadas por microscopia optica a

diferentes magnificaciones de las muestras B0, B0.3, B0.6 y B1.

En la figura 4.2.1.1 se muestran las micrografias a diferentes magnificaciones a) 50x, b) 100x, c)
200x y d) 400x mostrando la microestructura de la muestra testigo BO sin contenido de boro. Es
posible observar en las micrografias la tipica microestructura para la aleacion ASTM F-75
formada por las fases secundarias interdendriticas presentes en la matriz de Co-o. Las fases

secundarias presentes son los carburos del tipo M»3Cs en forma laminar y de blogue en aspecto y

tamafio comUn para este tipo de aleacion.
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Fig. 4.2.1.1. Micrografia de muestra testigo BO para a) 50x, b) 100x, c) 200x y d) 400x.

En la figura 4.2.1.2 se muestran las micrografias a diferentes magnificaciones a) 50x, b) 100x, c)
200x y d) 400x mostrando la microestructura de la muestra B0.3 con contenido de 0.3 % de
porcentaje en peso de contenido de boro. En las imagenes se muestra el efecto que tiene el boro
sobre la fase secundaria de la aleacién. Los carburos ya no poseen la forma caracteristica laminar
y de blogue mostrando una tendencia a unirse en las fronteras de grano.
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FIGURA 4.2.1.2. Micrografia de muestra testigo B0.3 para a) 50x, b) 100x, ¢) 200x y d) 400x.

En la figura 4.2.1.3 se muestran las micrografias a diferentes magnificaciones a) 50x, b) 100x, c)
200x y d) 400x mostrando la microestructura de la muestra testigo B0.6 con contenido de 0.6 %
de porcentaje en peso de contenido de boro. La fase secundaria es notablemente mayor en la
aleacion, donde los carburos forman una red los cuales cierran eslabones.

56



FIGURA 4.2.1.3. Micrografia de muestra testigo B0.6 para a) 50x, b) 100x, ¢) 200x y d) 400x.

En la figura 4.2.1.4 se muestran las micrografias a diferentes magnificaciones a) 50x, b) 100x, c)
200x y d) 400x mostrando la microestructura de la muestra testigo B1 con contenido de 1 % de
porcentaje en peso de contenido de boro. La fase secundaria de la aleacién muestra una tendencia
en formacion atipica donde los carburos presentan una unién formando una mallado en la matriz
de Co-a.. Es posible observar un incremento en la red interdendritica debido a la presencia de

compuestos complejos secundarios.
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FIGURA 4.2.1.4. Micrografia de muestra testigo B1 para a) 50x, b) 100x, ¢) 200x y d) 400x.

El andlisis cuantitativo de carburos realizado en las muestra con diferentes contenidos de boro se

muestra en la figura 4.2.1.5.
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FIGURA 4.2.1.5. Fraccion de éarea de carburos de muestras a) BO, b) B0.3, ¢) B0.6 y d) B1.
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En la figura 4.2.1.5 se puede observar cada una de las muestras correspondientes al porcentaje de
fraccién de area ocupado por los carburos medidos en las zonas obscura. Los resultados de la

cuantificacion de fases secundarias se muestran en la tabla 4.2.

Tabla 4.2 Fraccion % de area de carburos.

Muestra | % de boro Fraccién % de area de carburos Promedio % SD
BO 0 7.933 8.595 7.614 10.783 8.731 1.4272
BO.3 0.3 23.784 24.450 24.662 22.216 23.778 1.1064
BO.6 0.6 30.307 36.758 32.629 33.396 33.272 2.669
Bl 1 48.017 46.515 45.406 45.576 46.378 1.1962

4.2.2 MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO

Las iméagenes 4.2.2.1 a 4.2.2.8 de microscopia electronica de barrido (SEM) correspondientes al
analisis de micrografias y espectros cualitativos de las muestras B0, B0.3, B0.6 y B1 utilizados
tanto en pruebas de “ball on disc” y simulador de cadera FIME Il. En las imagenes se pueden

apreciar los cambios microestructurales producidos por el efecto de adicién de boro.

La figura 4.2.2.1 presenta la microestructura de la muestra testigo BO donde es posible observar
carburos en blogue dentro de la matriz Co-a para a) 500x y b) 1000x. Las micrografias muestran
que los carburos embebidos en la matriz corresponden a la morfologia caracteristicas en la
aleacion ASTM F 75.

BEC 20kV WD10mm  $S57 x1,000 10um —

0000 02 Jun 2011 UANL-FIME BO 0000 02 Jun 2011

FIGURA 4.2.2.1 Micrografia de muestra BO para a) 500x y b) 100x.
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FIGURA 4.2.2.2 Micrografia de muestra B0 a 3500x con espectro cualitativo de zonas analizadas

para a) zona blanca dentro del carburo b) zona gris ¢) zona obscura y d) matriz de cobalto.
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En la figura 4.2.2.2 se observa a detalle la micrografia de la muestra BO a 3500x con espectros
cualitativos de las zonas analizadas. La zona de la fase secundaria de la aleacion fue analizada en
tres puntos marcados por las zonas a), b) y ¢). La zona blanca dentro del carburo marcada con a)
tiene un contenido rico en cromo y molibdeno. La zona gris marcada con b) presenta un
contenido rico en cromo y molibdeno. La zona obscura marcada con ¢) muestra un contenido
predominante de cromo. Por ultimo la zona fuera del carburo en d) presenta el espectro

caracteristico a la matriz de Co-o.

/
N

L : e _ 134
BEC 20| WD10mm  SS57 SOpM  — BEC 20kV  WD10mm SS57 ¥1,000  A0pm  se—
UANL-FIME B0.3 0000 02 Jun 2011 UANL-FIME B0.3 0000 02 Jun 2011

FIGURA 4.2.2.3 Micrografia de muestra B0.3 para a) 500x y b) 100x.

La figura 4.2.2.3 presenta la microestructura de la muestra B0.3 donde es posible observar
carburos dentro de la matriz Co-a para a) 500x y b) 1000x. Las micrografias muestran la

morfologia de los carburos embebidos en la matriz producidos por la adicion de boro.

En la figura 4.2.2.4 se puede observar a detalle la micrografia de la muestra B0.3 a 3500x con
espectros cualitativos de las zonas analizadas. La zona de la fase secundaria de la aleacién fue
analizada en tres puntos marcados por las zonas a), b) y ¢). La zona blanca dentro del carburo
marcada con a) tiene un contenido predominante de molibdeno. La zona gris marcada con b)
presenta un contenido rico en cromo y molibdeno. La zona obscura marcada con ¢) muestra un
contenido predominante de cromo. Por dltimo la zona fuera del carburo presenta el espectro
caracteristico a la matriz de Co-a en d).
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FIGURA 4.2.2.4 Micrografia de muestra B0.3 a 3500x con espectro cualitativo de zonas
analizadas para a) zona blanca dentro del carburo b) zona gris ¢) zona obscura y d) matriz de

cobalto.
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La figura 4.2.2.5 presenta la microestructura de la muestra B0.6 donde es posible observar
carburos dentro de la matriz Co-a para a) 500x y b) 1000x. Las micrografias muestran el efecto
sobre la morfologia de los carburos generados por el boro. La estructura de la fase secundaria no
muestra gran diferencia con la muestra B0.3 de la figura 4.2.2.3 observandose una red de

borocarburos, asi como la presencia del compuesto intermetalico fase o (Co-Cr).

*

BEC 20kV WD11mm  SS57 x500 S0um e — BEC 20kV WD11mm  SS857 x1,000 10um —
UANL-FIME B0.6 0000 02 Jun 2011 UANL-FIME B0.6 0000 02 Jun 2011

FIGURA 4.2.2.5 Micrografia de muestra B0.6 para a) 500x y b) 100x.

En la figura 4.2.2.6 se puede observar a detalle la micrografia de la muestra B0.6 a 3500x con
espectros cualitativos de las zonas analizadas. La zona de la fase secundaria de la aleacion fue
analizada en tres puntos marcados por las zonas a), b) y ¢). La zona blanca dentro del carburo
marcada con a) tiene un contenido predominante de molibdeno. La zona gris marcada con b)
presenta un contenido rico en molibdeno y cromo. La zona obscura marcada con ¢) muestra un
contenido predominante de cromo. Por dltimo la zona fuera del carburo presenta el espectro

caracteristico a la matriz de Co-a marcado en d).
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FIGURA 4.2.2.6

Micrografia de muestra B0.6 a 3500x con espectro cualitativo de zonas

analizadas para a) zona blanca dentro del carburo b) zona gris ¢) zona obscura y d) matriz de

cobalto.
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La figura 4.2.2.7 presenta la microestructura de la muestra B1 donde es posible observar
complejas estructuras de compuestos dentro de la matriz Co-o para a) 500x y b) 1000x. Las fases
secundarias de la aleacion muestran una alineacién preferencialmente en interdendritas y limites
de grano. También fue posible observar la presencia de defectos intrinsecos del proceso de
fundicion tal como la presencia de microporosidad, probablemente debido a la alta temperatura de

fundicion.

BEC 20kV  WD12mm SS57 X500 SOpm  e— BEC 20kV  WD12mm SS57 ¥1,000  AOpm  —
UANL-FIME B1 0000 02 Jun 2011 UANL-FIME B1 0000 02 Jun 2011

FIGURA 4.2.2.7 Micrografia de muestra B1 para a) 500x y b) 100x.

En la figura 4.2.2.8 se presenta a detalle la micrografia de la muestra B1 a 3500x con espectros
cualitativos de las zonas analizadas. La zona de la fase secundaria de la aleacion fue analizada en
tres puntos marcados por las zonas a), b) y c). La zona blanca dentro del carburo marcada con a)
tiene un contenido rico en cromo y molibdeno. La zona gris marcada con b) presenta un
contenido rico en cromo. La zona obscura marcada con ¢) muestra un contenido predominante de
cromo. Por dltimo la zona fuera de la fase secundaria se presenta el espectro caracteristico a la
matriz de Co-a marcado en d). Es posible observar la formacion de complejas estructuras donde
los carburos MyCq se han unido formando una malla interdendritica posiblemente con
formaciones de compuestos complejos de boruros y borocarburos de la forma Coy-By, Cry-By,
Mo,-Byx y B«Cy sobre la morfologia interdendritica generados durante la solidificacion.
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FIGURA 4.2.2.8 Micrografia de muestra B1 a 3500x con espectro cualitativo de zonas analizadas

para a) zona blanca dentro del carburo b) zona gris c) zona obscura y d) matriz de cobalto.
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4.3 DUREZA

En la figura 4.3.1 se presentan los valores de dureza Rockwell C obtenidas para la muestra con
diferentes contenidos de boro. La dureza para la muestra de control BO sin contenido de boro
obtuvo un valor tipico de 35 HRC. La dureza medida para las muestras B0.3, B0.6 y Bl
presentaron una tendencia a incrementarse conforme a la adicién en el contenido de boro en la

aleacion base.

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1

% Boro

FIGURA 4.3.1 Durezas de muestras con diferentes contenidos de boro.

4.4 RAYOS X

La identificacion de las fases secundarias realizadas por medio de difraccién de rayos X (DRX) se
muestra en la figura 4.4.1. Los resultados sugieren la formacidn tipica de fases secundarias
(carburo (CrCoM0)23Cs (711) y fase 6 (CoCr) (411), (110) ) embebidos en la matriz base de Co-a
(111), (200) para la muestra BO sin boro. Ademas, los resultados sugieren la presencia de fases
secundarias adicionales para las muestras con contenidos de boro Co,MogB, (511) y la fase
Cr,B (a=4.2750A, b=7.4520 A, ¢=14.7950 A) (131). Se puede observar que conforme se
incrementa en el contenido de boro en las aleaciones existe un desplazamiento de los picos de

reflexion a la derecha debidos a una distorsion en la estructura cristalina de la aleacion.
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FIGURA 4.4.1 Difraccion de Rayos-X (DRX) de muestras con diferentes contenidos de boro.

4.5 RUGOSIDAD Y REDONDEZ

Los resultados para las mediciones de rugosidad (R,) y redondez inicial son mostrados en la tabla

4.3. En la primera columna se observa la identificacion para las muestras de control BO y las

muestras con diferentes adiciones de boro B0.3, B0.6 y B1. Ademas, se presentan las muestras

para pruebas de “stripe wear” en una protesis convencional HRA BO y MARMEL MM BO.

Tabla 4.3 Caracterizacion de rugosidad y redondez.

Identificacion

Rugosidad inicial R, (um)

Desviacién estandar SD

Redondez inicial Ry (um)

BO-1 0.017 0.00253 1.32
BO-2 0.012 0.00203 2.53
B0.3-1 0.020 0.00382 2.92
B0.3-2 0.015 0.00182 1.93
B0.6-1 0.011 0.00321 3.29
B0.6-2 0.019 0.00275 2.87
B1-1 0.017 0.00392 3.21
B1-2 0.024 0.00163 2.60
HRA B0-1 0.018 0.00183 2.83
MM BO-2 0.021 0.00249 2.04
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4.6 HUELGO Y ESFERICIDAD

Los valores correspondientes a las mediciones de esfericidad se muestran en la tabla 4.4. Los
resultados de las mediciones son para los didmetros de la esfera, diametro de la copa, error de

forma (esfericidad) y claro diametral (huelgo diametral entre esfera y copa).

Tabla 4.4 Caracterizacion diametral de esferas y copas.

Identificacion | Didmetro de la | Error de forma Diametro de Error de forma Huelgo
de muestras esfera (mm) (Esfericidad) copa (mm) (Esfericidad) diametral
(mm) (mm) (hg)(pum)
BO-1 38.0321 0.00083 38.1345 0.00129 102.4
BO-2 38.0439 0.00067 38.1507 0.00176 106.8
B0.3-1 37.8920 0.00126 38.0091 0.00071 117.1
B0.3-2 37.9995 0.00066 38.1027 0.00281 103.2
B0.6-1 38.0057 0.00128 38.1381 0.00149 132.4
B0.6-2 37.9630 0.00356 38.0742 0.00260 111.2
B1-1 38.0001 0.00162 38.0924 0.00085 92.3
B1-2 37.9919 0.00206 38.0871 0.00188 95.2
HRA BO-1 37.9994 0.00105 38.0902 0.00527 90.8
MM BO0-2 37.9815 0.00145 38.0886 0.00336 107.1

4.7 RESULTADOS DE PRUEBAS TRIBOLOGICAS

En la siguiente seccion se muestran los resultados de pruebas triboldgicas realizadas para las
muestra BO-1, B0.3-1, B0.6-1 y B1-1 utilizadas en las pruebas de “ball on disc” y simulador de
cadera FIME Il. Los resultados fueron analizados por microscopia Optica, microscopia electrénica

de barrido, microscopia confocal y perfilometro.
4.7.1 PRUEBA DE BALL ON DISC

Las pruebas de desgaste de “ball on disc” fueron realizadas en cada muestra para los cuatro tipos
diferentes de aleaciones. La muestra BO con la aleacion tipica ASTM F 75 07 como muestra de
control y tres contenidos de boro para 0.3 %, 0.6% y 1 % respectivamente. Las pruebas fueron
realizadas generando un patron en orden ascendente de distancias recorridas para cada aleacion
utilizando muestras diferentes con repeticion en cada distancia generando un conjunto de 80

muestras analizadas en total.
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El anélisis de desgaste de las pruebas de “ball on disc” se llevo a cabo utilizando una técnica
geométrica que permitio calcular el area de desgaste por medio de una imagen generada por
perfilometria. La imagen fue analizada numéricamente para determinar el area de desgaste y
posteriormente calcular el volumen de desgaste por medio del radio de la huella. Analisis en
ANEXO 6.

4.7.2 MICROSCOPIA CONFOCAL PARA PRUEBA DE BALL ON DISC.

En la figura 4.7.2.1 se observan los perfiles de desgaste de las muestras de las pruebas de “ball on
disc”. Las imagenes muestran la pista de desgaste generada por la bola durante la prueba. Es
posible observar el efecto en las huellas de desgaste en las muestras, generando una huella de
mayor profundidad con 12 um en la muestra de control BO como se muestra en la figura 4.7.2.1
a). En las figuras 4.7.2.1 b), ¢) y d) se puede observar gque las huellas se hacen menos profundas

en el orden de 10 um, 8 um'y 6.5 um para las muestras B0.3, B0.6 y B1 respectivamente.

FIGURA 4.7.2.1 Huella de desgaste producida durante la prueba a 2000 m. a) muestra B0, b)
muestra B0.3, ¢) muestra B0.6 y d) muestra B1.
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4.7.3 CONTACTO HERTZIANO

En la figura 4.7.3.1 se muestra, en la prueba de “ball on disc”, una comparacion de distribucién
de presiones maximas generadas entre el disco y la bola utilizando la teoria de contacto Hertziano
para la muestra de control BO. La distribucion inicial de presiéon maxima de contacto fue de
1.9 GPa en una longitud lineal de contacto de 0.22 mm por deformacion del material medido por
perfilometria. A una distancia recorrida de 100 m la distribucién de presiones fue a 0.9 GPa en
una longitud de contacto de 0.3 mm y a 2000 m la distribucion de presiones disminuy6 a 0.2 GPa
en una longitud de contacto de 0.4 mm, debido a que la huella de desgaste produjo una mayor

area de contacto.
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FIGURA 4.7.3.1 Comparacion de distribucion de presiones para la muestra de control B0 a

diferentes distancias.

En la figura 4.7.3.2 se muestran los cambios de las presiones maximas en el centro de contacto
entre el disco y la bola para la muestra de control BO y las aleaciones B0.3, B0.6 y B1 en los
diferentes contenidos de boro de 0.3%, 0.6% y 1% con respecto a la distancia recorrida. Es
posible observar que las muestras al inicio de la prueba tienen una presion méxima de contacto de
1.9 GPa. Conforme se incrementa la distancia se puede observar que las presiones méximas de
contacto tienen un decremento gradual situdndose en valores cercanos a 0.2 GPa. Es posible
observar que la muestra B1 con mayor contenido de boro tiene un comportamiento resistiendo
una mayor presion de 0.4 GPa mayor con respecto a la demas muestras. Esto debido a que al
presentar una mayor resistencia al desgaste la huella generada es de menor tamafio produciendo

un area menor de contacto.
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FIGURA. 4.7.3.2 Presiones maximas al centro de contacto entre la bola y el disco.
4.7.4 FRICCION EN PRUEBA DE BALL ON DISC

En la figura 4.7.4.1 se presentan los valores correspondientes a los coeficientes de friccion

medidos por el sistema de adquisicion de datos de la maquina de “ball on disc”.
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FIGURA 4.7.4.1 Coeficientes de friccion de las pruebas de desgaste.

Las rugosidades iniciales (R,) promedio para todas las muestras fueron 0,02 um. El coeficiente de

friccion (u) fue analizado para todas las aleaciones en funcion de la distancia de deslizamiento.
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Durante el comienzo de los ensayos de desgaste, el coeficiente de friccién de mas alto valor fue
de 0.17 y se presentd en la muestra con mayor contenido de boro. El resto de las muestras con
contenido de boro diferentes exhibieron una tendencia a reducir el coeficiente de friccion
logrando gradualmente el mismo valor estable de 0.15 a 0.16 durante la prueba. Se puede apreciar
gue hay una relacion entre coeficiente de friccion y las aleaciones con diferentes contenidos de
boro producido un mayor coeficiente de friccion para la muestra de control BO y un menor
coeficiente para la muestra B1 con mayor contenido de boro.

4.7.5 DESGASTE EN PRUEBA DE BALL ON DISC

En la figura 4.7.5.1 se muestra la profundidad de desgaste producido por las huellas de desgaste
medidos por perfilometria. Se puede apreciar el efecto de resistencia al desgaste de las diferentes
aleaciones mostrando una mayor profundidad de desgaste la muestra de control BO. La muestra
B1 mostro6 el mejor comportamiento mostrando una menor profundidad de desgaste en relacion

con las otra aleaciones.
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FIGURA 4.7.5.1 Profundidad de desgaste medido al centro de contacto.

El desgaste volumétrico de todas las pruebas realizadas en los discos se muestran en la figura
4.7.5.2. Es posible observar gque existe una tendencia bien marcada en las tasas de desgaste para
cada una de las diferentes distancias realizadas mostrando una clara relacién entre resistencia al

desgaste y contenido de boro. La diferencia observada entre la muestra de control BO sin
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contenido de boro y la muestra B1 con mayor contenido de boro fue dos veces mayor el desgaste

en la muestra de control.
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FIGURA 4.7.5.2 Desgaste volumétrico en discos.
4.7.6 MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO PRUEBA DE BALL ON DISC

En las figuras 4.7.6.1 a 4.7.6.4 se muestran las micrografias SEM de las superficies después de la

prueba de desgaste para las muestras analizadas a 100 m, 200 m, 300 m y 2000m.
Condicion B0

En las imagenes mostradas en la figura 4.7.6.1 se observan las huellas de desgaste para la muestra
de control BO sin contenido de boro. Se puede apreciar que el mecanismo principal de desgaste es

abrasivo mostrando también huellas que siguieren desgaste por fatiga a los 2000 m.

FIGURA 4.7.6.1 Huellas de desgaste en muestras BO para distancias de a) 100 m, b) 200 m, c)
300m y d) 2000 m.
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Es posible observar el efecto de deterioro inicial del material siendo predominantemente desgaste
abrasivo para los primeros metros de deslizamiento en a), b) y c). El efecto por fatiga se hace

evidente en d) donde se muestra como el material fue desprendido.
Condicion B0.3

En la figura 4.7.6.2 se presentan las huellas de desgaste para las muestras B0.3. En las imégenes
mostradas se aprecia que el mecanismo principal de desgaste es abrasivo. En a) y d) se presenta
evidentemente que el desgaste fue predominantemente abrasivo. En b) y c) se pueden apreciar

poros en la aleacion.

FIGURA 4.7.6.2 Huellas de desgaste en muestras B0.3 para distancias de a) 100 m, b) 200 m, c)
300m y d) 2000 m.

Condicién B0.6

La figura 4.7.6.3 muestra las huellas de desgaste para la muestra B0.6 en el que los carburos
presentaban una distorsion en su morfologia habitual a causa del contenido de boro. En a) y b) se
puede apreciar que el mecanismo principal de desgaste es abrasivo. Al igual que en las muestras
anteriores se observa que la huella de desgaste en los primeros 100 y 200 m de deslizamiento
produjo un efecto marcado en la rugosidad de la huella desvaneciéndose gradualmente conforme
se incrementd la distancia de las pruebas como se puede corroborarse en las imagenes de
perfilometria. En las imagenes c¢) y d) se presenta un desgaste con una rugosidad mas suave y

presentado menos dafio en la superficie en comparacién con las condiciones anteriores.

. : .
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FIGURA 4.7.6.3 Huellas de desgaste en muestras B0.6 para distancias de a) 100 m, b) 200 m, c)
300m y d) 2000 m.

Condicién B1

Por ultimo en las imagenes mostradas en la figura 4.7.6.4 se observan las huellas de desgaste para
la muestra B1 con mayor contenido de boro. Se puede apreciar que el mecanismo principal de
desgaste es abrasivo y desgaste por fatiga.

FIGURA 4.7.6.4 Huellas de desgaste en muestras B1 para distancias de a) 100 m, b) 200 m, c)
300m y d) 2000 m.

El mecanismo de desgaste dominante para todas las condiciones fue de abrasiobn como se
esperaba para este tipo de prueba y la distancia de deslizamiento. No obstante, conforme se
incrementd el contenido de boro el mecanismo de abrasivo fue menos grave. Se puede relacionar
con el incremento de precipitados. En la fig. 4.7.6.4 ¢) y d) es posible observar que los
compuestos interdendriticos exhiben una resistencia a ser extraidos o desfragmentados por
fractura, siendo retenido en la matriz de cobalto el cual es favorable para disminuir el proceso de

desgaste a causa de estas microestructuras que tienen mejor integridad mecanica local.
4.7.7 PRUEBA DE SIMULADOR DE CADERA FIME 11

Las pruebas de desgaste en el simulador de cadera FIME 11 [56] fueron realizadas en cada una de
las muestras para los cuatro tipos diferentes de aleaciones de los pares articulares conformados
por una esfera y una copa. La muestra B0 con la aleacion tipica ASTM F 75 07 como muestra de
control y tres diferentes contenidos de boro para 0.3 %, 0.6% y 1 %, respectivamente. Las
pruebas fueron realizadas en el simulador de cuatro estaciones simultaneas realizando pruebas
con una duracion total de 4 x 10° de ciclos. Se realizaron paros programados a cada 5 x 10° ciclos

para realizar limpieza y cambio de lubricante, asi como caracterizacion de los pares articulares.
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Se evaluaron dos grupos de cuatro pares teniendo un total de 8 pares articulares. Ademas se
utilizé de 1 grupo extra de dos pares para analizar la condicion de “stripe wear” en una protesis

convencional HRA 'y en una prétesis MARMEL.

4.7.8 MICROSCOPIA CONFOCAL PRUEBA SIMULADOR DE CADERA FIME II

En la figura 4.7.8.1 se observan las superficies de las esferas para las muestras B0, B0.3, B0.6 y
B1 antes de iniciar la pruebas de desgaste en el simulador de cadera. Se puede observar que las

superficies presentan un acabado superficial una rugosidad promedio menor.

FIGURA 4.7.8.1 Superficie de las esferas al inicio de la prueba para a) muestra BO, b) muestra
B0.3, ¢) muestra B0.6 y d) muestra B1.

En la figura 4.7.8.2 se observan las superficies de las esferas a 4 x 10° ciclos al término de la
pruebas de desgaste en el simulador de cadera. En las figuras es posible observar el dafio en las
superficies provocado por el desgaste entre la esfera y la copa. En la figura 4.7.8.2 a) se observa
que existe una mayor cantidad de dafio superficial. En las figuras 4.7.8.2 b), c¢) y d), Se puede
observar que el desgaste se hace menos evidente como era de esperarse para las muestras con
mayor contenido de boro.
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FIGURA 4.7.8.2 Superficie de las esferas a 4 x 10° ciclos para a) muestra BO, b) muestra B0.3, c)

muestra B0.6 y d) muestra B1.
4.7.9 FACTOR DE FRICCION

En la figura 4.7.9.1 se presentan los valores correspondientes al factor de friccion obtenidos a
partir de la medicion del torque de friccion en el simulador de cadera FIME | [58]. Las
rugosidades iniciales (Ra) promedio para todas las muestras fueron 0.02 um. EI factor de friccion
fue registrado durante cada paro programado para todas las condiciones de aleaciones en funcion
del nimero de ciclos realizados. El factor de friccion previo al comienzo de los ensayos de
desgaste fue registrado con valores entre 0.24 y 0.26 se presentd en la muestra con mayor
contenido de boro. Se observo que las muestras exhibieron una tendencia a incrementar el factor
de friccion logrando gradualmente al final de la prueba valores entre 0.3 a 0.31. Se puede apreciar
que hay una relacion entre de friccion y las aleaciones con diferentes contenidos de boro
produciendo un mayor coeficiente de friccion para la muestra de control y un menor coeficiente

para la aleacion con mayor contenido de boro de igual forma que en las pruebas de ball on disc.
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FIGURA 4.7.9.1 Coeficientes de friccion de las pruebas de desgaste.
4.7.10 DESGASTE DE PARES ARTICULARES.

El desgaste volumétrico correspondiente a los volumenes perdidos entre la esfera y la copa para
los pares articulares de las pruebas realizadas en el simulador de cadera FIME Il se muestran en
las figuras 4.7.10.1 a 4.7.10.5.

La pérdida de desgaste volumétrico total fue en funcién del nimero de ciclos de carga como
muestra en la figura 4.7.10.1. En la imagen es posible observar que el efecto conocido como
“running-in” donde se produce la mayor relacion de desgaste durante los primeros 5 x 10° ciclos,
posteriormente a esto hay un periodo de cambio en la relacién de desgaste conocido como
“transition” el cual se observd entre 5 x 10° y 1 x 10° ciclos. Por dltimo el desgaste tiende a
estabilizarse a una relaciéon de desgaste menor conocido como “steady state” entre 1 x 10° y 4 x
10° ciclos. Es posible observar que existe una tendencia bien marcada en las tasas volumétricas de
desgaste para cada una de las diferentes aleaciones utilizadas en los pares articulares. La
diferencia observada entre la muestra de control BO sin contenido de boro y la muestra B1 con

mayor contenido de boro fue tres veces mayor el desgaste en la muestra de control BO.
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FIGURA 4.7.10.1 Desgaste volumétrico total para grupos 1y 2.

En la figuras 4.7.10.2 y 4.7.10.3 se muestran los desgastes volumétricos correspondientes a los
grupos 1 y 2 en las esferas a) y copas b), mostrando claramente el efecto de “running-in” y
“steady state”. El desgaste producido en el par articular con la aleacion de control BO sin
contenido de boro mostré claramente un mayor desgaste volumétrico en relacion con los demas
pares articulares con diferentes contenidos de boro.
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FIGURA 4.7.10.2 Desgaste volumétrico en pares articulares para grupo 1 a) esferas, b) copas.
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FIGURA 4.7.10.3 Desgaste volumétrico en pares articulares para grupo 2 a) esferas, b) copas.

® Running-in =~ Transition # Steady state

= N w -
N U w o s,
1

o
o e

o

Relacion de desgaste (mm?3/106)

BO BO.3 BO.6 Bl

FIGURA 4.7.10.4 Desgaste volumétrico en los periodos de “running-in”, “transition” y “steady

state”.

Las tres distintas fases de relacién de desgaste de “running-in”, “transition” y “steady state” se
muestran en la figura. 4.7.10.4. La relacion de desgaste en la etapa de “running-in” para las
muestras BO, B0.3, B0.6 y B1 a 0.5 x10° ciclos fue de 3.7, 2.8, 1.7 y 1.3 mm*10° ciclos,
respectivamente. El grupo BO mostré relacion de desgaste durante la etapa de “running-in” 2.8

veces mayor respecto a B1 grupo. En la etapa de “transition” se produjo entre 0.5 x 10° a 1 x 10°
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ciclos, la tasa de desgaste volumétrico promedio tenia 4.3 veces entre el grupo B0y B1 grupo. En
la etapa de “steady state” entre 1 x 10°y 4 x 10° ciclos, no hubo diferencia significativa en la tasa

de desgaste promedio entre todos los grupos.

4.7.11 MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO PRUEBA DE SIMULADOR
DE CADERA FIME 1.

La caracterizacion por microscopia electrnica de barrido fue realizada a cada 1 x 10° ciclos para
todos los pares articulares con el fin de registrar el dafio producido progresivamente en las

muestras a través de la duracion de la prueba en el simulado de cadera FIME 1.

FIGURA 4.7.11.1 Micrografias de implantes a 0 ciclos para a) B0, b) B0.3, ¢) B0.6, d) B1

En la figura 4.7.11.1 se muestran las imagenes de las microestructuras de las cuatro condiciones
utilizadas para el estudio previo a las pruebas de desgaste en el simulado de cadera.
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FIGURA 4.7.11.2 Micrografias de implantes a 1 x 10° ciclos para a) B0, b) B0.3, ¢) B0.6, d) B1

En la figura 4.7.11.2 se muestran las imagenes de las microestructuras después de 1 x 10° ciclos
en las pruebas de desgaste en el simulador de cadera. En a) se puede observar que el degaste en la
muestra articular de control BO fue abrasivo con una mayor cantidad de dafio provocado en la
superficie de contacto. En b) y ¢) en las muestras articulares B0.3 y B0.6 se pueden apreciar
algunos surcos generados por abrasién. También es posible observar la presencia porosidad por
pérdida de fragmentos de fase secundaria. En d) se presenta la superficie de la muestra articular
B1 que presenta menor dafio superficial por abrasion en comparacion con las muestras con menor

contenido de boro.
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FIGURA 4.7.11.3 Micrografias de implantes a 2 x 10° ciclos para a) B0, b) B0.3, ¢) B0.6, d) B1

En la figura 4.7.11.3 se muestran las imagenes de las microestructuras después de 2 x 10° ciclos
en las pruebas de desgaste en el simulador de cadera. En a) la muestra articular de control BO son
muy evidentes los surcos generados por desgaste abrasivo y desprendimiento de material o
“pittings” por fatiga en contacto ciclico eldstico debido a la lubricacion elastohidrodinamica. En
b) se observa que el degaste fue producido por fatiga donde el material fue desprendido de la
matriz con una mayor cantidad de dafio provocado en la superficie de contacto. En c) en la
muestra articular B0.6 se pueden apreciar algunos surcos generados por abrasion. El efecto del
carburo se hace evidente en esta imagen donde se aprecia como el surco generado es mas
profundo en la matriz de cobalto y la huella se desvanece al entrar en contacto con los
borocarburos. En d) se presenta la superficie de la muestra articular B1 que presenta poco dafio
superficial por abrasion. Se puede ver también que se presentd un desprendimiento parcial de
material en las zonas de fase secundaria probablemente por fatiga del material.
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FIGURA 4.7.11.4 Micrografias de implantes a 3 x 10° ciclos para a) B0, b) B0.3, ¢) B0.6, d) B1

En la figura 4.7.11.4 se muestran las imagenes de las microestructuras después de 3 x 10° ciclos
en las pruebas de desgaste en el simulador de cadera. El desgaste provocado en la muestra
articular de control BO se observa en a) donde los surcos generados por desgaste abrasivo son
muy evidentes incluso a pocas magnificaciones a 500x. También se pueden apreciar restos del
lubricante en las zonas obscuras. En la muestra articular B 0.3 en b) se observa que el degaste fue
producido predominantemente por abrasion. En c) en las muestra articular B 0.6 se pueden
apreciar algunos surcos generados por abrasion. Se puede observar ademés la presencia de
porosidad por fatiga. En d) se observa que la superficie de la muestra articular B1 que presenta
menor dafio superficial por abrasion siendo este predominantemente en la matriz de cobalto. El
dafio producido por desgaste abrasivo en las muestra B0.6 y B1 fue menor en comparacion con

las muestra BO y b0.3.
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FIGURA 4.7.11.5 Micrografias de implantes a 4 x 10° ciclos para a) B0, b) B0.3, ¢) B0.6, d) B1

En la figura 4.7.11.5 se muestran las imagenes de las microestructuras al final de las pruebas de
desgaste a 4 x 10° ciclos en el simulador de cadera. Es evidente el dafio que presenta la muestra
articular de control BO en a) donde los surcos son generados por desgaste abrasivo. También se
observa el desprendimiento de material por fatiga. En b) para la muestra articular B0.3 se observa
el dafio superficial con desgaste abrasivo y desprendimiento de material por fatiga. En la muestra
B0.6 se observan marcas generadas por desgaste abrasivo y desprendimiento de material por
fatiga del mismo. En d) se presenta la superficie de la muestra articular B1 que al igual que en las
imagenes anteriores presenta poco dafio superficial por abrasion y por fatiga.
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4.7.12 CARACTERIZACION DE PARTICULAS DE DESGASTE DE PRUEBAS DE
SIMULADOR DE CADERA FIME I

Después de realizar el aislamiento de las particulas de desgaste de Co-Cr del lubricante de suero
bovino por digestion fueron caracterizados por microscopia electronica de barrido (SEM). En la
figura. 4.7.12.1 se muestran las micrografias SEM a 300,000x de las particulas de desgaste
recuperadas. En a) y c) se muestran las particulas de desgaste de diametro equivalente
recuperadas del suero de bovino para las muestras BO y B1 a 4 x 10° ciclos. En b) y d) se muestra
el espectro de dispersion de energia de Co-Cr para las muestras BO y B1. La mayoria de las
particulas presentaron un didmetro entre 0,05 y 1 micras. Las particulas se encontraron de manera
aislada en formas esféricas o redondas y en aglomerados. La distribucién del tamafio y forma de
las particulas de desgaste para todos los grupos fueron similares.
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FIGURA 4.7.12.1 Micrografias SEM y espectro de dispersion de energia obtenidos las particulas
de desgaste: a) y b) muestra B0, ¢) y d) muestra B1.
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4.8 SIMULACION DE LUBRICACION ELASTOHIDRODINAMICA

En la siguiente seccién se presenta un analisis del régimen de lubricacién elastohidrodinamica
producido en los implantes articulares totales de configuracion metal-metal. El estudio
proporciona un analisis de espesor de lubricante, anchura de contacto medio y relacion A que es la
relacién entre espesor lubricante y rugosidad del material con respecto al claro radial y al radio de
la esfera. Ademas se presenta el comportamiento del régimen de lubricacién en el implante
articular para un ciclo de marcha completo por medio de la solucion numérica de la ecuacion de
Reynolds en 3D en coordenadas esféricas en estado transitorio equivalente al producido en el

simulador de cadera.

4.8.1 REGIMEN LUBRICACION ELASTOHIDRODINAMICA
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FIGURA 4.8.1.1 Minimo espesor de FIGURA 4.8.1.2 Minimo espesor de
pelicula lubricante con diferentes claros pelicula con diferentes claros radiales y
radiales. radios de cabeza femoral.

La figura 4.8.1.1 muestra el minimo espesor de pelicula lubricante variando los claros radiales
para reemplazos articulares de CoCr-CoCr, Se muestra que el minimo espesor lubricante
incrementa conforme el claro radial decrece. En la figura 4.8.1.2 muestra la relacion que existe
entre el minimo espesor de pelicula con diferentes claros radiales y con diferentes radios de
cabeza femoral para reemplazos articulares de CoCr-CoCr. Se observa que al aumentar el tamafio

de cabeza femoral y al disminuir el claro radial se logra un mayor espesor de pelicula lubricante.
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FIGURA 4.8.1.3 Anchura de contacto medio FIGURA 4.8.1.4 Anchura de contacto medio
con diferentes claros radiales con diferentes claros radiales y radios de
cabeza femoral.

En la figura 4.8.1.3 se muestra el contacto de anchura medio con diferentes claros radiales.
Conforme el claro radial decrece se observa que la anchura de contacto medio aumenta. En la
figura 4.8.1.4 se presenta la relacion entre la anchura de contacto medio con diferentes claros
radiales y con diferentes radios de cabeza femoral para reemplazos articulares de CoCr-CoCr. Se
observa que al aumentar el tamarfio de cabeza femoral y al disminuir el claro radial se incrementa

el contacto entre la esfera y la copa.
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FIGURA 4.8.1.5 Relacion entre espesor FIGURA 4.8.1.6 Relacion A con diferentes
lubricante y rugosidad A con diferentes

. claros radiales y radios de cabeza femoral.
claros radiales.

La figura 4.8.1.5 muestra la relacion que existe entre el espesor de lubricante minimo y la

rugosidad R, de 0.02 pum con respecto al claro radial de la muestra donde la pelicula de
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lubricacion puede ser alcanzada para lograr un régimen de lubricacion de pelicula fluida con
valores superiores a />3 para un claro radial de 50 um. Para los claros radiales mayores a 50 um
es imposible generar un régimen de lubricacion de frontera donde las asperezas de las superficies
entran en contacto con una relacion i<3. En la figura 4.8.1.6 se puede observar la relacion entre
espesor lubricante y rugosidad A con diferentes claros radiales y con diferentes radios de cabeza
femoral para reemplazos articulares de CoCr-CoCr. La rugosidad y el claro radial utilizados en el
presente estudio permiten tener un espesor de pelicula lubricante suficiente para soportar la carga

y mantener un buen régimen de lubricacion.

4.8.2 RESULTADOS DE LA ECUACION DE REYNOLDS PARA EL ANALISIS EN
PROTESIS DE CADERA HIP RESURFACING.

En las figuras 4.8.2.1 a 4.8.2.13 se muestra la distribucién de presiones y espesor de pelicula
lubricante. En el eje “x” se representa la coordenada angular en direccion 6 para la flexion-
extension, en el eje “y” se tiene la coordenada angular en direccion ¢ para la abduccién-aduccion
y en direccidn “z” se representan los valores correspondientes para presion y espesor lubricante
respectivamente. Estas figuras representan los resultados de la ecuacion de Reynolds en 3D para
teoria de lubricacion elastohidrodinamica por diferencias finitas para un ciclo de marcha. Las
graficas muestran la distribucién de presiones y espesor de pelicula lubricante que se genera para
la coordenada angular 6 de 0° a 180°, en la flexion-extension; la coordenada angular en direccion
¢ en el intervalo de 0° a 180°, para la abduccion aduccion. La evolucion que se presenta en un
ciclo de marcha comprende la fase de oscilacion en las figuras 4.8.2.1 a 4.8.2.4 en el periodo de
0.0 a 0.3 s donde el pie se encuentra suspendido del suelo, después se inicia la fase de carga en las
figuras 4.8.2.5 a 4.8.2.9 en el periodo de 0.4 a 0.8 s, donde el pie tiene contacto con el suelo y por
Gltimo en las figuras 4.8.2.10 a 4.8.2.13 se tiene la fase de oscilacién de 0.9 a 1.2 s. En las figuras
de presion se observa que durante el ciclo de marcha la presion tiene un incremento de 3 MPa a
31 MPa durante la fase de oscilacion a la fase de carga en un tiempo de 0.3s, posteriormente la
presion disminuye a 21 MPa y 20 MPa durante la fase de carga en 0.5 y 0.6 s, posteriormente
vuelve a tener un incremento a 21 MPa en 0.7s y un ultimo incremento a 26 MPa en 0.8 s.
Después la presion sufre una caida de presion a 3 MPa al iniciarse la fase de oscilacion y
finalizar el ciclo de marcha en 1.2 s. De igual manera se muestra en las graficas de espesor de
pelicula lubricante donde se puede observar el movimiento de excentricidad de la esfera con
respecto a la copa producido por el espesor lubricante que soporta el peso corporal por medio de
las presiones. La excentricidad total del implante articular es el claro radial de 50 wm. Para el

tiempo 0.0 s hay una disminucién en el espesor en la fase de oscilacion de 45 uma 41 umen 0.3 s
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donde termina la fase de oscilacion. Durante la fase carga el espesor lubricante cae de 0.5 a 1 um.
En este régimen de carga permanece hasta 0.9 s donde se inicia la fase de oscilacién nuevamente.
En esta fase se observa que espesor de pelicula lubricante no es lo suficientemente grande para
mantener separadas las asperezas de las superficies de la prétesis. Después de 0.9 s se inicia la
fase de oscilacion y el espesor de lubricante se recupera de 1 a 45 wm hasta finalizar el ciclo de

marchaen1s.

DISTRIBUCION DE PRESIONES ESPESOR DE PELICULA LUBRICANTE
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FIGURA 4.8.2.1 Distribucién de presiones y espesor de lubricante para t=0.0 s.
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FIGURA 4.8.2.2 Distribucion de presiones y espesor de lubricante parat=0.1s.
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FIGURA 4.8.2.3 Distribucidn de presiones y espesor de lubricante parat=0.2 s.
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DISTRIBUCION DE PRESIONES ESPESOR DE PELICULA LUBRICANTE
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FIGURA 4.8.2.4 Distribucidn de presiones y espesor de lubricante para t=0.3 s.
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FIGURA 4.8.2.5 Distribucion de presiones y espesor de lubricante para t=0.4 s.
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FIGURA 4.8.2.6 Distribucion de presiones y espesor de lubricante parat=0.5s.
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FIGURA 4.8.2.7 Distribucion de presiones y espesor de lubricante para t=0.6 s.
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DISTRIBUCION DE PRESIONES ESPESOR DE PELICULA LUBRICANTE
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FIGURA 4.8.2.8 Distribucion de presiones y espesor de lubricante para t=0.7 s.
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FIGURA 4.8.2.9 Distribucion de presiones y espesor de lubricante para t=0.8 s.

DISTRIBUCION DE PRESIONES ESPESOR DE PELICULA LUBRICANTE

w

N

i um‘“ n

PRESION (MPa)
-

‘w un“.“ﬁfimhwwmw

100

FLEXION EXTENSION 6 ABDUCCION ADUCCION ¢ FLEXION EXTENSION 6 ABDUCCION ADUCCION §

FIGURA 4.8.2.10 Distribucion de presiones y espesor de lubricante para t=0.9s.
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FIGURA 4.8.2.11 Distribucion de presiones y espesor de lubricante para t=1.0 s.
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DISTRIBUCION DE PRESIONES ESPESOR DE PELICULA LUBRICANTE
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FIGURA 4.8.2.12 Distribucion de presiones y espesor de lubricante para t=1.1 s.
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FIGURA 4.8.2.13 Distribucién de presiones y espesor de lubricante para t=1.2 s.

Al realizar un andlisis con las presiones méximas obtenidas durante un ciclo de marcha completo,

se obtuvo la gréfica de la figura 4.8.2.14.
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FIGURA 4.8.2.14 Distribucion de presiones maximas en la cadera para un ciclo de marcha.

Se observa como se comporta la distribucion de presiones durante el ciclo de marcha

permaneciendo esfuerzos menores a 3 MPa durante la fase de oscilacién de cadera hasta 0.3 s,
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inmediatamente después se genera un incremento en las presiones superior a 31 MPa causado por
el contacto del talén en el suelo portando el total del peso corporal sobre un pie de apoyo y el
movimiento de desplazamiento causando una oscilacion de 20 a 25 MPa durante la fase portante
de 0.3 s hasta 0.9 s. Posteriormente de despega la punta del pie del suelo provocando una caida de
presion a 3 MPa iniciando asi la fase de oscilacidn del pie en 0.9 s hasta completar el siguiente

ciclo.
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FIGURA 4.8.2.15 Distribucion de presiones maximas en la cadera para un ciclo de marcha.

De manera similar se puede realizar un analisis con los espesores de lubricante minimos
obtenidas durante un ciclo de marcha completo. En la figura 4.8.2.15 se observa que la pelicula
lubricante puede mantener espesores de 45 um durante la fase de oscilacion de cadera hasta 0.3 s,
inmediatamente después se genera un incremento en las presiones causado por el contacto del
talon en el suelo portando el total del peso corporal sobre un pie de apoyo. Esto hecho provoca
una caida en el espesor lubricante a valores de 0.5 a 1 wm durante la fase portante de 0.3 s hasta
0.9 s. Posteriormente de despega la punta del pie del suelo provocando una caida de presion con
lo cual permite recuperar el espesor lubricante a valores cercanos a 45 um iniciando la fase de

oscilacion del pie en 0.9 s hasta completar el siguiente cicloen 1.2 s.
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4.9 SIMULACION FUNCIONAL DE RANGO DE MOVIMIENTO Y MODELO POR
ELEMENTO FINITO DE “STRIPE WEAR” EN HIP RESURFACING MARMEL

En la siguiente seccidn se realiza un analisis de funcionalidad del rango de movimiento en el
implante tipo “Hip Resurfacing” (HRA) o de superficie llevando a considerar el disefio de la
copa acetabular llamado MARMEL. En esta seccion se presenta un estudio cinematico
computacional del rango de movimiento para el disefio convencional HRA y el disefio MARMEL
de una protesis total de cadera de superficie para mejorar el rango de movilidad, reducir el
pinzamiento y el riesgo de dislocacion con diferentes orientaciones del componente acetabular.
Los resultados del disefio MARMEL fueron comparados con el rango de movimiento de un
prétesis de superficie convencional HRA y se encontré que tanto la adecuada orientacion de los
componentes articulares al momento del implante, asi como el disefio influyen directamente en el
rango de movimiento de la cadera. También se realiz6 un andlisis por medio de un modelo de
elemento finito para analizar el efecto de “stripe wear” o franja de desgaste en el borde a causa
microdislocaciones de los componentes. El analisis del efecto de “stripe wear” fue realizado en el
simulador de cadera FIME |1 en una prueba de 5 x 10° ciclos para un disefio convencional HRA y
el disefio MARMEL.

4.9.1 SIMULACION CINEMATICA DE DISENO HIP RESURFACING MARMEL

Los resultados de este estudio muestran que el rango de movimiento esta directamente
influenciado por la posicién en que se implanta el componente acetabular. Las Figuras 4.9.1.1 a
4.9.1.4 presentan una visién general del maximo rango de movimiento (RM) de flexion,
abduccion, rotacién interna a 90° de flexion y rotacidon externa a 90° de flexion variando las
posiciones del componente acetabular. La simulacion cinematica para cada combinacion de
movimiento y para todas las posiciones de los implantes fueron examinados hasta el pinzamiento
entre el componente acetabular y el componente femoral de los disefios HRA convencional y

MARMEL, o bien pinzamiento 6seo.

En las Figuras 4.9.1.1 a) y b), se muestran los resultados para maximo rango de movimiento de
flexion hasta provocar el pinzamiento del borde del componente acetabular con el femoral. Se
observd que a medida que aumenta la anteversion acetabular y angulos de inclinacion hay
incremento del rango de movimiento de flexion en ambos disefios, tanto para MARMEL como
para el disefio de HRA convencional. Sin embargo, se observd un incremento en el rango de
movimiento de flexion de 12,8° + 1,3° para MARMEL con respecto al disefio convencional HRA

como se muestra en la fig. 4.9.1.1 ¢).
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En la figura 4.9.1.2 se muestra el maximo rango de movimiento de abduccion a 0° de flexion y 0°

de rotacion. En la figura 4.9.1.2 a) y b) es posible observar una linea punteada marcando el rango

de movimiento maxima fisioldgica antes de provocarse el pinzamiento 6seo. Sin embargo, aun

cuando se produjo el choque 6seo, la simulacién cinematica se llevo a cabo hasta que se produjo

el pinzamiento del cuello femoral en el borde del componente acetabular con el fin de investigar

el rango de movimiento teorico para el nuevo disefio. En la figura 4.9.1.2 c) es posible observar el

incremento de rango de movimiento de abduccion de 7,8 ° + 1,9 ° para MARMEL respecto al

disefio convencional HRA.
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En la figura 4.9.1.3 se muestra maximo rango de movimiento de rotacién interna a 90° de flexion.

En la figura 4.9.1.3 a) y b) se muestran los resultados de maxima rotacion interna. La simulacion

cinematica de rotacion interna a 90° de flexion fue realizada con el fin de investigar la amplitud

del movimiento tedrico donde el limite de rango de movimiento fisioldgico fue de 12,9° antes de

provocarse el pinzamiento 6seo. Ademas, en algunos casos no fue posible alcanzar la posicion

inicial del movimiento de flexion a 90° sin pinzamiento, por lo tanto la rotacién interna a 90° de

flexion no fue considerada para estos casos. En la figura 4.9.1.3 c) se observa el incremento del

movimiento de 13,5° + 2,5° del disefio MARMEL con respecto convencional HRA.
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El maximo rango de movimiento de rotacion externa a 90° de flexién se muestra en la figura
4.9.1.4. Los resultados para la maxima rotacién interna se muestran en la figura. 4.9.1.4 a) y b).
Se observd que a medida que aumenta la anteversién acetabular y angulos de inclinacion,
aumenta el rango de movimiento de rotacion externa, tanto para MARMEL como para el disefio
de HRA convencional. El incremento de rango de movimiento observado para MARMEL fue de

13,4° £+ 1,8° con respecto a convencional disefio HRA como se muestra en la figura 4.9.1.4 c).

FIGURA 4.9.1.5 Vista lateral del modelo CAD. A) Posicion inicial, b) maxima flexion con el

disefio HRA convencional y c) maxima flexion con el disefid MARMEL.

En la figura 4.9.1.5 se muestra el proceso de simulacion para el maximo rango de movimiento de
flexion hasta el pinzamiento en la articulacion de la cadera para ambos disefios. Se puede
observar que en el diseio HRA convencional el rango de movimiento alcanza 87.85°, mientras

que para el disefio MARMEL el rango alcanzado fue de 99.54°.

4.9.2 MODELO DE SIMULACION POR ELEMENTO FINITO HIP RESURFACING
MARMEL

En la figura 4.9.2.1 se muestran los resultados del modelo de simulacion por elemento finito para
el implante articular “Hip Resurfacing” HRA convencional y el disefio MARMEL. La simulacion
fue llevada a cabo generando una microseparacion perpendicular entre la esfera y la copa de
380 wum y después fue colisionado con el borde de la copa para generar un efecto de carga en el
borde de la copa. La microseparacion tuvo un efecto significativo en la distribucion de presion de

contacto.
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FIGURA 4.9.2.1 Vista isométrica de distribucidn de esfuerzos equivalentes Von Mises para la
esfera y copa en a) HRA convecional con inclinacion de copa a 30°, b) MARMEL con inclinacion
de copa a 30°, ¢) HRA convecional con inclinacion de copa a 60°, d) MARMEL con inclinacion
de copa a 60°.
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La distribucién de esfuerzos de contacto equivalente Von Mises se muestra para el contacto a 30°
de inclinacion acetabular en la figura 4.9.2.1 a) y b). Se observa que los esfuerzos maximos en el
par protésico HRA convencional alcanzaron un valor de 90.5 MPa la copa y 33.8 MPa para la
esfera femoral mostrados en a). Los esfuerzos maximos en el par protésico MARMEL fueron de

64 MPa la copa y 32.9 MPa para la esfera femoral mostrados en b).

En lafigura 4.9.2.1 ¢) y d) se muestran los esfuerzos de contacto equivalente VVon Mises para una
inclinacién acetabular de 60° de inclinacion acetabular. Los esfuerzos maximos en el par
protésico HRA convencional fueron de 94.8 MPa la copa y 43 MPa para la esfera femoral
mostrados en ¢). Finalmente los esfuerzos méaximos en el par protésico MARMEL alcanzaron un

valor de 68.6 MPa la copa y 32.2 MPa para la esfera femoral mostrados en d).

La microseparacion de los componentes promovid el efecto de carga en el borde del componente
acetabular resultando en una alta presion de contacto y promoviendo la franja de desgaste en el
borde “stripe wear”. Este efecto se promovid debido a que al tener borde agudo afilado aumenta
la distribucién de la presion de contacto para el componente acetabular convencional HRA. Por
otro lado, se observa que el nuevo disefio de componente acetabular MARMEL redujo la
distribucién de la presion. Se puede observar una reduccién significativa de distribucion de la
tensién para la cabeza y la copa de MARMEL respecto al HRA convencional para las posiciones

analizadas.
4.9.3 ANALISIS DE “STRIPE WEAR”

El analisis de contacto en el borde de los componentes protésicos se generd produciendo el
desgaste de borde conocido como “stripe wear” con efecto de microseparacion. En la figura
4.9.3.1 se muestran los componentes desgastados en el borde para ambos disefios. En a) y b) se
muestra el desgaste de “stripe wear” en el borde de la copa y la esfera del par HRA convencional.
En b) y ¢) se muestra el desgaste de borde “stripe wear” para el par con disefio MARMEL
mostrando un pelicula de proteinas adherida a la superfice. Es posible observar la franja de
desgaste o “stripe wear” con mayor intensidad tanto en la copa como en la esfera del componente

HRA convencional con respecto al disefio MARMEL.

En la Figura 4.9.3.2 se presentan los resultados de desgaste volumétrico para los implantes HRA
convencional y el diseio MARMEL. Es posible observar que el desgaste en el disefio HRA
convencional fue mayor en ambos casos tanto para el componente acetabular como en el

componente femoral.
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FIGURA 4.9.3.1 Desgaste producido por “stripe wear” de los componentes a) acetabular HRA, b)

femoral HRA, c) acetabular MARMEL vy d) femoral MARMEL.
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FIGURA 4.9.3.2 Desgaste volumétrico del implante HRA respecto al diseio MARMEL.
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4.10 EVALUACION HISTOPATOLOGICA DE BIOCOMPATIBILIDAD

Las biocompatibilidad de aleaciones utilizadas en esta investigacion fueron analizadas por medio
de pruebas de irritabilidad "in-vivo" en tejidos de ratas (Rattus Norvergicus) de acuerdo con la
norma ISO 10993 [57]. Las muestras de tejido fueron analizadas en el Departamento de Patologia
del Hospital Universitario "Dr. José Eleuterio Gonzalez" donde se obtuvieron las muestras a
estudiar. Las muestras de tejido fueron extraidas realizando previa tricotomia de region dorsal.
Por medio de palpacion se ubicé manualmente region de localizacién de implante delimitando un
area de dos centimetros de didmetro realizando la reseccion de tejidos blandos por medio de
bisturi del area cutanea con restos de tejido celular subcutaneo. Se colocaron las muestras
individualmente en frascos con solucion de formaldehido al 10% durante 24 horas. Las laminillas
fueron montadas y tefiidas con la técnica histolégica habitual de hematoxilina y eosina.
Posteriormente las laminillas fueron revisadas un patélogo experimentado, quien desconocia el
tipo de implantes, asi como componentes de la misma y concentraciones presentes, realizando
una descripcién microscopica de cada laminilla. Los posibles parametros histologicos evaluados
fueron: presencia de reaccion inflamatoria, presencia de eosinofilia, reaccion del tipo cuerpo
extrafio, valoracién apreciativa de neoformacion de vasos sanguineos, histiocitos epitelioides. El
examen microscopico apreciativo fue realizado por medio de microscopia simple de luz con

lentes de aumento de 5x, 10x y 40x.

Muestra BO

FIGURA 4.10.1 Imagen de a) epidermis y b) dermis de muestra de Control sin boro.

La figura 4.10°.1 corresponde a muestras de tejido a) epidérmico y b) dérmico con implante de
control sin contenido de boro. Se observo utilizando lente de 5x y 10x presencia de tejido
dérmico y epidérmico de la rata control, en la cual se observa ausencia de proceso inflamatorio

agudo o cronico, asi como ausencia de neoformacion de vasos sanguineos.
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Muestra B0.1

FIGURA 4.10.2 Imagen de a) epidermis y b) dermis de muestra con boro 0.1 %.

En la figura 4.10.2 se muestran las imagenes utilizando lente de 5x y 40x de a) tejido epidérmico
y b) tejido dérmico y con implante al 0.1% de boro respectivamente. Se observo la epidermis con
presencia datos de fibrosis producida por reaccion inflamatoria del tipo fibroblastica en fase
activa ya que se observaron los cuerpos de los fibroblastos en forma de estrella con aparentes
ramificaciones, asi como presencia de hemosiderina en macréfagos, no se observa presencia de

células gigantes, se observa presencia de histiocitos epitelioides.

Muestra B0.3

FIGURA 4.10.3 Imagen de a) epidermis y b) dermis de muestra con boro 0.3 %.

El tejido epidérmico y dérmico en la figura 4.10.3 a) y b) correspondientes a muestras de tejido
con implante al 0.3% de boro. No se observa reaccion del tipo inflamatorio, se observa
proliferacion de vasos sanguineos en neoformacion en menor cantidad que en cortes previos

ademas el calibre de estos son de menor tamafio de manera apreciativa.
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Muestra B1

FIGURA 4.10.4 Imagen de a) epidermis y b) dermis de muestra con boro B 1 %.

Las imagenes mostradas en la figura 4.10.4 corresponden a muestras de tejido dérmico y
epidérmico con implante al 1% de boro. Se observo con lente 5x la epidermis con presencia de
vasos sanguineos en neoformacion, sin datos visibles de presencia de células inflamatorias.
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CAPITULO V

DISCUSION

5.1 ANALISIS QUIMICO

Los biomateriales basados en aleaciones de Co-Cr son utilizados cominmente en elementos de
implantes ortopédicos metal-metal, tales como las protesis de cadera y de rodilla con propiedades
de alta resistencia al desgaste, resistencia al impacto y de bajo rozamiento en el entorno del

cuerpo humano.

Existen aleaciones de Co-Cr disponibles en diversas condiciones definidas principalmente por su
composicion (contenido de carbono bajo o alto), las condiciones de fabricacién (fundicién o
forjado), posteriores tratamientos térmicos (tratamiento térmico en solucion, prensado isostatico
en caliente o sinterizacion) y la ingenieria de superficies por deposicion fisica de vapor (PVD) y
deposicion quimica de vapor (CVD). Se puede mencionar que se han realizado diversos estudios
tanto “in vivo” como “in vitro” en aleaciones con base Co-Cr modificando la estructura mediante
alguna las técnicas mencionadas en fabricacién y tratamiento de implantes ortopédicos por
autores como Dowson et al. [74], Tipper et al. [75], Medley et al. [76], Schooles et al. [77], entre
muchos otros. El objetivo principal de estos estudios es la evaluacién tribolégica de los implantes
y su interaccion en el cuerpo humano. Sin embargo, desde el desarrollo de aleacién Vitallium®
(Co-Cr) al comienzo del siglo pasado no ha habido intentos de modificar significativamente la

microestructura mediante la variacion de su composicion quimica.

En un estudio inicial realizado por M.A. Hernandéz y J. Diabb [78], se mostré la viabilidad de
mejorar las propiedades triboldgicas en una aleacién de base Ni con adiciones de boro. Demostro
gue al incrementar el contenido de boro, se incrementaba la dureza y se mejoraban las
propiedades triboldgicas teniendo una mayor resistencia al desgaste. Debido a estas razones se
consideré en este trabajo modificar la composicién quimica de la aleacion Co-Cr variando

diferentes contenidos de boro en las aleaciones.
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5.2 ANALISIS MICROESTRUCTURAL

Las microestructuras de las aleaciones con adiciones de boro fueron significativamente
modificadas por la precipitacion de particulas conforme se incrementé el contenido de boro. Esto
estd de acuerdo con los diagramas de fase binarios de equilibrio mostrados en el ANEXO 1.
Analizando estos datos es posible generar diferentes compuestos complejos (eutéctico B,-Coy, By-
Cry, Bx-Moy y B,-C,) para las composiciones quimicas utilizadas en este estudio. Algunos autores
han estudiado la interaccion de boruros de cromo, carburos de cromo y boro carburos. Estos
estudios demostraron que para muestras arriba de 1350 °C los boruros de cromo, Cr,B, CrsBs,
CrB, Cr3B,4, CrB,, permanecen estables en combinacion con el carb6n y la formacion de
CrB,+‘B4C’ fueron observados a ser sistemas eutécticos [79,80].

Los resultados en la aleacion Co-Cr muestran la formacion tipica de fases secundarias (carburo
(CrCoMo0)Cs¢ y fase o (CoCr)) embebidos en la matriz base de Co-a en la aleacion sin boro. La
microestructura de los precipitados tipo carburos mostraron la tipica morfologia de precipitados

en forma de bloque y laminar con un tamafo aproximado de 10 pm.

En las muestras con adiciones de boro se observd un aumento de la red interdendritica de
compuestos de boro conforme aumento el contenido de boro. Estos compuestos con morfologia
eutéctica precipitaron en los lugares interdendriticos junto con carburos. Ademas, el boro y el
carbono pueden ser parcialmente sustituidos por alguno de los compuestos de la aleacidn

formando interdendriticos complejos.

Tomando en cuenta la cantidad de boro afiadida en la aleacion se determind que hubo un
incremento de aproximadamente 40 % en la fraccion de area de fases interdendriticas en la

aleacion con 1% de boro con respecto a la aleacion Co-Cr.

Las fases con contenido en porcentajes eutécticos de boro fueron identificados por rayos X. Sin
embargo los picos de reflexion identificados de Cr,B y C0,,M04B; se encontraron traslapados con
la difraccion principal de la matriz Co-a. Ademas, no se descarta la posibilidad de que existan
otras fases no identificadas en este estudio. Por tal motivo, se sugiere la realizacion de TEM para
la completa identificacion de las fases secundarias presentes en las muestras, lo cual quedé fuera

del alcance de este estudio.
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5.3 RESULTADOS DE PRUEBAS TRIBOLOGICAS
5.3.1 PRUEBA DE BALL ON DISC

Las pruebas realizadas a las muestras en la maquina de “ball on disc” mostraron el potencial
tribolégico de las aleaciones incrementando el contenido de boro. Se observo que existe una
relacién entre el contenido de boro y el coeficiente de friccion. Durante el comienzo de los
ensayos de desgaste el valor del coeficiente de friccion oscil6 entre 0.11 y 0.13 en la muestras. Al
final de prueba las muestras con contenidos diferentes de boro presentaron un menor coeficiente
de friccion hasta lograr gradualmente valor estable de 0.14 a 0.16. En general, al incrementar el
contenido de boro, se observd una reduccién en el coeficiente de friccion. Estos valores de
coeficiente de friccion en “ball on disc” contrastan con valores obtenidos por Chiba et al. [81],
que reportd valores de 0.5 para aleacién Co-Cr por fundicién y 0.55 para aleacién Co-Cr por
forja. Por el contrario, de acuerdo con Gradzka et al. [82], los valores de coeficiente de friccion
obtenidos durante la prueba con Vitallium® fue de 0.2 a lo largo de las pruebas.

Las huellas de desgaste en los discos fueron analizadas y tratadas numéricamente para determinar
el desgaste volumétrico. Se observo claramente una reduccion en la pérdida de volumen que fue
afectado directamente por el contenido de boro. EI mecanismo de desgaste dominante para todas
las condiciones fue de abrasién como se esperaba para este tipo de configuracién de prueba y la
distancia de deslizamiento. No obstante, conforme se aument6 el contenido de boro el mecanismo
abrasivo es menos evidente. Esto puede estar relacionado con el aumento de precipitados. Se
observo el efecto de compuestos interdendriticos en la aleacion con mayor contenido de boro que
exhibid resistencia al desgaste por desfragmentacion o fractura de las fases embebidas en la
matriz de Co-a. Esto fue favorable para la disminucion de desgaste a causa de estas

microestructuras que mostraron mejor integridad mecéanica local.

Con el fin de obtener el factor de desgaste K (mm® N* m?), los datos de deslizamiento
experimentales se formularon de acuerdo con la ecuacion de desgaste de Archard definido por
V = KFS, donde V es desgaste volumétrico, F es contacto de carga y S el la distancia de

deslizamiento en la interfaz entre dos cuerpos cargados [83].

El factor de desgaste K en las muestras B0, B0.3, B0.6 y B1 fueron de 2.105 x 10 1.729 x 10°,
1.549 x 10° y 1.328 x 10°®, respectivamente. Se puede observa que el factor de desgaste fue

influenciado en funcién de la cantidad de contenido de boro en la aleacion. Los factores de
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desgaste K obtenidos experimentalmente de las aleaciones permitieron hacer un analisis numérico
en funcién de la ecuacion de Archard para predecir el desgaste como se muestra en la figura
5.3.1.1 a 3 Km de distancia.
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FIGURA 5.3.1.1 Desgaste volumétrico numérico y experimental.
5.3.2 PRUEBA DE DESGASTE EN SIMULADOR DE CADERA FIME 11

En este estudio fueron analizados tanto el comportamiento de desgaste articulaciones de cadera
metal-metal de didmetros de cabeza grandes, asi como la influencia de adicion de boro en la
aleacion de Co-Cr utilizando un simulador de cadera. Los cuatro grupos de muestras metal-metal
analizados fueron fabricados siguiendo los procedimientos de fabricacion y especificaciones
evitando variaciones. La medicion de las principales dimensiones como el diametro, huelgo
diametral, esfericidad y el acabado de la superficie de cada articulacién en los diferentes grupos
fueron controlados con el fin de evitar cualquier diferencia. La importancia de parametros como
el didmetro y huelgo diametral sobre el comportamiento de desgaste de las articulaciones de

cadera metal-metal han sido ampliamente estudiados [84-87].

Los resultados de las pruebas de desgaste en el simulador de cadera mostraron el comportamiento
de desgaste volumétrico tipico de “running-in”, “transition” y “steady state” para los pares metal-
metal. Este patron obtenido en el simulador esta de acuerdo con estudios de laboratorio y clinicos
de desgaste en articulaciones de cadera metal-metal [84,88-94]. El promedio de los resultados de

este estudio mostraron que durante el periodo de asentamiento en la etapa inicial se gener6 un
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mayor desgaste que representa un 57,5% con respecto a la etapa de transicion con 33,2% vy el

estado de equilibrio con 9% del desgaste volumétrico total como se muestra en la figura 5.3.2.1.

incial

final ; “steady state”

'transition

Desgaste volumétrico

"running-in"

Numero de ciclos

FIGURA 5.3.2.1 Caracteristicas principales de desgaste volumétrico.

El promedio de la relacién de desgaste durante el periodo de “running-in” fue 2.4 mm?/10°iclos
mostrando el mayor comportamiento de desgaste. El efecto del contenido de boro méaximo
durante el periodo de “running-in” dominante en la relacién de desgaste fue aproximadamente
63% menor con respecto al grupo de pares de control sin boro. La relacién de desgaste el periodo
de “transition” promedio fue 1.4 mm®10°iclos. Durante este periodo la tasa de desgaste
volumétrico disminuyé gradualmente conforme las superficies de los pares se acomodaban entre
si para conseguir una rugosidad superficial razonablemente estable en cada componente con una
relacion de desgaste caracteristica relativamente baja en el periodo de “steady state”. Es evidente
gue el promedio de la relacion de desgaste durante el estado estacionario fue estable con 0,3

mm?®/10°ciclos.
5.3.3 LUBRICANTE

La efectividad del fluido sinovial encargado de la lubricacion articular estd dada por la
viscosidad. El fluido sinovial presenta un comportamiento no newtoniano, es decir la viscosidad
depende de la velocidad de deformacion del fluido. Este efecto no newtoniano del liquido
sinovial es importante. Sin embargo, a las velocidades de aplicacion de las fuerzas tangenciales

fisioldgicas en las articulaciones sanas, el efecto no newtoniano se vuelve menos significativo.
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Para estas velocidades de fuerza tangencial el liquido sinovial tiene una viscosidad de 0.01 Pa.s

[51] similar a la viscosidad de suero fetal bovino.

El lubricante utilizando en la pruebas del simulador de cadera fue una solucion estandarizada de
suero fetal bovino (Invitrogen 10091148), por poseer propiedades similares al liquido sinovial. El
suero se diluy6 al 25 por ciento usando agua desionizada. El contenido de proteina resultante del
suero bovino fue de 15.2 g/l. Se adicion6 de 0,6% en peso de estreptomicina para prevenir la

contaminacién microbioldgica.

Para determinar el efecto de disolucion del suero fetal bovino con agua desionizada, fueron
variadas las concentraciones progresivamente en un 25% obteniendo viscosidades de 0.01, 0.005,
0.0024 y 0.001 Pa.s usados como lubricantes. Para tal efecto se realiz6 un analisis de Stribeck
indicando el modo de lubricacidn en el que el factor de friccién fue graficado con respecto al
namero de Sommerfel, z definido por z = nur/L, donde # es la viscosidad del lubricante, u es la
velocidad de arrastre de las superficies, r radio de la esfera y L es la carga [95], como se muestra

en la figura 5.3.3.1.
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FIGURA 5.3.3.1 Gréfica de Stribeck para metal-metal lubricado con suero bovino.

5.3.4 MECANISMO DE DESGASTE
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El mecanismo de desgaste durante el primer millén de ciclos en el grupo articular sin contenido
de boro BO presentdé mayor desgaste abrasivo con una mayor cantidad de dafio provocado en la
superficie de contacto. En las muestras articulares B0.3 con 0.3 % de boro y B0.6 con 0.6 % de
boro se presentaron algunas huellas en forma se surcos generados por abrasion. En la superficie
de las muestras articulares B1 con 1 % de boro se presentd poco dafio superficial por abrasién en

comparacion con las muestras con menor contenido de boro.

Durante el segundo millén de ciclos de desgaste en el grupo articular BO fue muy evidente el
dafio generado por desgaste abrasivo y desprendimiento de material. En B0.3 se presentd la
formacion de cavidades o conocido como “pitting” producido por fatiga donde el material fue
desprendido de la matriz con una mayor cantidad de dafio provocado en la superficie de contacto.
En el grupo articular B0.6 se pudieron apreciar algunos surcos generados por abrasion. En el
grupo B1 las superficies presentaron poco dafio superficial por abrasion. Se observo también
desprendimiento de material en las zonas de fase secundaria probablemente por fatiga del

material.

Después del tercer millén de ciclos en las pruebas de desgaste en el simulador de cadera, el
desgaste provocado en el grupo articular BO el dafio producido mostré surcos generados por
desgaste abrasivo que fueron muy evidentes. En el grupo articular B 0.3 se observo que el degaste
fue producido por predominantemente por abrasion y “pitting” por fatiga. En el grupo articular B
0.6 se presentaron algunos surcos generados por abrasion. En el grupo articular B1 se mostr6 que
la superficie presentaba poco dafio superficial por abrasion siendo este predominantemente en la

matriz de cobalto.

Al término de las pruebas de desgaste en el simulador al cuarto millén de ciclos se pudo observar
el severo dafio superficial en las muestras articulares de control BO donde las huellas fueron
generadas por desgaste abrasivo y por fatiga como se puede observar en la figura 5.3.4.1 a). En
las muestras articulares B0.3 y BO0.6 el dafio superficial fue con desgaste abrasivo y
desprendimiento de material como se muestra en las figuras 5.3.4.1 b) y c). En la muestras
articulares B1 la superficie presentaron poco dafio superficial por abrasion y fatiga (figura 5.3.4.1
d). En general fue posible apreciar el efecto del boro para incrementar la resistencia al desgaste en
las muestras B0.6 y B1 los cuales mostraron menor dafio superficial y menor desgaste que la
muestras B0.3 con el menor contenido de boro y con las muestras de control BO sin contenido de

boro que mostraron el mayor dafio y desgaste durante toda la prueba.
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FIGURA 5.3.4.1 Desgaste en superficies de esferas a 4 x 10° ciclos a) B0, b) B0.3, ¢) B0.6 y B1.
5.3.5 PARTICULAS DE DESGASTE

El protocolo de digestion utilizado para extraer todas las particulas de desgaste de Co-Cr de suero
bovino tuvo éxito para aislar y analizar las particulas de desgaste. En términos de tamafio y
morfologia de las particulas encontradas en este estudio fueron similares comparadas con

resultados clinicos reportados en la literatura [96-99].

Las particulas recuperadas analizadas por SEM mostraron dos formas principales, aislada y en
aglomerados de particulas. Los rangos de tamafios de particulas halladas en las muestras
recuperadas fueron del orden de 20 nm a 1um. En la figura 5.3.5.1 se pueden observar en a) y b)
aglomerados de particulas con tamafio en el orden de 20 a 50 nm con morfologia oval y redonda.
En ¢) se muestra una particula de gran tamafio de 1 pum con morfologia oval. Los analisis de EDS
muestran la composicion de las particulas con el inevitable contenido de carbon a causa del

montaje en laminas de grafito.
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FIGURA 5.3.5.1 Particulas de desgaste producidas mostrando el rango de tamafios y morfologias.
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El mecanismo de desgaste por abrasion producido por el arrastre de las particulas entre las
superficies se muestra en la figura 5.3.5.1. Es posible analizar el efecto abrasivo que tiene las
particulas de gran tamafio. Algunas de las particulas que se generaron inicialmente por desgaste
permanecen contenidas en el lubricante permitiendo que éstas se introduzcan entre las dos
superficies en movimiento, lo cual produce dafios en las superficies generando es esta forma mas

particulas de desgaste en un ciclo continuo.

FIGURA 5.3.5.1 Particula de desgaste mostrando el dafio superficial por abrasion.

La importancia clinica de estos resultados sugieren que implantes metal-metal con adiciones de
boro presenten una menor liberacion de iones. El problema de la longevidad articulacion recae en
el nimero y la concentracion de las particulas presentes en el espacio de la articulacion en
cualquier momento después de ser implantados. Sin embargo, los datos generados en este estudio
pueden ayudar a avanzar en el campo de estudio de la resistencia al desgaste de materiales,

mediante la creacion de materiales alternativos con mejores propiedades triboldgicas.

5.4 REGIMEN DE LUBRICACION

La importancia del mecanismo de lubricacion en las articulaciones sinoviales naturales y
artroplastias han sido ampliamente estudiados. Los estudios iniciales se basaron en la teoria
clésica de lubricacion hidrodindmica para predecir el régimen de lubricacion dependiendo de los
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parametros de material, lubricante y velocidad utilizados en modelo de lubricacion. Esto se
observa en el andlisis de lubricacion realizado por Jin et al. [15]. Este modelo basado en la teoria
clasica permitio evaluar el régimen de lubricacion elastohidrodindmica determinando el minimo
espesor de pelicula lubricante en un par articular utilizando un radio equivalente por medio del
modelo plano en bola equivalente. Este modelo permiti6 analizar las variaciones en el régimen de
lubricacidon en funcion del tamafio de los componentes por medio del claro radial definido por la
diferencia en tamafios entre la copa y la esfera del modelo. La limitacion de este modelo recae en

el hecho que el analisis es unidimensional en estado permanente.

Ademés, el modelo fue relacionado con la topografia de las superficies a través parametro A que
relaciona el espesor minimo de pelicula lubricante con las rugosidades de las superficies en
contacto. Algunos estudios hechos por Dawson et al. [100] y Tallian et al. [101] demostraron que
si el valor de la relacion A > 3, las superficies eran separadas por una pelicula lubricante con una
régimen de pelicula fluida. Por el contrario, si el valor de A < 1 producia un régimen de
lubricacion de frontera resultando en el contacto de las asperezas de las superficies. Por ultimo, el

valor 1 <\ >3 generaba un régimen de lubricacion mixto.

El analisis de lubricacion en este estudio determind que se puede alcanzar una pelicula de
lubricante completa en las articulaciones protésicas de cabeza grande, si las superficies
terminadas, el claro radial, el tamafio de cabeza femoral y los materiales son correctamente

elegidos.

El claro radial entre la esfera y la copa afectd directamente el minimo espesor de pelicula
lubricante. Al incrementar el radio de la esfera y disminuir el claro radial se encontré que el
espesor de pelicula lubricante se incrementd. Sin embargo, resultados contradictorios indican que
disminuir en exceso el claro radial con valores por debajo de 15 um resulta en la pérdida de la

pelicula lubricante por estrangulamiento generando mayor desgaste [102].

La relacion de rugosidad con el minimo espesor de lubricante demostrd ser a A > 3, lo cual indica
que con los parametros geométricos, materiales y acabado de superficies en los implantes usados
en este estudio para un claro radial de 50 pm permitieron alcanzar el régimen de lubricacion de

pelicula fluida.
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5.5 TEORIA DE LUBRICACION CON ECUACION DE REYNOLDS

La solucion de la ecuacién de Reynolds en 3D en estado transitorio permite evaluar el
comportamiento del lubricante durante un ciclo de marcha. Esta caracterizacién del régimen de
lubricacion es descrita en términos de la distribucién de presiones y espesor de lubricante. La
distribucién de presiones determina la cantidad de carga que puede sustentar el lubricante para
mantener separadas las superficies en movimiento. El espesor de pelicula lubricante varia
dependiendo de la cantidad de carga, viscosidad y velocidad de movimiento durante el ciclo de
marcha. El analisis por medio de la ecuacién de Reynolds en un implante esta en funcién de las
propiedades del material utilizado, el tamafio geométrico del implante, la rugosidad superficial,
las fuerza generadas durante el ciclo de marcha y el lubricante sinovial. Algunos autores como Jin
y Dowson [15-33] han estudiado ampliamente los efectos del régimen de lubricacion

elastohidrodindmica en implantes articulares.

En el presente estudio se analizé el efecto de lubricacion en un implante metal-metal de esfera
grande tipo “resufacing”. En la figura 5.5.1 se puede observar la distribucion de presiones y el
espesor de pelicula lubricante en la coordenada angular 6 de la esfera. La presion maxima
alcanzada esta determinada por el minimo espesor de pelicula lubricante. El valor de presion
maximo fue 30 MPa en la coordenada angular 6 de 90°, donde el espesor de pelicula lubricante

minimo alcanz6 0.5 pm en t=0.4 s durante el ciclo de marcha en la fase portante.

s P cffffe

(]

Presion (Mpa)
=
(05 ]
Espesor lubricante (pm)

60 70 80 90 100 110 120
Coordenada angular 0

FIGURA 5.5.1 Presion y espesor lubricante para t=0.4 s en el ciclo de marcha.
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5.6 DISENO MARMEL Y RANGO DE MOVIMIENTO

La artroplastia total de cadera (ATC) es un procedimiento quirdrgico indicado en pacientes que
presentan fracturas o artrosis. El éxito de ATC depende parcialmente de la técnica quirtrgica
adecuada, el disefio de protesis y los materiales utilizados para el par de contactos [103-105]. El
componente femoral convencional de ATC incluye un véastago disefiado para de fijacion en el
interior del fémur. Este tratamiento quirdrgico requiere cortar y destruir sustancialmente parte del

hueso del fémur con una disminucion de la integridad mecéanica del sistema de tejido dseo.

Por otro lado, en la tltima década ha resurgido el interés en el par metal-metal con la artroplastia
total de cadera de superficie “Hip resurfacing” (HRA), debido a sus ventajas relevantes: un
abordaje quirargico minimamente invasivo, la preservacion de hueso de la cabeza femoral, la
reduccién del tiempo quirdrgico, la reduccion del dolor y la de la pérdida de sangre intra-
operatorio [105-110]. A pesar de estas ventajas, algunos autores han examinado y comparado la
amplitud de rango de movimiento antes del pinzamiento de la ATC convencional y la HRA,
encontrando una reduccién significativa en el rango de movilidad de la HRA. De acuerdo con
Williams et al. [111] un componente femoral de didmetro méas grande relativo al didmetro del
cuello femoral dio como resultado un mayor rango de movimiento de la cadera al punto de
pinzamiento. Se ha reportado por diversos autores un incremento en el rango de movilidad
después de la artroplastia de superficie [105,110]. Sin embargo, Quesada et al. [112] report6
diferencias en el incremento del rango de movimiento después de la artroplastia de superficie
comparado con la artroplastia de cadera estandar, estas discrepancias se debieron a que las
artroplastias de superficie tuvieron relaciones anormales de tamafio del cuello y esfera femoral
produciendo pinzamiento y un decremento en el rango de movimiento. En un estudio realzado
por Kluess et al. [113], el rango de movimiento de la artroplastia de superficie observado en un
analisis computacional muestra que la movilidad de la cadera fue sustancialmente menor en la
artroplastia total de superficie que en la artroplastia total convencional, en el cual el rango de
movilidad fue vinculado a la razon de tamafio de cabeza-cuello el cual debe ser mayor a 1.2.
Ademas, el pinzamiento del cuello femoral sobre el componente acetabular incrementa el riesgo
de dislocacion, fractura de cuello y subsecuentemente la perdida del implante. En contraste
Incabo et al. [114] sefialé que el uso de técnicas computacionales limitan en gran medida la
certeza en los resultados de rango de movimiento indicando que la movilidad esta directamente

ligada a las restricciones de los tejidos blandos en la articulacion.
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Estos resultados contradictorios en la funcionalidad del rango de movimiento en la artroplastia de
superficie, motivaron a considerar el redisefio de la copa acetabular. En este trabajo se presentd
un estudio computacional concerniente al rango de movimiento para un disefio acetabulares HRA
convencional y una nuevo disefio llamado MARMEL de una protesis total de cadera de superficie
para mejorar el rango de movilidad, reducir el pinzamiento y el riesgo de dislocacion con
diferentes orientaciones del componente acetabular. Los resultados fueron comparados con
estudios de rango de movimiento de protesis de superficie encontrando que tanto la adecuada
orientacion de los implantes, asi como el disefio influyen directamente en el rango de movimiento

de la cadera.

El rango de movimiento en una artroplastia total de cadera esté influenciado directamente por la
posicién en que el componente acetabular es implantado. Esto se pudo comprobar con el analisis
de rango de movimiento en este estudio. En la practica médica, la posicion y el tamafio de los
componentes protésicos de la cadera son valorados preoperatoriamente por el cirujano por medio
de una radiografia estandar anteroposterior con la cadera en 10° de rotacion interna, de esta forma
es analizada la posicion anatomica correspondiente para cada paciente asegurando una
orientacion y tamafio de implantes adecuados [115-116]. Por lo que se evaluo el disefio del

componente acetabular para determinar el rango de movimiento en una protesis de superficie.

En la tabla 5.1 se pueden observar los resultados de varios autores que han reportado pinzamiento
femoro-acetabular en el maximo rango de movimiento de flexion, abduccion, rotacién interna a
90° de flexion y rotacion externa a 90° de flexion. Los resultados presentados en la literatura
permitieron realizar una comparacion cualitativa entre la HRA y ATC convencional con tamafios
de implantes y diferentes posiciones de componentes acetabulares. Basandose en estos resultados,
el anélisis computarizado llevado a cabo en este estudio para la HRA convencional, mostré estar
de acuerdo con la mayoria de los autores con excepcion de Kluess et al. [113] y Lavigne et al.
[117] que mostraron valores de rango de movimiento inferiores. EI maximo valor de flexion para
el disefio acetabular convencional en este estudio fue de 107.9°, el cual fue comparable con los
rangos obtenidos por Williams et al. [111], y por Stulberg et al. [110]. Por otra parte se observo
que para el principal movimiento de flexion hasta el pinzamiento reportado por Incabo et al. [114]
fue de 111° Estos controversiales resultados indican que el rango de movimiento principal de
flexion no se encuentra limitado por tejidos blandos y que se genera antes el pinzamiento femoro-
acetabular. Por otra parte, al realizar una comparacion en la ATC en los rangos de movilidad de

acuerdo con Howie et al. [108], Robinson et al. [118] y Burrougs et al. [119] los valores oscilaron
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entre 100° a 132°. Estos resultados siguieren que el rango de movimiento es mayor en ATC con

tamafios de cabeza femoral pequefios. Para tamarfios grandes no mostré diferencia alguna.

Tabla 5.1 Estudios del rango de movimiento de la cadera.
Autor Tipo de Tamafio Orientacion Tipos de movimientos
articulacion | implante acetabular Flexion Abduccion | RIa90°de | RE a90°de
mm flexion flexion
Kluess HRA 48 450 +15° 78° ND 14° ND
Howie HRA PR PR 950 700 ND ND
ATC 100° 500 ND ND
Incabo HRA PR 45°,+20° 111° ND 8° 41
Newman HRA PR PR 94+12° 25+8° ND ND
Lavigne HRA 46 ND 90° 400 ND ND
Williams HRA 44 30°, £25° 108° 60° ND ND
Stulberg HRA PR PR 104° 450 ND ND
Robinson ATC 28 450, £20° 132° ND 28° ND
Burroughs ATC 44 ND 107° ND 24° ND
Kubiak CN PR PR 122+16° 63+10° 35+6° 102+14°
CN Cadera normal
HRA Avrtroplastia total de cadera de resuperficializacion
ATC Artroplastia total de cadera convencional
ND No hay datos disponibles
PR Promedio

Para el nuevo disefio acetabular MARMEL el movimiento de flexion alcanzé 120.99, el cual es
comparable con el rango de movimiento de una cadera normal reportado por Kubiak et al. [56].
El nuevo disefio de componente acetabular MARMEL mostré un notable incremento en el
movimiento de la cadera en flexion pura en 12.86+1.5° y en rotacion externa en 13.4+1.8°
comparados con el disefio convencional en este estudio. Los movimientos de abduccion y
rotacion interna no mostraron un incremento sustancial debido a que se presento el pinzamiento

de huesos impidiendo el incremento del rango de movilidad generado por el nuevo disefio.

No obstante que el adecuado alineamiento asi como la seleccion en el tamafio de los implantes
protésicos los cuales dependen de la orientacidn natural de la pelvis y el tamafio natural de
cadera, son determinantes para el rango de movilidad. Sin embargo, el nuevo disefio de implante
acetabular MARMEL influye en los resultados de movilidad de la cadera. El incremento del
rango de movilidad para todo tipo de movimientos en el disefio acetabular MARMEL podria ser
una contribucion importante para mejorar el rendimiento de movilidad y reduciendo las
posibilidades de luxacidn, debido al efecto de pinzamiento en el borde de contacto prétesis HRA

convencional.
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5.7 ANALISIS DE DESGASTE DE BORDE POR “STRIPE WEAR”

Los resultados del modelo de elemento finito para el esfuerzo de contacto producido por la
microseparacion evidenciaron diferencias con respecto al angulo de inclinacion de 30° y 60°.
Esto puede ser explicado en términos de area de contacto entre la esfera nominal y el borde de la
copa que es dependiente de la posicién inicial que esta sujeta a un angulo de inclinacion [120].
Estas observaciones pueden estar relacionadas con la técnica quirtrgica indicada para este tipo de
prétesis, donde la posicién femoral sugerida es ligeramente en valgo con el fin de reducir el

riesgo de fractura de cuello femoral [65].

Por otra parte, el nuevo componente acetabular de diseio MARMEL tiene la capacidad de reducir
la distribucién de la presidon de contacto cuando esta mas cerca del borde en ambos angulos de
inclinacién. También se observé que los patrones de distribucién de contacto fueron similares en
ambos angulos para los disefios. El patréon de distribucién de esfuerzos y la franja de desgaste
“stripe wear” exhibida por HRA convencional en este estudio es consistente con superficies
femorales dafiadas de protesis HRA explantadas [94,121,122]. En contraste, el disefio MARMEL
mostré un menor esfuerzo de contacto en el borde redondeado con un patron de distribucion
esfuerzos puntuales para ambos angulos de inclinacion. Ademas, el &rea de maximo esfuerzo de
contacto en los componentes HRA con distribucion de “stripe wear” es mas grande que la
encontrada en MARMEL con una pequefia distribucion de esfuerzos redondeada. En la figura
5.7.1 se muestra el desgaste por “stripe wear” para a) el disefio HRA convencional donde el
desgaste fue producido por el efecto de contacto de bode del componente acetabular afilado.
Ademas, el efecto de microseparacion incrementdé notablemente el desgaste volumétrico
producido. En b) se muestra que el desgaste fue menos severo gracias al disefio de bode
MARMEL donde hubo una disminucion de esfuerzos de contacto en el borde del componente
acetabular con la esfera mostrando s6lo una pelicula de proteinas adheridas a la superficie

caracteristicas por las tonalidades en color.

En términos de desgaste, las observaciones acerca de la méaxima distribucion de esfuerzos a través
de un menor contacto de borde, puede sugerir que las asperezas que intervienen durante el
contacto deslizante puede dar lugar a un menor dafio en la superficie del disefio MARMEL con
respecto al HRA convencional. Ademas, segun la teoria de la lubricacion, la geometria del disefio
acetabular MARMEL con un corte de borde de 45° y un suave radio produce superficies no
paralelas con una geometria de cufia que resulta en un mejor escenario para régimen

hidrodinamico.
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FIGURA 5.7.1 Desgaste por “stripe wear” para disefio a) HRA convencional y b) MARMEL.
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5.8 EVALUACION HISTOPATOLOGICA DE BIOCOMPATIBILIDAD

En la seccion 5.3 se demostrd la influencia que tiene el boro en la aleacion Co-Cr sobre las
propiedades triboldgicas. Sin embargo, hacer cambios en una aleacién y demostrar su
biocompatibilidad es un proceso largo, que debe cumplir con una serie de pruebas y requisitos
descritos en la norma 1SO 10993 [57] mostrado en el ANEXO 5. De lo anterior se decidio realizar
pruebas de irritabilidad para determinar la posible toxicidad del boro como reaccién a cuerpo

extrafio con el objeto de determinar la viabilidad de realizar mas pruebas de biocompatibilidad.

En algunos estudios se han realizado pruebas para determinar la posible toxicidad del boro. En un
estudio Rubbins et al. [123] determind la exposicién crénica de boro y los parametros seminales
humanos. No se encontrd correlaciones significativas entre el boro y parametros adversos en
sangre u orina. En otro estudio, Turkez et al. [124] determind que no hubo efecto adverso de
algunos compuestos de boro en la toxicidad de metales pesados en la sangre humana. Por su
parte, Scialli et al. [125] no encontr6 evidencia clara de efectos atribuibles al boro en trabajadores

chinos altamente expuestos al boro.

En este estudio se realizaron pruebas “in vivo” en ratas de laboratorio para determinar la
biocompatibilidad de aleaciones Co-Cr con adiciones de boro. Los resultados en las muestras de
biopsias de control Co-Cr sin boro fue posible observar los tejidos dérmicos y epidérmicos sin
indicios de respuesta inflamatoria como se esperaba. Las biopsias de los tejidos de las muestras
con contenidos de boro sin evidencias de macréfagos y sin la respuesta inflamatoria. Sélo
congestion vascular discreta, que podria estar relacionada con el proceso de la reseccion. La
apariencia histoldgica de los tejidos analizados no exhiben presencia de pseudocéapsula, que esta
relacionada con los tipicos procesos inflamatorios cronicos resultante en la reaccion
granulomatosa, como se describe para las reacciones a cuerpos extrafios [126]. Al parecer las
aleaciones con boro son adecuados para las aplicaciones “in vivo”. Sin embargo, es necesario
realizar mas pruebas de biocompatibilidad debido a las limitaciones en nuestro estudio. Estos
estudios deben incluir grupos poblacionales mas grandes y mayor tiempo de seguimiento para
determinar el nivel de biocompatibilidad en la aleacion Co-Cr con adiciones de boro de acuerdo a
la norma I1SO 10993.
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CAPITULO VI

CONCLUSIONES

Este es el primer documento en donde se reporta la influencia del contenido de boro en el

comportamiento de desgaste de la aleacion de Co-Cr.
Microestructura

El aumento de porcentaje en peso de boro cambia significativamente la microestructura por
precipitacion de compuestos de interdendriticas (Cr,B, C0,1Mo04B,) Y las tipicas fases secundarias
de la aleacion de Co-Cr. Este aumento en la precipitacion de la red interdendritica resulta en una
reduccion en el tamafio de grano y un aumento de la dureza 36 a 54 HRC.

Pruebas de desgaste de “ball on disc”

Las pruebas de desgaste en “ball on disc” determinaron el comportamiento tribologico en las
aleaciones previo a las pruebas del simulador de cadera permitiendo evaluar el porcentaje de

contenido de boro en la aleacion.
Pruebas de desgate en simulador de cadera FIME 11

Las pruebas de desgaste en el simulador de cadera demostraron la influencia del contenido de
boro en el comportamiento tribolégico de las articulaciones de cadera metal-metal. El desgaste
volumétrico de los pares articulares de cadera con 1 % de boro fue menor que el resto de las
aleaciones. El incremento del contenido de boro cambia la microestructura de las aleaciones con
una mayor precipitacién de compuestos interdendriticas resultado la reduccion del tamafio de

grano gue muestra una disminucion significativa al desgaste.
Régimen de lubricacion y ecuacion de Reynolds

El claro radial entre la esfera y la copa afecta directamente el minimo espesor de pelicula
lubricante determinando el régimen de lubricacién. Por su parte, la rugosidad también tiene efecto
en el minimo espesor de pelicula lubricante. Si la rugosidad aumenta, tiene un efecto negativo
para el espesor de pelicula lubricante. De lo anterior se deduce que el tamafio de cabeza femoral,
el claro radial, la rugosidad, asi como los materiales son los factores que determinan el tipo de

régimen de lubricacion.
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Disefio MARMEL y Rango de Movimiento

En este trabajo se confirmé que el diseho MARMEL aumenta significativamente el rango de
movilidad para todas las posiciones acetabulares con cambios menores en el disefio convencional
gue pueden ser adoptadas facilmente para la industria médica. Por otra parte, este nuevo disefio
tiene un gran potencial para reducir la distribucién de esfuerzos de contacto cuando se producen
debido a la microseparacion entre el borde del componente acetabular y el cuello femoral, con la

disminucién de desgaste por “stripe wear”.
Biocompatibilidad

Las pruebas de irritabilidad no mostraron evidencia de células de macrdfagos o respuesta

inflamatoria como respuesta a cuerpo extrafio.

RECOMENDACIONES

Algunas recomendaciones en trabajos futuros relacionados con implantes metal-metal con

adiciones de boro se muestran a continuacion.

» Desarrollar un protocolo de maquinado a fin de evitar diferencias en los programas CNC
por cambio de centro de maquinado.

» Desarrollar un protocolo de pulido automatizado para evitar cambios en la morfologia
superficial y el claro radial generado por el maquinado CNC en los pares articulares.

» Realizar recubrimientos superficiales en aleacion con boro y comprobar su efectividad en
pruebas de desgaste.

> Realizar pruebas a 5 x 10° ciclos para determinar el efecto de “stripe wear” en simulador
de cadera FIME II.

» Realizar caracterizacion por TEM en aleacion con boro para la identificacion de fases
secundarias.

» Realizar pruebas de biocompatibilidad complementarias de acuerdo con la norma ISO
10993 en aleaciones Co-Cr con adiciones de boro en un grupo poblacional mas grande y

periodos de prueba a 24 semanas.
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ANEXO 1

OBTENCION DE MUESTRAS CON DIFERENTES CONTENIDOS DE BORO EN HORNO
DE ARCO ELECTRICO.

El contenido de boro en las aleaciones de esta investigacion fueron determinados de acuerdo a un
andlisis de los diagramas de fase de Co-B, Cr-B, Mo-B y B-C. Se determind el punto eutéctico
aproximadamente al 4 % de acuerdo con diagramas de fases binarios de equilibrio en la Figura
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FIGURA Al.1 Diagramas de fase de a) Co-B, b) Cr-B, ¢) Mo-B and d) B-C [1].

La obtencion de muestras para seleccion de contenidos de boro y pruebas de “ball on disc” fueron
realizadas en un horno de arco eléctrico que permite hacer aleaciones con elementos de alto punto
de fusién como son el carb6n (3500 °C), boro (2300 °C) y molibdeno (2617 °C). El arco eléctrico
pasa entre los electrodos a través del material a fundir. La corriente es suministrada a los

electrodos por medio de un transformador el cual regula el voltaje y la corriente ver figura Al1.2

Los materiales para realizar la fusion fueron pesados y empacados (figura A1.3) para realizar la

fusion en el horno de arco eléctrico segun la tabla Al.

TABLA Al. Peso en gramos y porcentaje en peso de aleacion Co-Cr-Mo-C-B.

Identificacion Co Cr Mo C B
g % g % g % g % g %
BO 3.2622 | 65.22 | 1.4252 | 28.5 | 0.3005 | 6 | 0.0149 | 0.28 0 0
Bl 3.2562 | 65.12 | 1.4254 | 28.5 | 0.3004 | 6 | 0.0147 | 0.28 | 0.0058 | 0.1
B2 3.2463 | 64.92 | 1.4252 | 28.5 | 0.3000 | 6 | 0.0143 | 0.28 | 0.0159 | 0.3
B3 3.2112 | 64.22 | 1.4253 | 28.5 | 0.3002 | 6 | 0.0144 | 0.28 | 0.0503 1
B4 3.160 | 63.22 | 1.4253 | 28.5 | 0.3007 | 6 | 0.0141 | 0.28 | 0.1009 2
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B5 3.0617 | 61.22 | 1.4254 | 28.5 | 0.3002 | 6 | 0.0145| 0.28 | 0.2010 | 4

El proceso de fusion se describe a continuacion:

En la colocacion de aleantes los elementos mas ligeros se colocaron en la parte baja (carbon,
boro) y en la parte alta se colocaron los materiales méas pesados a fin de evitar que la chispa del
arco dispersara el material y de esta forma fundiera primero los materiales con mayor punto de

fusion. Las muestras fueron fundidas en 4 ocasiones con el fin de lograr una fusién homogénea en

el material.

FIG. Al.2 Horno de arco eléctrico. FIG. Al1.3 Muestras aleantes para fusion.

FIG. Al.4 Aleantes en revolver. FIG. A1.5 Fusién de arco eléctrico.
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FIG. Al1.6 Enfriamiento del material. FIG. Al1.7 Aleaciones fundidas.

En el proceso de fusién se colocaron los materiales en el revolver del horno de fusion (5 gramos)
ver figura Al.4. Un lingote de titanio fue colocado en un compartimento el cual tiene la finalidad

de ser fundido primero con objeto eliminar cualquier residuo de aire que pueda oxidar la aleacion.

La camara de fusion fue purgada para liberarla de oxigeno por medio de una bomba de vacio a
4.5 Torr, posterior al vacio fue purgada con argon y generado vacio nuevamente a 3.5 Torr.
Una vez logrado el vacio se realiz6 la fusion colocando el electrodo de Tungsteno sobre el punto
de titanio generando el arco eléctrico fundiendo una a una las muestras girando el revolver (figura
ALl5). Al finalizar el arco eléctrico la muestra fue enfriada por medio de un sistema de
refrigeracion por flujo de agua dentro del revolver de cobre (figura Al.6) y purgados los gases
para abrir la tapa del horno y girar las muestras (figura A1.7). El proceso de fusion fue repetido

en 4 ocasiones siguiendo el mismo proceso para homogenizar la aleacion.

En la tabla Al.2 se muestra el disefio experimental de pruebas preliminares de “ball on disc” para
evaluar y elegir las aleaciones de acuerdo a un andlisis de resistencia al desgaste, dureza y

maquinabilidad.

TABLA Al.2 Resistencia al desgaste y maquinabilidad.
Identificacion Porcentaje de boro Respuesta desgaste ball
on disc en metros

BO 0% 250

Bl 0.1% 250

B2 0.3% 250

B3 1% 250

B4 2% 250

B5 4% 250
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CARACTERIZACION.

Las muestras fueron atacadas electroliticamente con una solucion 90 ml de HCI y 10 ml H20
durante 5 s a 20 V. La caracterizacion con microscopia electrénica de barrido (SEM) se llevo a
cabo un equipo Geol JSM 6490 LV con espectroscopia dispersiva de energia (EDS) para analizar
la composicién guimica de la diferentes fases y los mecanismos de desgaste producidos por la
prueba bola en disco. La rugosidad promedio inicial (Ry) y el perfil del segmento de desgaste
utilizando fue un perfilbmetro 150 SD2 SURFCOM. Las muestras para la dureza fueron
evaluadas por un microdurémetro SHIMADZU HMV-2 con una carga de 1,961 m durante 15

segundos.

PRUEBA DE DESGASTE “BALL ON DISC”.

Seis muestras con diferentes contenidos de boro fueron probadas usando la méaquina de desgaste
“ball on disc”. Cada muestra se probo utilizando una bola Alimina de un didmetro de 10 mm 'y
los siguientes parametros: La carga aplicada sobre las bolas era de 65 N, correspondientes a 1,9
GPa de tension de contacto hertziano con correderas de velocidad de 0.07 m/s (166 rpm), con una
radio de pistas de desgaste circular de 4 mm con un nimero de revoluciones de 10,000 (dando
una distancia total de deslizamiento de 250 m.) Una muestra de aleacion Co-Cr sin contenido de
boro fue probada como muestra de control. El lubricante usado en las pruebas del desgaste fue la
solucion de Ringer (8.6 g/l de NaCI,KCI 0.3 g/l y CaCl 0.33 g/l, con agua desionizada).El
coeficiente de friccion se registro continuamente durante cada prueba. El dafio a la superficie de

las pistas de desgaste de las muestras se analizaron por SEM.
ANALISIS DE MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO (SEM)

Las microestructuras de las muestras en 1000x con diferentes aleantes se muestran en la Figura.
Al1.8. Los precipitados de la matriz dendritica y frontera de grano fueron observados en las
aleaciones. Para la muestra BO se identificaron las fases secundarias tipicas (carburo M,3Cg y fase

o) embebidas en la matriz alfa de la base de cobalto (fcc).
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FIGURA A1.8 Microscopias electrénicas de barrido (SEM) de las muestras.

Se observo que la microestructura de las muestras de B1 a B5 fueron modificadas por la

precipitacion de particulas con forma aumenté el contenido a 4 % de boro.

Analizando esta informacion fue posible generar diferentes compuestos complejos (eutécticos de
Coy-By, Cry-By, Mo,-By y B,C,) para las composiciones quimicas usadas en este estudio. Para las
muestras de B1 a B4 se observo un incremento de la red interdendritica de estos compuestos con
un incremento de grano de 10 micras. Estos compuestos con morfologia eutéctica precipitaron en
las ubicaciones interdendriticas junto con carburos. Para la muestra de B5 la microestructura fue

diferente mostrando una fase oscura rica en Cr que se muestra (EDS) (Fig. A1.9).
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FIGURA AL.9 Andlisis (EDS) en la matriz y fases intermetalicas.

DUREZA

El efecto de los aleantes con respecto a la dureza se muestra en la fig. A1.10. Se puede observar
un incremento en la dureza conforme aumenta el porcentaje de contenido de boro. Esta tendencia
puede explicarse en el hecho de que la precipitacion eutéctica de compuestos complejos puede
conducir una reduccién de tamafio de grano y una mejora de la dureza. Sin embargo, demasiado
boro afiadido a la aleacion puede reducir el beneficio debido a la falta de ductilidad como se

muestra en b) una fractura en la muestra con 4 % de boro.
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FIG. A1.10 Efecto del boro en la aleacion. a) Medicion de dureza Rockwell C y b) fractura en la

aleacion.
MECANISMO DE DESGASTE

En la fig. Al1.11 se presenta un gréfico de desgaste volumétrico después de la prueba. Se puede

observar como el desgaste volumétrico esta directamente relacionado por el contenido de boro.
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FIGURA A1.11. Desgaste volumétrico de las muestras.
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Fig. A1.12 muestra las micrografias SEM de las superficies después de la prueba de desgaste. El
mecanismo de desgaste dominante para todas las condiciones fue de abrasion como se esperaba
para este tipo de prueba y la distancia de deslizamiento. No obstante, como el boro aumenta el
mecanismo de abrasivo fue menos grave. Se puede relacionar con el incremento de precipitados y
la reduccién de tamafio de grano. En la fig. 8 es posible observar que los compuestos
interdentriticos exhiben resistencia a ser extraidos o desfragmentados por rotura de fragil union
siendo retenido en la matriz. Puede ser favorable para disminuir el proceso de desgaste a causa de
estas microestructuras que tienen mejor integridad mecénica local. Sin embargo, es necesario

realizar méas trabajo con el fin de dilucidar el comportamiento mecéanico de estas aleaciones.

FIGURA A1.12 Superficies desgastadas por prueba de “ball on disc”.

CONCLUSIONES

Se ha observado la influencia de modificar microestructural con diferentes contenidos de boro en
el comportamiento de desgaste de la aleacion en base Co-Cr. Los aumentos de porcentaje en peso
de boro cambian significativamente la microestructura por precipitacion de compuestos
interdendriticos y las fases tipicas secundarias de la aleacion ASTM F75 07. Esta mejora de la
precipitacion de la red interdentritica tiene como resultando una reduccion de tamafio de grano y
el incremento de la dureza 36 a 67 HRC y una mejor respuesta al desgaste. Sin embargo se
observd un efecto poco benéfico debido a la falta de ductilidad en las aleaciones de 2 'y 4 % de

boro. La aleacion con 0.1 % de boro no mostr6 un cambio significativo en microestructura y
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resistencia al desgaste. Las aleaciones propuestas son 0.3, 0.6 y 1 % de acuerdo al estudio

realizado.
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ANEXO 2

DISENOS DE PROTESIS DE CADERA

El nacimiento de las técnicas modernas de artroplastia tiene su origen a finales de los 50 y
principios de los 60 con implantes de vastagos de cadera cemento 6seo polimetilmetacrilato
(PMMA), cuyo extremo esférico articulaba sobre un componente acetabular de polietileno de
ultra alto peso molecular (UHMWPE), también cementado. Los éxitos y fracasos en artroplastias
de cadera han servido para la innovacion de nuevos sistemas de cadera que intentan reducir la

tasa de fracasos.

Uno de los tipos de protesis de cadera mas empleado es la del tipo Charney. Béasicamente, los
principios propugnados por Charnley se basan en la fijacion mediante cemento 6seo de un
vastago de cadera y la articulacion esférica metélica contra un componente acetabular de
polietileno también cementado, intentado reducir al minimo la friccién entre ambos componentes.
Los problemas fundamentales de la artroplastia de Charnley son el aflojamiento del vastago y el
desgaste del componente acetabular por friccion, que conduce a una tasa de fracasos clinicos a

largo plazo moderado.

Histéricamente, los primeros disefios se fijaron al hueso mediante cementacion. Posteriormente
aparecieron los vastagos de ajuste mecanico o press-fit, que por medio su disefio intenta llenar el
canal femoral del hueso remodelado anclando el vastago por interposicion mecanica. La Gltima
generacién de vastagos femorales fueron recubiertos con esferas o mallas metalicas o bien con
hidroxiapatita, de forma que el remodelamiento de tejido dseo permita el anclaje biolégicamente

al véstago.

En la actualidad existe una amplia gama de componentes femorales y acetabulares que ofrecen
diferentes propiedades dependiendo de los materiales de fabricacion y la forma de fijacion.

continuacion se describen s6lo algunos componentes protésicos y sus caracteristicas.

El componente femoral estandar Charnley es no modular o monobloque, la cabeza y el vastago
son una sola pieza. Su anclaje en el fémur se realiza mediante cementacion. El diametro de la
cabeza es de 22.25 mm, aunque usualmente se conoce como cabeza de 22 mm, y la seccion del
cuello es circular. El angulo cérvico-diafisario es de 130° y el offset es de 45 mm. La base del

cuello forma una plataforma medial de unos 6 mm para el apoyo en calcar del implante. El
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vastago es relativamente delgado y en forma acufiada, teniendo su seccion en la zona metafisaria

una anchura de unos 2 cm y un espesor de 1 cm.

El componente femoral de Miller introduce modificaciones al implante Charnley, un mayor
diametro de cabeza de 32 mm para aumentar el rango de movimientos, un collar bien definido
para imposibilitar el hundimiento del vastago y una forma mas curvada para facilitar su insercion
anterior sin necesidad de realizar una osteotomia del trocanter mayor. El disefio del implante y la
técnica quirdrgica sugerida en ocasiones dificulta un posicionamiento en neutro o en valgo de la
prétesis. Esta prétesis esta fabricada en Protasul-10, aleacién de cobalto con 19% Cr, 33% Ni y

9% Mo. Aunque en Gltimos disefios se fabrica también en aleacion de titanio.

El componente femoral de Aufranc-Turner es similar a la protesis Muller, excepto que la cabeza
esta recortada inferiormente y el cuello es ovoidal, con el prop6sito de permitir mayor flexion,
abduccidn y extension sin que se produzcan pinzamientos. El vastago es de seccién algo mayor
que la de Miiller y el collar es concavo por su parte inferior para permitir mayor contacto con el

cemento 6seo.

El componente femoral de Harris (HD-2), la principal aportacién de Harris al disefio de la
prétesis de cadera es el disefio del vastago en la zona proximal con seccion transversal en forma
de viga en I, lo que le confiere una rigidez y resistencia similar a un disefio rectangular y
resistencia similar a un disefio rectangular pero reduce el peso del implante y aumenta su
superficie, con la cual existe un mayor contacto con cemento 6seo y un mejor anclaje de la
prétesis. La cabeza de la protesis puede ser de 22, 26 6 32 mm de didmetro. Recientemente Harris
modificé su protesis haciendo un disefio modular y prerecubriendo los 3 cm proximales del
vastago con una fina capa de Polimetilmetacrilato PMMA para una mejor fijacién del cemento

6seo en el momento del implante de la protesis [X].

El componente femoral de Sarmiento (STH-2) es similar al de Charnley, con cabeza de 28 mm de
didmetro, pero fue la primera protesis que impulsé la idea de utilizar aleacion de titanio para su
fabricacion. La justificacion del empleo del titanio es que su mayor resistencia a la fatiga y su
menor mddulo eléstico permiten incrementar la transmision de cargas en el implante al cemento y
al hueso en la zona calcar sin que se produzca ruptura del vastago. Ademas, es posible reducir la
seccion del vastago, lo que permite que esta protesis tenga una forma més recta y que su

implantacion sea fécil [X].
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El componente femoral de Judet fue la primera protesis especificamente disefiada para su
implantacion sin cemento por ajuste mecanico o Press-fit, tanto del componente femoral como el
acetabular. Su superficie es muy rugosa, con un tamafio de poro de 0.2 a 1 mm para permitir su
fijacion por crecimiento 6seo en su superficie. La estabilidad primaria la consigue con un
abultado collar y una aleta lateral que le proporciona estabilidad a rotacion. El acetabulo de Judet
era de polietileno, pero con una cUpula metélica exterior también rugosa exteriormente para su
anclaje en la pelvis. Judet obtuvo buenos resultados en un 87% en pacientes con un seguimiento
de 5 a 9 afios, lo que no puede calificarse como positivo a la vista de los resultados muy
superiores de la serie Charnley.

El componente femoral AML esté fabricado de aleacion de cromo cobalto molibdeno Cr-Co-Mo.
Todo el vastago, salvo el tercio distal, estd recubierto de polvo de la misma aleacion que se
deposita sobre el vastago mediante procedimientos de sinterizacion a altas temperaturas. El
resultado del tamafio del poro es extremadamente pequefio. Inicialmente todo el vastago estaba
recubierto de polvo metélico pero la dificultad de su retiro propicio no recubrir el tercio distal y
solo el recubrimiento del tercio proximal conduciria a una fijacion secundaria similar de la

prétesis con menor problema de retorsion 6sea.

El componente femoral de Harris-Galante esta fabricado de aleacion de titanio y su superficie
presenta una serie de rebajes en su tercio proximal en los cuales se inserta una malla metélica de
titanio puro soldado al metal base mediante difusion a altas presiones y temperaturas. Los rebajes
y mallas se encuentran en las caras medial, posterior y anterior del vastago. En la cara lateral no
se coloca rebaje alguno por que la interfase esta sometida a traccion, lo cual no estimula la
formacion 6sea y puede conducir a efectos adversos. El sistema es de tipo modular, con tres
vastagos de diferentes tamafios y cabezas de aleacién de cromo cobalto. El cotilo es de tipo
metal-backed (cupula metalica y espaciador de polietileno). La clpula se une a la pelvis con
tornillos, lo que proporciona estabilidad primaria y su superficie también esta recubierta de malla

metalica para lograr una mayor estabilidad secundaria.

El componente femoral PCA esta fabricado en aleacion Cr-Co y el vastago tiene un perfil
curvado y una longitud relativamente corta. Su tercio proximal tiene una seccion bastante
abultada, para un mayor llenado del canal medular y se encuentra recubierta por esferas del
mismo material unidas al nucleo del vastago por difusion. El vastago presenta un arco posterior
para un mejor ajuste a la anatomia en anteversion. Su disefio sin collar se fija por medio de

cemento, de forma que la porosidad en el tercio proximal favorezca la fijacion por mayor
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interferencia mecanica entre el cemento y el vastago. También se utiliza como protesis no

cementada.

El componente femoral Furlong es recto y se caracteriza por estar el vastago totalmente
recubierto con hidroxiapatita, con la idea de que el hueso en remodelacion se enlace
guimicamente con la hidroxiapatita de su superficie y se produzca una fijacion secundaria
definitiva. El tercio proximal del vastago tiene un perfil ligeramente curvado en su cara medial
para facilitar la introduccion del vastago en el canal. Ademas, esta zona tiene una seccién
relativamente grande para mejorar el llenado del canal. La estabilidad primaria del vastago se

consigue mediante un collar medial para apoyo en calcar y una aleta lateral para minimizar giros.

El componente femoral SLA® es modular con cabezas intercambiables de Cr-Co-Mo o ceramica.
El vastago sin cemento es de aleacion de titanio TiAl6Va4 forjado, con recubrimiento proximal
de titanio puro rociado de plasma (Plasmapore®). Otro tipo de componente es vastago cementado
SLA® es de acero inoxidable forjado, con alto contenido de cromo y nitrogeno (ISONIC®), la
superficie de la prétesis lisa permite cierto micromovimiento entre el implante y el cemento. El
vastago recto morfoadaptado permite la utilizacion indistinta en los lados derecho e izquierdo.
Este disefio se realiz6 con la antropomorfometria del fémur proximal de la poblacién mexicana y
cuenta con diferentes tamafios de prétesis con el fin de permitir una mejor adaptabilidad en el

paciente receptor.

La protesis total de cadera Lubinus esta formada por un vastago de forma anatémica que permite
un adecuado posicionamiento en el canal femoral con un manto de cemento Gseo uniforme
alrededor del vastago. El vastago en forma de S es resistente a fuerzas rotatorias con un amplio
apoyo del collarin que permite la distribucion fisioldgica de las fuerzas en el fémur. El sistema
modular que permite ajustarse a las condiciones anatdmicas y cuenta con 2 longitudes estandares
y 4 adicionales de vastagos de 200 a 350 mm para revisiones. El disefio del cotilo de polietileno

encaja a presion contrarrestando la tendencia a la luxacion.

Los cotilos de polietileno UHMWPE (Ultra-High Molecular Weight Poly-Ethilene) surgen como
una evolucion del teflén y del polietileno de alto peso molecular empleados por Charnley, ante
los problemas de desgaste detectados con estos materiales. EI diametro interno del cotilo es de 22,
28 y 32 mm. Las principales diferencias entre los cotilos son su distinto comportamiento a
desgaste, friccion, presion sobre el cotilo, estabilidad de dislocaciones, rango de movimientos,
espesor del polietileno, duracién de espesor desgastable, distribucion de esfuerzos. Los cotilos de

polietileno se fijan al acetabulo natural con cemento 6seo.
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El componente parcial femoral Thompson fabricada en acero inoxidable para el reemplazo de la
cabeza y el cuello femoral, para los casos en que se evidencia buena conformacién del acetabulo
y hueso suficiente en el cuello femoral para el asentamiento de la protesis, ya que el componente
femoral se apoya directamente sobre el hueso del cétilo. Puede ser usada en fractura aguda del
cuello femoral o en otros tipos de fracturas a éste nivel o también como alternativa de artroplastia
total en una persona poco activa, con frecuencia en aquellas mayores de 75 afios. Estas protesis
pueden ser indicadas cuando estan agotadas las posibilidades de inmovilizacion de la fractura por
osteosintesis. Son de cuello corto y cabeza grande (38-50 mm).

El componente parcial femoral Lazcano es un modelo de prétesis femoral de Cr-Co-Mo con ceja
posterior de cobra disefiado por Charnley para que al momento de introducir la protesis tenga un
efecto de presurizacién en el canal medular. Cuenta con un collarin proximal recomendado para
pacientes osteoporéticos de edad avanzada con un canal medular mas ancho y para provocar
presion sobre el calcar evitando la reabsorcion 6sea. Ademas tiene con un angulo tallo cefalico de
140° con el objeto de incrementar la posicion valga y cambiar la direccion de la erosion hacia el
iliaco produciendo el desgaste lateral y no medial, evitando la protusion hacia la pelvis.

El componente parcial femoral Austin Moore cuenta con una geometria de la seccion de los
vastagos es de tipo rectangular con ventanas que favorecen el crecimiento 6seo por ellas y
permiten un anclaje muy efectivo de la prétesis parcial principalmente para pacientes con fractura

de cuello de fémur, edad avanzada y muy bajos requerimientos funcionales.

El uso de cotilos con cupula metalica (metal-backed) y espaciadores de UHMWPE se realiz6 por
Harris, quien observ6 un bajo indice de aflojamientos en una serie de pacientes en los que se
implanté con cemento dseo. Ademas se han realizado disefios no cementados que e fijan a la
pelvis mediante impactacion o roscado y algunos reforzados con tornillos o con recubrimientos

en la superficie externa con poro o malla metélica o hidroxiapatita.

La protesis tipo de Superficie o “Hip Resurfacing” ofrece una solucion ideal para artroplastias de
cadera en la que se realiza Unicamente un moldeo en la superficie tanto de la cabeza del fémur,
como de la copa acetabular sin necesidad de eliminar la cabeza femoral, el cual permite una
reserva de manto 6seo para una futura reintervencion quirdrgica de revision. Las proétesis de
superficie, unen a la ventaja del metal-metal, la conservacion de la cabeza y mayor parte del
cuello femoral. Indicadas en pacientes menores de 65 afios y constituyen un gran avance por su
mayor duracién, menor frecuencia de dislocaciones y fundamentalmente por conservar hueso en

vista a posibles revisiones (reintervencion o recambio). Otra ventaja es permitir usar cabezas
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grandes lo que reduce el riesgo de luxaciones; la cadera reproduce mejor la anatomia y las
ventajas biomecanicas son evidentes con menor riesgo de alteracién de la longitud (dismetrias) y
del off-set (lateralizacion). Al ser seleccionada la protesis de superfice por sus ventajas tedrics

sobre la demaés protesis, sera descrita ampliamente a continuacion:
HIP RESURFACING

La artroplastia total de cadera es un procedimiento quirdrgico destinado a restaurar la movilidad
de la cadera la cual es afectada en su funcionalidad principalmente por fracturas Gseas o
enfermedades degenerativas de cartilago, el procedimiento consiste en cambiar la parte afectada
de la cadera por un implante protésico el cual esta compuesto por dos elementos, el primero es el
componente femoral el cual es insertado en el hueso del fémur y el segundo es el componente
acetabular el cual es insertado en cavidad cotiloidea de la pelvis. Estos implantes pueden ser de
dos tipos, el primero de vastago para la artroplastia total de cadera la cual es indicada en fracturas
y enfermedad articulares de cartilago en pacientes mayores de 60 afios, en el cual es seccionada y
removida la cabeza y el canal medular del fémur como se muestra en la figura A2.1 a), el segundo
de superficie para la artroplastia total de superficie en el cual Unicamente se remodela la

superficie dsea del fémur sin seccionarla, figura A2.1 b) [1].

Figura A2.1 Tipos de prétesis de cadera. Artroplastia
total de cadera a), artroplastia total de superficie b).

A pesar del reciente interés que ha tenido la comunidad medica en la artroplastia total de
superficie en la Gltima década, el concepto de la prétesis de cadera de superficie no es nuevo. La
primer artroplastia total de cadera de superficie fue realizada por Charley en los afios 50’s usando
la configuracién de articulacion de teflon, éste tipo de implante fue asociado con falla temprana
por necrosis de la cabeza femoral. En los afios 70 la artroplastia de superficie reaparecio, como
una alternativa para preservar el manto 6seo femoral en comparacién con la artroplastia total de
cadera convencional. Los resultados iniciales pronto dieron rangos de falla inaceptables
concernientes a la perdida del componente acetabular y fractura del cuello femoral a acusa de un

disefio pobre y métodos inapropiados de manufactura ya que es importante tener un conocimiento
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adecuado de la metalurgia del proceso y las aleaciones. En los 80’s el concepto de implantes de
superficie introducido en los afios anteriores condujo a prétesis de cabeza femoral grande con
copas acetabulares de pared delgada de Polietileno de Ultra Alto Peso Molecular (UHMWPE) el
cual produjo particulas de desgaste significativamente con una alta tasa de cirugias de revision.
En la década de los 90’s fueron usados protesis de superficie metal sobre metal y sistemas

hibridos con acetabulos no cementados.

Actualmente la artroplastia total de cadera de superficie esta indicada como solucion a problemas
relacionados con enfermedades degenerativas y dolor en la cadera que limitan la movilidad de la
articulacion de la cadera en pacientes jovenes. Los resultados insatisfactorios de la artroplastia
total de cadera convencional en la poblacién mas joven menor a 60 afios, ha iniciado un nuevo
interés en la Gltima década en las protesis de superficie con todas sus ventajas tedricas,
preservando la mayor parte de la cabeza y el canal femoral medular intacto lo cual permite una
futura cirugia de revision o reintervencion con una protesis de vastago estandar, si esta fuera
necesaria. La cabeza femoral superficializada reproduce lo mas cerca posible el tamafio
anatémico del paciente y provee un tamafio 6ptimo de componentes que reducen el riesgo de
pinzamiento femoro-acetabular el cual consiste en el choque que se produce entre el hueso
femoral y el componente protésico acetabular o bien entre hueso del fémur y el hueso de la pelvis
cuando el movimiento de la extremidad es llevado a su punto maximo. Ademas se reduce la

incidencia de dislocacion en el cual la cabeza femoral se sale de su lugar.
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ANEXO 4

El software Comercial ProCAST v.2008 fue utilizado para simular el comportamiento del flujo de
fluido durante el llenado de moldes y solidificacion de la aleacion ASTM F75 07. Los pardmetros
de vaciado utilizados son moldes ceramicos de 6 mm de espesor, la aleacién fundida se vierte en
la cavidad del molde precalentado a 950 ° C con un tiempo de llenado de 2.4 s, la entrada es de
1,0 kg/s a una temperatura aleacion fundida de 1500 ° C de acuerdo con los parametros del
proceso de fundicién. Los parametros utilizados para el molde ceramico fue de 500 m? W/K
como condicion de transferencia de calor entre el molde de ceramico y la aleacion y 20 m* W/K
como condicidn de transferencia de calor en el molde ceramico y la temperatura ambiente [1].

A 4.1 Simulacion de tiempo de solidificacion y porosidad por contraccion.

Los resultados en la figura A 4.1 muestran los arboles de fundicion libres de defectos. En a) el
tiempo de solidificacion de las esferas se alcanz6 en 565 s. En b) se muestra el arbol libre de
defectos por porosidad. En c) el tiempo de solidificacion es alcanzado a los 657 segundos. En d)
muestra los implantes libres de defectos por porosidad. En e) el tiempo de solidificacion para las
copas acetabulares es alcanzado a los 819 s. En f) muestra que no hay porosidad en las copas.

1. Alvarez Vera, M, et al. Failure analysis of Co-Cr hip resurfacing prosthesis during solidification. Case
Studies in Engineering Failure Analysis, 2012, In press.
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Protocolo de Investigacion Clinica

1.- Antecedentes:
Biocompatibilidad

La palabra biocompatibilidad se refiere a la interaccién entre un dispositivo medico y los tejidos
en un sistema fisiologico de un paciente tratado con un dispositivo. Un estudio de
biocompatibilidad es una evaluacién de seguridad de un dispositivo. Los estudios de
biocompatibilidad son investigados usando quimica analitica, pruebas in vitro y modelos
animales. Ademas, El término biocompatibilidad se define no sélo por la falta de citotoxicidad de
un biomaterial, sino también por la biofuncionalidad del material, lo que le permite llevar a cabo
las interacciones célula-biomaterial. Los estudios de biocompatibilidad de un dispositivo
implantable requieren experimentos complejos tanto “in vitro” e “in vivo” con el fin de probar los
efectos locales y sistémicos de la materia en las células.

Un material se puede considerar boicompatible cuando la caracterizacion del dispositivo cumple
con las mismas especificaciones de aleacién y propiedades de acuerdo con los requerimientos
de la norma ISO 10993-1, como se muestra el diagrama de flujo (Fig. A5.1) [1].

Flow chart to aid in ensuring a systematic approach to biological
evaluation of medical devices
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Fig. A5.1 Diagrama de flujo para evaluar biocompatibilidad de materiales.

166



Los biomateriales son utilizados en dispositivos médicos destinados a ser implantados en el
cuerpo humano como constituyentes de dispositivos ortopédicos, estan disefiados para realizar
ciertas funciones biolégicas mediante la sustitucién o reparacion de diferentes tejidos como
hueso, cartilago o ligamentos y tendones, e incluso para la reparacion 6sea.

Ciertas propiedades de los materiales hacen a algunos metales sean usados como componentes
de dispositivos médicos ortopédicos. Estas propiedades incluyen la resistencia a la corrosion,
resistencia, rigidez, amortiguamiento, resistencia a la fatiga, resistencia a la fractura y
biocompatibilidad. Una propiedad importante de los materiales que han llevado al uso
generalizado de aleaciones de metales como materiales para implantes ortopédicos articulares
son la resistencia al desgaste y a la corrosién. Aunque las aleaciones de Ti, de Co-Cr y de acero
inoxidable se utilizan cominmente en aparatos ortopédicos, las aleaciones de Ti y aleaciones de
Co-Cr son los metales mas comunes utilizados en los dispositivos para artroplastia total de
articulaciones.

Todos los materiales generan alguna respuesta debido a que ninguno es verdaderamente inerte.
La respuesta generalmente se produce en la interfase tejido implante y depende de muchos
factores. Algunos factores importantes son el tipo de tejido, la salud del tejido, la edad del tejido,
el suministro de sangre, cantidad de movimiento, la carga mecanica, composicion del implante,
morfologia de la superficie del implante y las reacciones quimicas de implantes.

Hay cuatro tipos generales de la respuesta de implante tejido, el primer tipo es un respuesta
toxica en la que el material de implante mata a las células en el los tejidos circundantes o libera
guimicos que migran dentro de liquidos de los tejidos y causan dafio sistémico. El segundo y
mas comun tipo de respuesta de tejido en un material de implante es la formacion de una
capsula fibrosa que intenta aislar el material extrafio del medio. Este tipo de respuesta sirve para
proteger al receptor de un implante y eventualmente puede conducir a la completa encapsulacion
fibrosa. Algunos materiales como aleaciones de metales de uso ortopédico, algunos polimeros y
ceramicos biolégicamente inactivos como alimina o zirconio producen este tipo de respuesta
interfacial cuando son implantados en tejidos subcutaneos. Cuando son implantados en hueso,
estos mismos materiales son usualmente rodeados por hueso o tejido fibroso. El tercer tipo de
respuesta de tejido son los implantes reabsorbibles en que se degradan gradualmente con el
tiempo y son reemplazadas por tejidos. Por ultimo el cuarto tipo de respuesta interfacial ocurre
cuando se forma un enlace en la interfase entre el implante y el tejido, conocida como interfase
bioactiva. Un implante bioactivo forma un enlace con el hueso por medio de reacciones quimicas
en su interfase.

Los materiales utilizados en la actualidad en implantes articulares tienen un periodo de vida
estimado entre 10 a 15 afios, requiriendo una cirugia de revision. La revisién es necesaria en las
gran parte a causa de aflojamiento del implante. El aflojamiento del implante puede ser resultado
de una variedad de factores biomecénicos como excesiva actividad por parte del paciente, la
fatiga del material, remocion en el interfaz de tejido implante, sobresolicitacion de esfuerzos del
hueso en el dispositivo, inflamacién, infeccion y osteolisis. El problema principal con los actuales
sistemas de reemplazo articular es el aflojamiento de algin componente, el cual se cree es
causada principalmente por la inflamacion en respuesta a las particulas generadas por desgaste
en las articulaciones.

Por tal motivo es de interés en el presente estudio una nueva aleacion basada en la aleacion
ASTM F 75 con adiciones de boro. La adicion de boro en la aleacion ASTM F 75 07 de la
protesis incrementard la resistencia al desgaste generado por el refinamiento microestructural,
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por lo que se requiere analizar los efectos generados por el incremento de boro. A continuacion
se refieren los lineamientos para la realizacion del presente estudio.

EVALUACION BIOLOGICA EN DISPOSITIVOS MEDICOS.

Para evaluar la respuesta biologica de dispositivos y materiales como parte de una evaluacion
global para el desarrollo de dispositivos médicos, es necesario referirse a los estandares
internacionales.

En lo concerniente a la seguridad en la utilizacion de dispositivos médicos y materiales, la norma
ISO 10993 clasifica los productos sanitarios en categorias amplias e indica las pruebas
biolégicas que se cree son relevantes para la consideracion de cada categoria de dispositivos.
Las reacciones bioldgicas que son adversas para un material en una aplicacién, puede no ser
adverso para el uso del material en una aplicacién diferente. Las pruebas bioldgicas se basan en
modelos animales, por lo tanto, en un material no puede ser demostrado de forma concluyente
gue las reacciones de los tejidos en el ser humano sean los mismos. Ademés, diferencias entre
los seres humanos sugieren que algunos pacientes pueden tener reacciones adversas, incluso a
los materiales bien establecidos.

La seleccién y evaluacion de cualquier material o producto destinado para su uso en seres
humanos requiere una estructura programada de evaluacion. En el proceso de disefio de un
dispositivo se deben analizar y documentar las ventajas y desventajas de diferentes opciones de
materiales y diferentes métodos de prueba. Para evaluar que el material es seguro para uso
humano, se debe llevar a cabo un programa que consta de una evaluacion bioldgica.

En la seleccién de los materiales que se utilizaran en la fabricacion del dispositivo, la primera
consideracion debe ser el propdsito, las caracteristicas y propiedades de los materiales, que
incluyen productos quimicos, toxicolégicos, propiedades fisicas, eléctricas, morfologicas y
mecanicas.

Las pruebas que se utilizaran en la evaluacion bioldgica y la interpretacion de los resultados de
estas pruebas deben tomar en cuenta la composiciéon quimica de los materiales, incluyendo las
condiciones de exposicién y la naturaleza, grado, la frecuencia y duracién de la exposicion del
dispositivo o de sus componentes en el cuerpo.

Para la consideracion de evaluacion de pruebas de dispositivos médicos en la categoria de
implantes en este trabajo, la naturaleza del contacto que se genera es tejido-hueso con una
duracion catalogada como permanente (mayor a 30 dias), la norma ISO 10993 recomienda que
se realicen pruebas de efectos bioldgicos de citotoxicidad, sensibilizacion, irritacion o reactividad
intracutdnea, toxicidad sistémica, toxicidad subcrdnica, genotoxicidad e implantacibn como se
muestra en la tabla 1.

Citotoxicidad: con el uso de técnicas de cultivo celular, estos examenes determinan la lisis de las
células (muerte celular), la inhibicién de la célula crecimiento, y otros efectos sobre las células
causado por los dispositivos médicos, materiales y / o de sus extractos.

Sensibilizacion: estas pruebas estiman el potencial de los dispositivos médicos y materiales por
sensibilizacion de contacto. Estas pruebas son apropiadas en la exposicion o contacto aun por
algunos minutos de sustancias que pueden resultar en reacciones alérgicas o de sensibilizacion.
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Table 1 — Initial evaluation tests for consideration

Medical device categorization by Biclogical effect
Contact duration
(cee 4.3) 2 = |2
A g
A — Limited = 5|5 = 3
(< 24 R} 2| 5 |22 = | £ £ | 8 =
Nature of body contact = = o E = | =2 = -}
(see4.2) o L] £ 2 = =58 3 8 E
B — prolonged g = E ] g = = B = a
{24 h to 30 days) 2| 2 |s58| & |22 £ = | 8
o @ | E |E & E E
=4 = o W
Z — permanent E=1 % = T
(> 30 days) E oy =
= o
Category Contact
& x x x
Skim B 0 4 *
[ x x x
A x = x
. . Mucosal
Surface device membrane B x b x
c X = X x X
A 4 = 4
Breached or
compromised B x x x
surface
[ x x x x x
A x = x x x
Blood path,
indirect B x x x x x
c X = x x X X
External A * * *
communicating Tissuae/bone/dentin B x x x * x x x
device
[ x x x * x x x
A x = x x x
Circulating blood B x x x ® 4 x x x
c X = X x x X = X
A X = X
Tissue/bone B £ x e x x x b
: Lo * = * x x * =
Implant device
& x x x * x x x
Blood B x = x x x x = x
c x = x x x x = x
MOTE This table is a framework for the development of an assessment programme and is not a checklist (see Clause &)

Irritacién: estas pruebas estiman el potencial de irritacion de los dispositivos médicos vy
materiales, usando lugares apropiados de tejido para el implante como la piel, ojos y membranas
mucosas en un modelo adecuado. La prueba realizada debe ser adecuada para la ruta (piel,
0jos, mucosa) Yy la duracion de la exposicion o contacto para determinar los efectos irritantes de
los dispositivos, materiales y sustancias.

Reactividad intracutanea: estas pruebas evallan la reaccion localizada de los tejidos de
dispositivos médicos. Estas pruebas seran de aplicacion cuando la determinacién de la irritacion
por las pruebas cutaneas o mucosas son inapropiadas (por ejemplo, dispositivos médicos que
tienen acceso a la ruta de la sangre).

Toxicidad sistémica: estas pruebas estiman los posibles efectos nocivos de la exposicion durante
un periodo menor de 24 h, a los dispositivos médicos o materiales en un modelo animal. Estas
pruebas son apropiadas donde el contacto permite potencial absorcion de productos toxicos de
degradacion.

Toxicidad subcronica: estos exdmenes determinan los efectos de exposicion simple o multiples
de dispositivos médicos o materiales por un periodo no menor a 24 h pero inferior o igual al 10%
del total de la vida util del animal de experimentacion.
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Genotoxicidad: estas pruebas utilizan cultivos de células de mamiferos o no mamiferos u otras
técnicas para determinar las mutaciones genéticas, cambios en la estructura cromosémica y
namero, y el ADN de otros genes o toxicidad causada por los dispositivos médicos o materiales.

Implantacion: estas pruebas evaltan los efectos locales patoldgicos en los tejidos vivos, tanto a
nivel microscopico como a nivel macroscopico, de una muestra de un material o producto final
que se implanta quirdrgicamente o colocado en un sitio o tejido de implante apropiado para el
uso previsto. Estas pruebas deben ser apropiados para la ruta y duracion del contacto. Para un
material, estas pruebas son equivalentes a las pruebas de toxicidad subcrénica si los efectos
sistémicos también son investigados.

MATERIAL UTILIZADO.

Debido a la naturaleza inicial de la investigacién, se realizard un andlisis del material de uso
comun en implantes protésicos basado en la noma ASTM F 75 07 con adiciones de diferentes
contenidos de boro.

El estudio centrara su atencién en la pruebas de sensibilizacién e irritaciobn o reactividad
intracutdnea para determinar posibles efectos bioldgicos causados por el boro, lo cual dara los
lineamientos para futuras investigacién en dispositivos médicos con estos materiales y sus
consecuentes estudios de efectos bioldgicos.

El material de interés que se utilizara en la presente investigacion esta basada en la aleacion
ASTM F 75 07 como material de control negativo. Ademas, la aleacion es utilizada como material
base para adiciones de boro.

Los requerimientos quimicos en porcentaje de peso de la aleacion ASTM F75 07 est4 dada en la
siguiente forma:

Tabla 1

Composicion de elementos de las muestras Co-Cr-Mo de prueba y la ASTM F 75 07;
Especificacion Estandar de la Aleacion por Fundicién Cobalto-28 Cromo-6 Molibdeno y Aleacién
para Implantes Quirlrgicos.

Elemento ASTM F 75 07 Muestra BO Muestra BO.1  Muestra B0.3 Muestra B1

requerido (wt %) (wt %) (wt %) (wt %) (wt %)
Co Balance Balance Balance Balance Balance
Cr 27-30 28.3-28.9 28.3-28.9 28.3-28.9 28.3-28.9
Mo 5-7 5.9-6.4 5.9-6.4 5.9-6.4 5.9-6.4
Ni <0.5 0.19-0.33 0.19-0.33 0.19-0.33 0.19-0.33
Fe <0.75 0.13-0.26 0.13-0.26 0.13-0.26 0.13-0.26
C <0.35 0.21-0.23 0.21-0.23 0.21-0.23 0.21-0.23
Si <1 <0.4 <0.4 <0.4 <0.4
Mn <1 <0.6 <0.6 <0.6 <0.6
W <0.2 <0.05 <0.05 <0.05 <0.05
P <0.02 <0.016 <0.016 <0.016 <0.016
S <0.01 <0.008 <0.008 <0.008 <0.008
N <0.25 <0.12 <0.12 <0.12 <0.12
Al <0.1 <0.06 <0.06 <0.06 <0.06
Ti <0.1 <0.007 <0.007 <0.007 <0.007
B <0.01 <0.01 0.09-0.11 0.29-0.31 0.9-1.1
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MODELOS ANIMALES.

En la mayoria de los casos, el modelo animal de uso mas comun para la evaluacion de los
materiales implantables es el conejo blanco de Nueva Zelanda y ratas de laboratorio (Rattus
Norvergicus). Estos animales tienen los musculos paravertebrales bien desarrollado y los
huesos. Ademas, hay espacio suficiente disponible para implantacién subcutanea. Los
especimenes de prueba y los materiales de control deben ser implantados bajo las mismas
condiciones de animales de la misma especie y de la misma edad. El control de referencia de
especimenes de prueba deben ser implantados en el mismo animal. Los procedimientos y
lineamientos para el cuidado de los animales se siguen de acuerdo con la norma ISO 10993-2 el
cual describe los principios éticos para la realizacion de experimentos en animales vivos. Los
animales deben ser tratados con humanidad, de acuerdo con las buenas practicas veterinarias, y
aprovechar todas las oportunidades para minimizar el dolor, la ansiedad, sufrimiento, angustia o
dafio duradero en los animales.

PERIODOS DE PRUEBA.

Los materiales pueden ser implantados quirdrgicamente en muasculo, hueso o tejido subcutaneo
en evaluaciones a corto plazo (menos de 12 semanas) y a largo plazo (mas de 12 semanas). La
respuesta local bioldgica a materiales implantados depende de las propiedades del material y de
la respuesta asociado al trauma de la cirugia. La configuracion del tejido en los alrededores de
un implante cambia con el tiempo transcurrido después de la cirugia. Durante las primeras dos
semanas después del implante, la reaccién debido al procedimiento quirargico puede ser dificil
de distinguir de la reaccién del tejido hecha por el implante. En el masculo y tejido conectivo,
dependiendo de la especie y la severidad de trauma quirdrgico, se puede observar un estado
estable en la poblacion celular después de nueve a doce semanas.

PRUEBAS DE SENSIBILIZACION E IRRITACION.

Las pruebas de irritacion dérmica en animales pequefios son realizadas para ayudar a identificar
materiales que pueden ser potencialmente usados en tejidos como piel humana o mucosa. Un
material irritante es un material que produce cambios inflamatorios en la piel como resultado del
efecto de un dafio directo caracterizado por la presencia de inflamacién o en un caso de irritacién
severa 0 necrosis.

Los animales de prueba preferidos son los conejos y ratas como se evidencia por la gran
cantidad de informacion de irritaciébn dérmica de estos animales en el Registro de Efectos
Toxicos de Material Quimicos (RTECS). En estos estudios se reporta que el 85% de los
resultados de reportes de pruebas son con conejos, 7.5 % en humanos, 4 % en ratones y 3 %
con cerdos de guinea.

El método de prueba de implante en tejido subcutaneo compara la respuesta biolégica a
implantes de los especimenes de prueba con la respuesta biolégica a implantes de los
especimenes de control. Los materiales de control son aquellos usados en dispositivos médicos
de los cuales las caracteristicas clinicas de aceptabilidad y biocompatibilidad han sido
establecidas.
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PREPARACION DE MUESTRAS.

El propésito de la extracciébn de muestras para un dispositivo médico es proporcionar una
muestra de ensayo que permitan determinar la reactividad biolégica de sustancias en un sistema
biologico. También permitiera demostrar el potencial de riesgo (identificacion de peligros y
evaluacion de riesgos) para el uso del dispositivo en los seres humanos. Si los extractos del
dispositivo estan preparados, el medio y las condiciones de extraccion utilizados deben ser
apropiados a la naturaleza y el uso del producto final, asi como a la previsibilidad (propdsito de la
prueba, razén de ser, sensibilidad, etc.) del método de ensayo. Condiciones de extraccion y
aplicacién del extracto a probar los sistemas, por lo tanto, lo ideal seria no soélo reflejar las
condiciones reales de uso de los productos, sino también el objetivo y la previsibilidad de las
pruebas. Las pruebas bioldgicas se llevan a cabo para identificar peligros y estimar los riesgos
de los peligros en el uso exagerado o en condiciones reales de uso.

Para validar un procedimiento de prueba y evaluar los resultados de un nuevo material se
requieren controles experimentales que seran utilizados en las evaluaciones bioldgicas.
Dependiendo del tipo de prueba bioldgica se utilizan controles negativos que se caracterizan por
ser materiales o sustancias, los cuales cuando son probados, demuestran su conveniencia
reproducible en una respuesta no reactiva del sistema. También pueden ser utilizados controles
positivos que generan una respuesta reactiva del sistema.

Cada muestra de implante debe ser manufacturado, procesado, limpiado de contaminantes y
esterilizado al que va a ser destinado el producto final. Después de la preparacion y esterilizacion
las muestras deben ser manipulados asépticamente y se debe estar seguro de no dafiar o
contaminar las muestras antes o durante la implantacion.

Los materiales de prueba deben ser fabricados en especimenes de 5 mm de didmetro y 1.5 mm
de longitud con los bordes redondeados para pruebas de implante en tejido subcutaneo.

REPORTE DE PRUEBAS.

El reporte debe ser lo suficientemente detallado y debe permitir una evaluacién independiente de
los resultados. El reporte debe incluir

a) Implante

-una descripcion de la prueba y de los materiales de control, identificacién, aspecto, tamafio,
peso y forma de los implantes.

b) Animales e implante
- especies del animal, sexo, edad y peso, deben ser reportados.

- técnicas de insercion incluyendo el procedimiento quirdrgico, anestesia y analgésicos después
de la cirugia, la localizacion y el nimero de implantes por animal.

¢) Recuperacién y procedimiento histoldgico

- El reporte debe incluir una descripcion de la técnica de recuperacion. EI nUmero de implantes
recuperados por animal y por periodo de observacion.
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-Evaluacion del implante incluyendo observacion del implante y los tejidos. Técnicas empleadas
para la fijacion y preparacion de las secciones histologicas.

d) Evaluacién microscopica y macroscoépica

-las observaciones macroscépicas deben ser hechas para cada implante, asi como la apariencia
macroscopica del tejido que circunda al implante.

-el reporte debe incluir los resultados para cada examinacion histolégica.
e) Evaluacion final

-el reporte debe incluir una evaluacion comparativa de los efectos locales después de ser
implantados en términos de repuesta bioldgica para la prueba y los materiales de control.

2.- Objetivo general:

Probar la biocompatibilidad en ratas para la aleacion ASTM F 75 07 con adiciones de boro.

3.- Hipotesis:

A) Hipdétesis de trabajo:

El boro es un material biocompatible y seguro para ser agregado en la aleacion ASTM-F75-07.
B) Hipétesis nula:

El boro no es un material biocompatible ni seguro para ser agregado en la aleacion ASTM-
F75.

4.- Objetivo (s) particular (es):

Demostrar la biocompatibilidad del boro como elemento puro con la insercion subcutanea de
muestras en conejos.

Demostrar la biocompatibilidad del boro en diferentes concentraciones como agregado en la
aleacion ASTM-F75 con la insercién subcutanea de muestras en conejos.

Estudiar las caracteristicas morfolégicas de los tejidos expuestos al boro y las aleaciones ASTM-
F 75 07 con agregados de boro en diferentes concentraciones en los conejos.

Analizar la posible aplicacion de la nueva aleacion de ASTM F75 07 con agregados de boro para
su utilizacién en implantes protésicos totales de cadera de metal sobre metal.
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5.- Materiales y métodos:

A) Disefio metodolégico del estudio:

Observacional o} Experimental X
Transversal o} Longitudinal X
Comparativo X o] Descriptivo

Prospectivo X o} Retrospectivo

No ciego X o] Ciego X

Observaciones: En este estudio experimental se proyecta una evaluacion de biocompatibilidad
del boro agregado a la aleacion ASTM F75 07 en tejidos de ratas (Rattus Norvergicus) en el cual
se experimenta con nuevas aleaciones. El estudio es longitudinal en el tiempo y prospectivo
investigado las reacciones en los tejidos de los conejos a futuro. Se realizara un estudio
comparativo en ratas, en las que seran implantados subcutaneamente las aleaciones y el control
con la aleaciébn ASTM F75 07 sin adiciones de boro. El estudio no ser& ciego por el cirujano el
cual conoce la identidad y contenido de las aleaciones. Sin embargo, el estudio patolégico sera
ciego, ya el patélogo desconocera la identidad de las aleaciones.

B) Tipo de estudio:

1.- Encuesta o cohorte transversal

2.- Casos y controles

3.- Cohortes

4.- Ensayo clinico controlado X

5.- Estudio de prueba diagnoéstico

C) Poblacion de estudio:

1. Pacientes: Voluntarios sanos: Modelos experimentales:  x
2. Numeros de sujetos por incluir y fundamento del calculo: n=4

3. Caracteristicas de la poblacion: Ratas de la especie (Rattus norvegicus).

A.- Criterios de inclusién: Adultos, esqueléticamente maduros, edad adulta, peso de 350
a 400 g, de sexo masculino, animales clinicamente sanos.

B.- Criterios de exclusion: Esqueléticamente inmaduros, fuera del rango de edad,
animales del sexo femenino, animales fuera del rango de peso, animales clinicamente
enfermos.

C.- Criterios de eliminacion: Animales de otras especies, animales con malformaciones
esqueléticas.

D.- Lugar de referencia y método de reclutamiento: seleccién bajo supervision de
veterinario.
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D) Descripcion del disefio: el disefio experimental consiste en una poblacion de 4 ratas (Rattus
Norvegicus) como sujetos de prueba. Seran implantados con muestras de 5 mm de diametro y
1.5 mm de longitud con los bordes redondeados de 0.2 gr. Las condiciones para las muestra
son: la aleacion biocompatible ASTM F 75 07 sera tomado como control BO, la aleacién ASTM F
75 07 con adicion de boro al 0.1%, la aleacion ASTM F 75 07 con adicion de boro al 0.3% y la
aleacion ASTM F 75 07 con adicion de boro al 1%. Del total de 4 animales seran extraidas las
muestras en una duracion de 6 semanas a partir de la fecha del implante, en los cuales se
realizaran pruebas histolégicas en los tejidos circundantes a la muestras implantada.

PROTOCOLO DEL DISENO EXPERIMENTAL

Identificacion Contenido de boro Rata Tiempo (semanas)
BO 0 1 6
B0.1 0.1 2 6
B0.3 0.3 3 6
Bl 1 4 6

E) Definir el evento de interés y diferentes variables:

Para estudios terapéuticos:

A.- Criterios de éxito:

El boro agregado a la aleacion ASTM F 75 07 incrementa notablemente las propiedades
mecénicas de la aleacion cominmente usada en implantes articulares. Se piensa que el
boro agregado a la aleacion no causara una reaccién inflamatoria en tejidos de los
sujetos de prueba.

B.- Criterios de fracaso:

El boro no sea un material biocompatible generando reacciones de incompatibilidad.

F) Métodos de evaluacion:

A.- Descripcion de los métodos principales:

Se utilizaran un total de 4 animales de experimentacion (ratas) a los cuales se les
introduciran subcutaneamente muestras de 0.2 gramos de las aleaciones. Se realizara la
evaluacion histolégica de los tejidos en los sitios de insercién de las aleaciones para
verificar que no hay respuesta inflamatoria.

B.- Reproducibilidad:

El presente protocolo se encuentra al alcance de cualquier cirujano que cuente con las
habilidades y el material citado en el presente estudio.

C.- Variabilidad inter ensayo:

Los implantes serdn realizados por un cirujano reduciendo la variabilidad en los
procedimientos. Las evaluaciones histol6gicas seran realizadas por un mismo pat6logo
reduciendo de esta manera la variabilidad de los estudios histolégicos, macro y
microscopicos realizados.

D.- Método nuevo o ya ensayado:
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En este estudio se presenta una nueva aleacion para estudiar su biocompatibilidad por
medio del método establecido en la norma 1SO-10993-1:2003.

E.- Frecuencia de las evaluaciones:
Se realizaran las evaluaciones a las 6 semanas posteriores a los implantes quirdrgicos.
F.- Evaluaciones cegadas o no cegadas:

Las evaluaciones seran no cegadas para el cirujano y cegadas durante la realizacion de
las pruebas patoldgicas de laboratorio.

6.- Célculo del tamafio de muestra:

n=4 animales de experimentacion.
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ANEXO 6

Perfiles de desgate y material deformado de pruebas “ball on disc”” medido por perfilometria.
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El tratamiento de la imagen fue analizada numéricamente realizando un promedio de tres puntos
de la huella generando un perfil equivalente. Posteriormente se calcul6 el area utilizando un
método numérico de Simpson 3/8. Ademas el material deformado fue considerado como material
positivo siendo agregado al material de desgaste. El volumen final fue calculado al girar una

revolucion el area final multiplicando por el radio de la huella para cada muestra.

DIAGRAMA DE FLUJO PARA EL CALCULO DE VOLUMEN DE DESGASTE.

v

Inicio
Datos: base de datos perfil de
desgaste por perfilometria.

'

Separar huella de material de
desgaste y deformado.

v

Generar linea de tendencia

polinomio de tercer grado.

'

Determinar area con algoritmo Simpson

3/8 de material de desgaste y deformado
afadiendo el deformado al perdido.

Repetir en tres puntos

diferentes y

promediar

Generar volumen girando
una revolucion con el
radio de la huella.

v

Fin.

FIGURA A6.37 Diagrama de flujo del procedimiento para calculo de volumen de desgaste.
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ANEXO 7

ECUACION DE REYNOLDS EN COORDENADAS ESFERICAS.

La ecuacion de Reynolds se puede obtener de la ecuacion de Navier-Stokes del movimiento del
fluido y la ecuacion de continuidad o de las leyes de flujo viscoso y de los principios de
conservacion de masa. Las ecuaciones gobernantes para la deduccion de la ecuacion de Reynolds
son:

La ecuacion de continuidad es:

0
r—Za—r(rzv,)+

8V¢ -
rsend o¢ 7.1)

i(vgsen 0)+

rsené@ 06

La ecuacion de momento en direccion @ es:
2
0= ﬂ[lza(rz 6\/9j + 128[18(%39”‘9)] + %aivz“r %avr -
reor or ) r°o6\send oo resen“d 00° r° 00 (7.2)
_ 20010 2, 1P
r’send o¢- r o0

La ecuacion de momento en direccion ¢ es:

v o%v
O:ﬂ[izi re—* +1za[18(v¢sen9)j+ 2 - 2 2¢+ 2 2o
reor or r< o060\ send oo resen“é o¢ resend og (7.3)

N 2cotd ov,, 1 OP
r’send o¢" rsené O¢

La ecuacion de momento en direccién I es:

2 2
O:,u[ii(rzvrﬁ 1 @ [sen@ arj+ L 0 Vr]
r

2 or? r2send 00 00) r?sen’d o¢* (7.4)
- : @Jr Pg
rsend or '
Las condiciones de frontera son:
parar =R, u, =u,=u, =0
parar = h, ugzug,u¢zu¢,ur:—z? (7.5)
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donde r es el radio de la bola, ¢ es la coordenada angular de giro y € es la coordenada angular
en direccion perpendicular a ¢ . Si se consideran las siguientes hipétesis en las ecuaciones de

continuidad y cantidad de movimiento se tiene que el fluido es incompresible, la fuerza inercial es
pequefia comparado con las fuerzas viscosas del fluido lubricante, el gradiente de presion en
direccion r es despreciable, de tal modo que los gradientes de presion en direccion ¢ y @ son

menores que en direccion r, los gradientes de velocidad son despreciable excepto en direccion r
transversal y las fuerzas de cuerpo son despreciables.

Al aplicar las consideraciones en las ecuaciones de cantidad de movimiento se obtiene:

La ecuacion de momento en direccion @ es:

10 ov 10P
rPor or J raog (7.6)

La ecuacion de momento en direccion ¢ es:

10 ov 1 oP
O=p[ 5 | r’ - o
reor or rsené og¢ (7.7)

La ecuacion de momento en direccion T es:

_ 1
rsend or

(7.8)

En la figura A7.1 se observan las variables, donde R es la distancia del centro de la bola a la copa,
hes el espesor de pelicula lubricante, r es la variacion de h y & es la diferenciade Ry r.

FIGURA A7.1 Diagrama de bola en copa.

Al utilizar los siguientes ordenes de magnitud, donde la derivada de las velocidades es mucho
menor que la segunda derivada de velocidades. Estas sustituciones se llevan a cabo con la
finalidad de simplificar las ecuaciones de momento (7,7) y (7,8), por tanto:
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2 ov 0%V
r=R-&RYe gz Vo g% g2 s
o¢ os o¢ og (7.9)

Las ecuaciones resultantes son:

o, 1 oP o, 1 P
_ - ‘- o
0 Rudd (719 y 05 Rusen0dp g

Al integrar dos veces las ecuaciones de momento (7.10) y (7.11) con respecto a & se obtienen los
perfiles de velocidad que son:

El perfil de velocidad en direccién & :

2
v, :—i @+C1§+C2
2Ru 06 (7.12)
El perfil de velocidad en direccion ¢ :
2
v¢:—7§ @+01§+C2
2Ry5en6 0¢ (7.13)

Para resolver las constantes de integracion C; y C, se aplican las siguientes condiciones de
frontera con el uso de la figura A7.2.

FIGURA A7.2 Geometria de un rodamiento esférico en copa.
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Las condiciones de frontera son:

0
0 (7.14)
Rw,seng

U,
UH
U¢

Al aplicar las condiciones de frontera de la ecuacion (7.5) en la ecuacion (7.14) se obtiene:

paralacopa £ =0,v, =v,=U,=U,=0

(7.15)
para labola & =h,
v, =U,=0
v, =U, = Rw,seng
Por lo tanto, las constantes de integracion C, y C, son:
paraU,
c [ h o (7.16)
L=
2Ru )06
C,=0
y
para U,
C, = (Rj(a)sen 0)+ L. (7.17)
h 2Rusend ) 0¢
C,=0

Al aplicar constantes en las ecuaciones (7.12) y (7.13) se obtiene los perfiles de velocidad para la
direccion 6 y ¢:

9 =

& op _5['1810]

" 2Ru 860 °\2Ru o0 (7.18)
y
2
v, = _Sgi‘lp_g E(a)senﬁ)+ _h %
2Rusend o¢ h 2Rusend o¢ (7.19)

Al utilizar la ecuacion de continuidad y cuando 88 =— aag se tiene:
r
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_8v

r

85 Rsend R 06 Rsenf 0¢

Vocos0  1ov, 1 Ny _

(7.20)
La ecuacion (7.20) se integra con respecto a & y se obtiene:
h h h h
[~ Yrge .y 0050 jv9d§+1j8"9d§+ j dé =0
y  0¢ Rsend ¢ R< 060 Rsend (7.21)

al resolver la derivada en direccion @ :

o, ¢ azp_é 1 @@+h82p
00  2Ru 06? 2Rul\ 00 06  06° (7.22)

y al resolver la derivada en direccion ¢ :

Ny _ 2 9%p 5 g, 1 [ohap o%p
0  2Rusend o4’ 2Rusend\ 0¢ 0 O¢° (7.23)

al sustituir las ecuaciones (7.22) y (7.23) en (7.21) y aplicar el teorema de Liebnitz, se obtiene:

c’)h+cos¢9 & op §(h ap)]o [_5 o'p ¢

ot Rsend 6Ru 00 2 2Ru oo 6Ru 00° 2 (7.24)
1 ahap h 0°p., 1 0h 1 £ 9%p
AR AN AN 2)]0 H(h)+ [_ 2
2Ru 06 89 2R 06 R 0O Rsend 6Rysen9 op
2
A, Y LN N X O N VS S
2 h 0¢p 2Rusend op 0¢p 2Rusené o¢ Rsend o¢
Por tanto, al reordenar:
oh h® cos® op h* cosdop h® &°p 1 ohaop
ot 6R,u Rsen® 06 6R*u send 00 " 6R? 106> 12R°u 26 06 (7.25)

_hep £ o’p  h°R wseng N oh h? ehop
6R*1 00° 6R’usen’d 04> 2h’Rsend o 12R%usen’0 04 0
h® 0°p Rasend oh

+
" 6R? usen’d 0¢>  Rsend 6¢

al utilizar la condiciones de frontera de la ecuacién (7.15), aplicar los limites de integracion, se
obtiene:

194



_h® 2°p hPcosd ap 1 ohPop h® o*p
12R%4 00> 12R%usen@ 00 12R%u 060 90 12R%usen’d 04 (7.26)
1 oh*ap  waoh oh
" 12R%isen’d 04 0p 2 04 ot

Se multiplica ambos lados de la ecuacion por —124R?, por tanto:

382p+h3c05987p+@8p+ h® &%p 1 oh®op

h 2 An 2 >t 5 — =
00 send 00 00 00 sen“d 0¢° sen“0 Op O¢ (7.27)
=6,uR2a)@+12,uR2 oh
op ot

Al reordenar los términos, se obtiene:

1a(h35en96pj+ %i he P |2 6,uR2w@+12,uR2 oh

De donde, la ecuacién de Reynolds de teoria de lubricacion para coordenadas esféricas es:

op

sen49i h3sené
00 00

j+ a(hS apj = GszwsenZHSZHZyRZwsenzeah

op\  0¢ (7.29)

En la ecuacion (7.29) la suma de los dos términos en el lado izquierdo representan el flujo de
Poiseuille. Estos términos representan los flujos inducidos por la presion en sus direcciones
circunferenciales 8y ¢.

En la figura A7.3 se tiene el efecto de cufia, que representa el primer término del lado derecho de

la ecuacion (7.29).

Figura A7.3 Efecto de cufia.

Este término representa la variacion en el espesor h que se crea por la posicion en forma de cufia
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que se genera entre las superficies, a causa del movimiento de la bola de su centro geométrico o
a una excentricidad &, . Cuando esta variacion tiende a cero la accion de la presion
hidrodinamica es despreciable y no hay capacidad de carga.

El segundo término representa la variacion temporal en el espesor de pelicula h como se muestra
en la figura A7.4. El efecto de éste gradiente de velocidad de aplastamiento genera una presién
gue intenta desalojar al fluido de su espacio restringido, y a su vez, genera amortiguamiento
ViSCOS0.

Figura A7.4 Efecto de aplastamiento.

Por lo tanto la ecuacion de Reynolds provee una relacion entre el espesor de pelicula y la presién
del fluido. La viscosidad del fluido esta en funcién de la presion y velocidad de corte, que para el
liquido sinovial se considera constante en velocidades de marcha normal. Ademas, se requieren
las condiciones de frontera para resolver la ecuacion de Reynolds por un método numérico [1].

DISCRETIZACION

La aproximacién de diferencias finitas se utiliza cuando la solucion analitica de una ecuacion
diferencial es complicada. Para cambiar la ecuacion diferencial se discretiza, es decir, se cambia
la ecuacion diferencial por términos algebraicos. Los valores de la variable dependiente
desconocida se consideran en un namero finito de puntos nodales. EI nimero de nodos que se
utiliza es el mismo nimero de ecuaciones algebraicas que se desarrollan al discretizar las
ecuaciones diferenciales gobernantes. Por lo tanto, para resolver las ecuaciones diferenciales
sobre el dominio del problema, las ecuaciones se transforman en un grupo de ecuaciones
algebraicas las cuales son resueltas simultdneamente para obtener la solucién.

Al tomar la ecuacién diferencial de Reynolds para teoria de lubricacién en coordenadas esféricas,
se discretizan las derivadas del término de flujos inducidos por la presion del lado izquierdo de la
ecuacion, del efecto cufia y del efecto de aplastamiento del lado derecho de la ecuacion (7.30).
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(7.30)
seng O (hsseneapj+ he P =64R wsen29@+12yR @sen Zeah
00) og\ o4 o at

Al usar el esquema de punto medio para determinar la variacion de presién de segundo orden, el
esquema de diferencia central de primer orden para el término de cufia y el esquema de diferencia
adelantada de primer orden para el término temporal de aplastamiento se obtiene:

sAege (h sené’), J+/( ij+ i,j)_(haseng)l*j’%(Pi’j Ij_l)]_'_ ( 3 )
7.31

h.,.—h_
8 2 2 i+1,j i-1,
|+/1( i+1,j PIJ )_ hi_%,j (PIJ - Pi—l,j)] = GﬂR @sen G[MJ+
tl_pt
+12/R%msen’q| L
At
Por tanto, la ecuacion (7.31) se expande de la siguiente manera:
send
7[(hi3,,-sen 0; + his,,-_lsen 9,-_1)P- i1t (h, j1Send,., + hfjsenej )Pi,j+1 _

2A0° "
(h3 send, +h’,_send, ) (h3 send.,, +h’ send, ) J+ :
i,j-1 j-1 i,j+1 j+l ij 2A¢

[(h3 +h|311) | -1,j (hl?-’#lj +h3 ) |+11 (h|3+11 +his,j) (h3 +h,311) i,J']=

(7.32)

2 o2 Nt =Ny S Y
=6uR “@sen“ g == |+12uR"@sen“H| -~
AO AGQ
Al expandir los términos de la ecuacion (7.32), queda:

1
W(his,j + hi3_1,j)Pi—l,j 2A ¢ (h|+11 I])F)i+1,j - 2A ¢ (hl+1j +2hi3,j + (7.33)

3 enel 3 3 3
+h7 )R — 5 (h,,send,,, +2h ;send; +h’; send; )R ; +

se 0, . se 0,
2A ~(h’;send, +h’, send, )P, ., + (h

t+At t
1 ,5en0,)P, ., = 64R*@sen’0 & c12R%asence]
|J+ Ae At

i, j+lsen01+l +

La ecuacion discretizada (7.33) se reordena para tomar la forma generalizada del algoritmo
TDMA, por tanto:
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Sen

[2 AF - (h’y; +2h’, +h,3lj)+ oA ¢‘ (h¥,..send,,; +2h send, + (7.34)
3 1 3

+ hi,j—lsenej—l)]Pi’j - A ¢ (h|+1j i, J)Pi+1,j + 2A¢2 ( + hl lJ) i-1,j
senHJ ) end;
2 (hI j1Send; , +h’send;)P, ;. + IAGE (h;send; +

h. —h . At _pt
h?_.send, )P, + Gszwsenze(H“Ae'“] + 12ﬂszsen29(”At”J

La ecuacion (7.34) tiene la forma generalizada de punto central, punto superior, punto inferior,
punto izquierdo, punto derecho el cual se resolvera por el algoritmo LGS-ADI.

ALGORITMO TDMA

El algoritmo de Thomas o TDMA “Tridiagonal-Matrix Algoritm” es una técnica que se desarrolla
para resolver sistemas de ecuaciones tridiagonales, donde los coeficientes de la matriz del sistema
de ecuaciones diferentes de cero se alinean a lo largo de tres diagonales de la matriz. EIl TDMA es
un método directo para problemas unidimensionales, pero se puede aplicar iterativamente, en una
forma de linea por linea, para resolver problemas multidimensionales.

Al presentar el algoritmo se adopta la siguiente nomenclatura. Los puntos discretos o puntos de la
malla numérica se numeran i =1,2,3,...,n, donde los puntos i =1 e i =n son los puntos de la
frontera.

El sistema de ecuaciones discretas tiene la forma tridiagonal como se muestra en la ecuacion
(7.35):

R g

—b,P +a,P, —¢,P; =d,

—b,F, + R —cF, =d,

-b,P;+a,P, —c,Py =d,
— bn—lpn_2 + an—lpn—l - Cn_1Pn+2 = dn—l (735)

P, =d,

El sistema de ecuaciones (7.35) se puede escribir como:

aP =bP,+c,P, +d, (7.36)
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Para los puntos i =1,2,3,...,n. Entonces la variable P, se relacionan a los valores de las variables
vecinas P, y P,_,. Para tomar en cuenta la forma de las ecuaciones a la frontera se agrupan
C; =0y b, =0. Asi los valores de las variables P, y P,., no tiene significado fisico. Si P, se

conoce, entonces se tieneque a, =1, b, =0, ¢, =0 y d, =al valor de P,.

Estas condiciones implican que P, se puede conocer en términos de P,. La ecuacion para i =2
es una relacion entre P, P, y P,. Pero como P, se puede expresar en términos de P,, esta
relacion se reduce a una relacion entre P, y P,. En otras palabras, P, se puede expresar en
términos de P,. Este proceso de sustitucion se puede continuar hasta que P, se expresa en

términos de P

n+l "

Pero, a causa de que P,,; no existe, se obtiene el valor numérico de P, en ésta
etapa. Esto permite iniciar un proceso de sustitucion hacia atras, en la que P, ; se obtiene de P, ,

P, se obtienede P, ,,...,P, se obtiene de P, y P, se obtiene de P, . Esta es la forma en como

n

se realiza el TDMA.
Los pasos del algoritmo TDMA son:

Si se supone en el proceso de sustitucién hacia delante de i a i+1 como se muestra en la
ecuacion (7.37)

R =SR,+T (7.37)

it i+l
se evalla i para i —1, y la ecuacién (7.37) se escribe como:

Pa= Si—lPi +T, (7.38)

se sustituye la ecuacion (7.38) con la ecuacion (7.36) y se llega a:
a,P =bP,+c(S P +T)+d, (7.39)
al ordenar se tiene:

b _ b, L di+eTy (7.40)
. (ai _CiSi—l) " (ai _CiSi—l)

se compara la ecuacion (7.37) con la ecuacion (7.40) y se obtiene:

) 7.41
s_ b (7.41)
a _CiSi—l

también;
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T = di +CiTi—l

i
3 —C;Siy (7.42)

Las ecuaciones (7.41) y (7.42) son llamadas relaciones de recurrencia, se observa que S; y T,
estan determinadas en términos de S, , y T, ;. Para iniciar el calculo de las relaciones de

recurrencia se nota que a la ecuacion (7.37) para i =1, los valores de S; y T, son dados por:

S, = b—l (743)y T, = d—l (7.44)
a

1 1

Estas ecuaciones se obtienen después de sustituir ¢, =0. Por otro lado, al final i=n de S, y T,

se nota que b, =0, esto lleva a tomar S, = 0y entonces se obtiene:

P =T, (7.45)
a partir de este punto, se inicia la sustitucion hacia atras por medio de la ecuacién (7.37) para
encontrar los valores de la variable.

El método TDMA se puede aplicar iterativamente para resolver un sistema de ecuaciones para
problemas de dos o tres dimensiones. Al considerar la malla en la figura A7.5 y la ecuacion
general discretizada en dos dimensiones (7.46) se analiza el esquema de linea por linea.

ap P.J =ape Pi+l,j +a, Pi—l,j +an Pi,j+l +au Pi,j—l (7.46)
Nodos de frontera «
Norte
Nj.;—l
infl,f P:, Ei+l,j
Oesle y Lste
. i 2134
(v)j Ay J e—f——r—f—t—1—¢
\4 S,
- Ax >
—» (x)i Sur !
b)

FIGURA A7.5 Representacion del método linea por linea en direccion a) j y direccion b)i.
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En el esquema de linea por linea se consideran las ecuaciones discretizadas para los puntos de la
malla a lo largo de la linea que se eligi6. Esta contiene las presiones en los puntos de la malla'y se
denotan por puntos a lo largo de las lineas vecinas, si estas presiones se sustituyen de sus Gltimos
valores, las ecuaciones para los puntos de la malla mostrados por cruces a lo largo de la linea
seleccionada se verdn como ecuaciones en una dimension y se pueden resolver por el método
TDMA. Este procedimiento se lleva a cabo para todas las lineas en direccion j y se puede seguir
un tratamiento similar para la direccion i. Por lo tanto, para resolver la linea abajo-arriba la
ecuacion se discretiza en la forma

— A Pi,j—l +ap Pu] —am I:)i,J'+1

=ape Pi+1,j +a; Pi—l,j (7.47)
La parte derecha de la ecuacion (7.47) se asume temporalmente conocida con valores de la
iteracién previa o inicial. Por lo tanto, la ecuacién adquiere la forma tridiagonal como se observa
en la ecuacion (7.48)

aiplj = biPi+1,j +C Pi—lj +d, (7.48)
8 =ap
bi = ape
G =ay

di =ang Pi,j+1 +apg Pi,j—l
Ahora se resuelve a lo largo de la linea abajo-arriba para los valores j=123,...,n; por el
método TDMA en una dimension [2].

El método Line Gauss Seidel Alternating Direction Implicit LGS-ADI usa la combinacion del
método linea por linea y Gauss Seidel, el cual utiliza los valores mas recientes conocidos de la
iteracion previa para realizar el préximo céalculo. Ademas el LGS se aplica alternadamente, es
decir, una iteracion del LGS-ADI consiste en aplicar el LGS en direccion i y posteriormente se
utilizan los resultados que se obtuvieron para aplicar el LGS en direccién j . Este método tiene

mayor eficiencia en la convergencia que el LGS y LBL. El residual que se utiliz6 para el criterio
de convergencia fue de 10°.

ESPESOR DE PELICULAY COMPONENTE DE CARGA.

El espesor de pelicula lubricante entre la copa y la bola se determina por:

h=c—¢,senfcos g — &, cos dseng (7.49)

Donde h es el espesor de pelicula lubricante y C es el claro radial. El término &, es la
excentricidad en direccion vertical.En este estudio se considera solo el movimiento de
aplastamiento en direccion vertical, por lo que ¢, = 0.

201



Las excentricidades se determinan por medio del uso de la componente de carga W , la cual fue
medida experimentalmente por Bergmman [3]

7.50
o W (7.50)
W

max

Una vez que se determina la distribucion de presiones por medio del algoritmo Line Gauss Seidel
Alternating Direction Implicit se introduce el término de carga por medio de:

o o, (7.51)
F = sz _[psen@sen¢d6d¢zw
b4

donde la carga W es igual a la suma de las fuerzas F, en todos los nodos.

0 ¢ nom (7.52)
F. :(XJRZZZ psenéseng =W

n n 1 1

La componente de carga W fue integrada numéricamente por medio de la formula trapezoidal.
La precisiéon se puede mejorar por medio de la reduccién de paso de nodos n. Sin embargo, la
reduccidn en el paso n incrementa los errores de redondeo (round-off) [4]. El error porcentual de
carga para 100 nodos es de 0.0000015 por lo que no se requiere un método de orden mayor.

INFORMACION PARA SIMULACION NUMERICA.

e Programa se realiz6 en FORTRAN.

¢ Independencia de malla para 100 nodos.

e Residual para convergencia 10°°.

e Paradmetros para el analisis

e Cabeza femoral 38 mm.

e Claroradial 0.1 mm.

e Presion de frontera de Sommerfeld P=0 Mpa.

e Carga experimental

o Viscosidad del fluido ©=0.01 Pa.s

e Velocidad angular w=2 rad/s
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DIAGRAMA DE FLUJO PARA EL ALGORITMO TDMA LGS-ADI.

Inicio
Datos: carga, viscosidad, radio de
la cabeza femoral, claro radial,
velocidad.

Célculo de excentricidad &

|

Calculo de espesor de
pelicula lubricante /.
|

Calculo de coeficientes

internos v de frontera.

'

Solucién de la ecuacion de
Reynolds para presion
hidrodinamica por LGS-ADI.

Integracion de las presiones

es igual a la carga aplicada

Calculo de excentricidad
para el tiempo t+dt.

El tiempo t+dt es igual
ciclo de marcha

FIGURA A7.1 Diagrama de flujo del algoritmo.

El diagrama de la figura A7.6 muestra el procedimiento para el algoritmo por medio del método

Line Gauss Seidel-Alternating Direction Implicit (LGS-ADI) para determinar la solucion
numérica de la ecuacion de lubricacion de Reynolds.
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