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RESUMEN

En e presente Trabgo Especiad de Grado se propuso desarrollar un modelo
computacional de prétesis metacarpofalangica. Se desarrollé un remplazo articular de
disefio smple con un grado de libertad articular en flexo-extension. Para ello se llevo
acabo un disefio conceptual usando un software CAD/CAM, y se optimizd mediante
un andlisis comparativo con dos protesis comerciales, Svanson y Neuflex paralo cual
se usd € software ANSY S 14.0 empleando & método de elementos finitos. El estudio
llevado a cabo consistio en la evaluacion de la respuesta producida al aplicar una
carga que simula una actividad prensil en la mano, y la respuesta mecanica interna
producida en la protesis tras un movimiento en flexo-extension. Se obtuvo un modelo
optimizado de una sola pieza que promueve el posicionamiento articular natural,
permite movilidad de la protesis similar a la observada en los modelos comerciales,
posibilita e uso del prototipado rgpido como medio de fabricacion y arroja una
concentracion de esfuerzos en un area menor que las encontradas en la prétesis

Neuflex, lo que incrementaralavida Util de la prétesis.
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CAPITULOI

INTRODUCCION

La mano humana es una herramienta compleja que puede manejar objetos de
diferentes tamafios, pesos y formas. Es una de las partes méas importantes del cuerpo,
por su rigqueza sensoria y funcional pues permite realizar maltiples movimientos y
acciones necesarias para la supervivencia y relacion con € medio ambiente; la
existencia de alguna anormalidad que afecte las manos puede llevar a la persona a
sufrir ateraciones psicosociaes y funcionales. Entre los elementos que componen la
mano, la articulacion metacarpofalangica resulta vital, es una articulacion clave en e
funcionamiento de la mano y los dedos, y la destruccién de esta articulacion produce
unadeformidad y pérdida de precision.

Gracias a los avances en la tecnologia y la formacién de investigadores
interdisciplinarios que enlazan conocimientos ingenieriles y médicos en la creacion
de nuevas tendencias en el area de la Bioingenieria es posible ofrecer esperanza de
vida util més duradera. Entre las diversas aplicaciones del area de bioingenieria se
encuentra el estudio y disefio de reemplazos articulares de la mano en aquellos casos
en los cuales hay presencia de defectos congénitos o traumatismos graves y las
opciones de recuperacion son pocas.

Muchas investigaciones han llevado a cabo € desarrollo de elementos que
puedan ser utilizados como remplazo artificid en la mano, las cuales poseen
capacidades similares a las naturales, buscando proporcionar estas propiedades de

mani pulacion.
1.1PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA.

La articulacién metacarpofalangica es una articulacion clave en €
funcionamiento de la mano y los dedos, y €l dafio de esta articulacion produce una
deformidad y pérdida funcional. La articulacion metacarpofalangica constituye uno

de los elementos estructurales mas significativos de la mano, pues admite un 77% del



movimiento total del dedo en flexidon-extension. La artritis reumatoide constituye la
principal causa de disfuncion de esta articulacion, en concreto, puede debilitar 1os
tgjidos que rodean la articulacion metacarpofalangica aumentando su inestabilidad y
deformidad. Para disminuir los efectos de esta afeccion, en casos criticos, es posible
sustituir una articulacion dafiada con una prétesis metacarpofalangica, con € objeto
de reducir € dolor, mejorar lamovilidad articular y recuperar el aspecto estético dela
mano. Existen numerosos disefios de proétesis articulares metacarpofaldngicas que se
utilizan como reemplazos a la articulacion aungue hay cierta frustracion en cuanto a
la cirugia de la mano pues en algunos casos estos implantes pueden llegar a fallar en
comparacion con reemplazos de articulaciones méas grandes, como por gjemplo, en
caderas o rodillas. Este trabajo de investigacion tiene como objetivo proponer un
modelo de prétesis metacarpofalangica, cuyo disefio cumpla con los requerimientos
de disefio necesarios para facilitar e movimiento y la capacidad de soportar las
cargas de las actividades cotidianas, por 10 que se llevara a cabo un analisis mecanico
del modelo propuesto usando el Método de Elementos Finitos (MEF).

1.2 OBJETIVOS
Objetivo general

Disefiar una protesis metacarpofalangica propuesta para e dedo indice
evaluando su comportamiento mecanico através del método de elementos finitos.

Obj etivos especificos.

Redlizar una revision bibliografica en libros, articulos y trabajos relacionados
a la anatomia de la mano enmarcando €l sistema 6seo y grados de movilidad
en la mano, disefios previos de remplazos articulares, cargas aplicadas a la
articulacion, y los materiales utilizados en los implantes desarrollados.

Reconstruir el sistema 6seo de la mano en la zona de interés, usando un
software de segmentacion de imégenes que servird para la implantacion y

evauacion de la prétesis propuesta.



Establecer los parametros del disefio restrictivos del modelo en cuanto a
geometria, grados de libertad, materiales, y condiciones de contorno.

Proponer un disefio de prétesis metacarpofalangica considerando los
pardmetros restrictivos establ ecidos.

Evauar e comportamiento mecanico del disefio propuesto.

Acoplar el modelo propuesto con el sistema 6seo reconstruido.

1.3 ANTECEDENTES.

Para restablecer la movilidad perdida en un paciente que presenta una
patologia como la artritis o la artrosis es necesario reemplazar las articulaciones
afectadas por articulaciones artificiales mediante elementos llamados prétesis, por
otro lado, a implantar en & cuerpo elementos genos a mismo es necesario conocer
las reacciones que determinan e desempefio de estos nuevos mecanismos sujetos a
factores metabdlicos y capacidades de carga aplicadas tanto a la prétesis como a los
huesos, entre otros.

Niebauer et al. (1969) presentaron € disefio, evaluacion y aplicacion de una
protesis de bisagra flexible para uso en la reconstruccion de articulaciones
metacarpofaldngicas destruidas por la artritis reumatoide u otras causas. Su modelo
consiste en una pieza de silicon larga con una capa agregada de Dacron que le otorga
fuerza a implante (Figura 1.1). Una muestra de doscientas sesenta y ocho (268)
protesis articulares implantadas en gallos y fueron evaluados. Se estudio por separado
cada prétesis implantada y se evalud la fijacion de la protesis con € canal medular, la
articulacién fue seccionada longitudinamente para un examen histologico de la
reaccion del tgjido ala protesis y € grado de incorporacion microscopica de la capa
de Dacron en e canal medular.

A las treinta y dos (32) semanas se obtuvo una densa fijacion del hueso al
Dacron sin evidencia de rechazo, con presencia de una disminuida recuperacion del
movimiento articular y una buena incorporacion al tegjido. Posteriormente, el modelo
de proétesis metacarpofal angica se colocaron en veintiséis (26) pacientes con afeccion

de artritis reumatoide, las cuales fueron evaluadas durante tres afios. Tras la operacion



se observé que la protesis articular no presentd erosion o reaccion negativa del tejido
y se observo reduccion del dolor (J. J. Niebauer et a. 1969).

Figura 1.1: Prétesis disefiadas con varios escariadores metalicos (Niebauer, J. et a. 1969).

En & afio 2006, Podnos E. et al. compararon protesis articulares
metacarpofaldngicas de silicon empleando € método de elementos finitos a fin de
evaluar los retos asociados al modelado mecanico altamente no lineal para este tipo
de material en implantes metacarpofalangicos. Este trabgo define los pasos
requeridos para hacer un andlisis preciso del silicon como elemento protésico,
basados en e comportamiento de carga y fuerza obtenido de una data desarrollada
experimentalmente al estirar el elastdmero en tension uniaxial, planar y biaxial.

Desarrollaron modelos CAD de diferentes disefios comerciaes de prétesis de
silicon disponibles, analizaron la zona méas expuesta a deformaciones en la prétesis
(Figura 1.2) en dos fases de andlisis. la validacion de la técnica de modelado
mediante la comparacion de resultados obtenidos con e estudio de elementos finitos
y los resultados de los ensayos para carga y deflexion y; la fase de comparacion del
disefio donde se examinaron varios modelos de protesis metacarpofalangica con la
simulacion de extension y flexion a fin de obtener la maxima deformacion y

momentos de reaccion.



Zona de bisagra
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Figura 1.2: Implante de silicon evaluado (Podnos E. et al. 2006).

Evauaron dos tipos de implantes comercialmente disponibles (Figura 1.3)
obteniendo resultados que confirman la hipétesis de que areas con atos niveles de
energia de deformacion pueden ser consideradas como indicadores de éreas de fatiga

paraimplantes de silicon.

€) (b)
Figura 1.3: Ensayo a compresion llevado a cabo. (@) Implante Neuflex, (b) Implante Avanta (Podnos
E. et al. 2006).

Ademas de los estudios mencionados, Stefano Deotti et al. (2009),
analizaron €l efecto de la luxacién palmar y de la desviacién cubital en las tensiones
de la protesis metacarpofalangica para determinar la importancia de estas
deformidades en los fallos protésicos, empleando técnicas de modelado geométrico
tridimensional de la prétesis y de andlisis mediante el método de los elementos
finitos.

Para ello evaluaron una protesis metacarpofal angica de silicona tipo MCP-20

(Figura 1.4). Se export6 un modelo tridimensional disefiado de la prétesis MCP-20 al



programa de simulacion mecanica mediante €l cual se procedié a andisis por
elementos finitos. Con e objetivo de reproducir las cargas y desplazamientos
fisiologicos de la articulacion metacarpo-falangica, modelaron los huesos del
metacarpo y de la falange proximal, para simular las condiciones de la protesis

implantada.

Figura 1.4: Implante metacarpofalangico Avanta M CP-20 (Stefano Deotti et al. 2009).

En este sentido, definieron los rangos de movilidad en los tres planos de
referencia de la mano: plano sagital en flexidon-extension, plano transversal en
desviacion cubital y plano frontal en luxacion palmar. Una vez determinados los
rangos de movimientos llevaron a cabo los andlisis de los cuatro casos obtenidos,
incluyendo dos diagramas que describen e estado de tensién general del material y
las tensiones en la direccion del gje longitudinal de laprotesis (Figura 1.5).

Ellos concluyeron que las tensiones combinadas de |os tres modos de carga
duplican las tensiones que se producen en |os casos de cargas puras. Mientras que, las
tensiones combinadas de flexion con desviacion cubital o luxacién pamar
incrementan las tensiones un 35% aproximadamente en |os dos casos.

Las tensiones se concentran en la zona superior de unién entre el véstago
proxima y e cuerpo central (Figura 1.6), en & lado opuesto a la direccion de la
desviacion cubital. Estas combinaciones de carga pueden llegar areducir alamitad la
vida de la protesis, en comparacion con una colocacién Optima del mismo en la que

actlian Unicamente solicitaciones de flexo-extension.
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Figura 1.5: Estudios de tensiones en z y tensiones de Von Mises. (A) Flexion pura 40° (B) Flexion 40°

y Desviacion cubital 20° (C) Flexion 40° y Luxacion Palmar 3 mm (D) Flexidn 40°Desviacion Cubital
20°y Luxacion 3 mm (Stefano Deotti et al. 2009).

Figura 1.6: Tensiones concentradas en la prétesis utilizada en €l trabajo de Stefano Deotti et al.
(2009).

Por otra parte Theodoros Pylios (2010) desarrolla un concepto de disefio
protésico para la sustitucion articular metacarpofaldngica. Combinaron dos principios
de prétesis metacarpofalangica, un implante articular metalico y un implante basado



en un elastomero flexible, para ello se basaron en el trabgjo de Unsworth (1979), los
cuales disefiaron un implante ensamblado (Figura 1.7). El disefio lo desarrollaron
considerando una protesis de varias partes, un extremo proximal y uno metacarpo de
polietileno de alta densidad. Las cabezas de cada extremo eran de una aleacion de
cobato cromo mobdileno, consté ademas de una parte flexible de silicon para
permitir la movilidad de la prétesis y como ultimo elemento del conjunto una parte

media de poliuretano que separa ambos extremos.

Figura 1.7: Modelo de implante metacarpofal angico propuesto por Theodoros Pylios et al. (2010).

Parala evaluacion del disefio fina emplearon métodos establ ecidos como €l
andlisis de la lubricacion y estudios de andlisis de tension de contacto, pruebas de
desgaste de laboratorio y estudios de andisis de elementos finitos. Logrando
desarrollar un modelo de implante metacarpofaéngico con una pieza flexible
esperando superar la dificultad del problema de fractura en las protesis de silicon y
las dislocaciones en |as de superficie.

Ese mismo afio Amanda Feest et al., en la Universidad de Wisconsin,
proponen disefiar una protesis metacarpofal angica restringida a un grado de libertad y
osteointegrable validando mediante € estudio de elementos finitos las cargas
experimentadas en la articulacion. Bgjo los criterios de disefio establecidos en su
trabajo en cuanto a seleccion del material, estabilidad articular, grado de movilidad y
criterio de falla, se llegd a un disefio final apernado (Figura 1.8), de material mixto
con aleacién de cromo cobato, alimina y polioximetileno para € perno por su
capacidad el astica de retornar a su estado original al recibir carga.



Figura 1.8: Disefio de protesis apernaday restringida (Feest Amanda et al. 2010).

Se redlizaron cuatro andisis de elementos finitos: dos estudios del
componente del metacarpo a compresion, y uno en cada cabeza de la protesis en €
cuerpo o tallo y la cabeza a compresion. En €l caso de estudio del perno se usaron
célculos tedricos para su validacion. Los modelos se realizaron con € programa
computacional SolidWorks 2009 utilizando las dimensiones de la mano de un adulto
masculino promedio; las propiedades de sus materiaes fueron aplicadas y se crearon
superficies de grano fino para los componentes, aplicaron consideraciones para €l
disefio motivado a restricciones de material para minimizar el desgaste en la
superficie articular, movilidad restringida a un grado de libertad y grado de movilidad
funciona que permita un movimiento de flexion de 90°, extension de 20°, abduccion
y aduccién de 40° o menos, restriccion de falla en la zona articular de la prétesis en
preservacion de la osteointegracion.

Para representar la carga fisiologica las superficies de los tallos fueron
arregladas para mimetizar el entorno, por lo que aplicaron tres escenarios de carga
distintas para la evaluacion del modelo: carga a compresion, carga a tension, e
impacto de abduccion y aduccion. Los resultados arrojaron que el modelo de prétesis
metacarpofaldngica puede soportar la carga fisiolégica experimentado durante un
agarre de pellizco, sin embargo hace falta la prueba en sujetos (Feest Amanda et al.
2010).



1.4 ALCANCESY LIMITACIONES.

El desarrollo de esta investigacion se encuentra enmarcado en €l desarrollo de
un proyecto de investigacion llevado a cabo en € Instituto Nacional de Bioingenieria,
el cua abarca € estudio y desarrollo de prétesis e implantes empleando nuevos
biomateriales y aplicando tecnologia de impresién 3D. En este sentido, se propone
disefiar un modelo de prétesis metacarpofaldngica del dedo indice, e cua busca
optimizar prétesis metacarpofal angica presente en el mercado empleando materialesy
tecnologia nacional, proponiendo un disefio simple que admita un grado adecuado de
movimiento articular, la restauracion de un rango de movimiento funcional y que
cumpla con los requerimientos mecanicos que involucra, limitando este trabgjo

especial de grado ala propuestay evaluacion del modelo como implante viable.
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CAPITULO I

MARCO TEORICO

La mano es un organo funcional importante del cual dependen gran parte de
las actividades regulares del dia a dia. La funcién de toda la extremidad superior es
colocar la mano en un espacio donde € brazo y antebrazo la posicionan para
desarrollar actividades esenciales. Ademas, a través de la mano como a través de la
vista 'y € oido se puede obtener una concepcién real del mundo exterior. Se puede
definir como un 6rgano prensil localizado en los extremos de los antebrazos,
resultado de un conjunto estructural muy complgo, con dindmica propia, que
constituye un todo funcional. La mano se ha convertido en un érgano indispensable
en cas todos los aspectos de la vida. En este sentido se tiene que la incapacidad
funcional, por menor que sea, puede tener repercusiones de gran importancia en €l
quehacer diario (Quifionez Pedro G. 2005).

2.1 MORFOLOGIA OSEA DE LA MANO

Cada mano posee 27 huesos, 8 en € carpo, 5 metacarpianos y un total de 14
falanges (Figura 2.1) formando un canal por & gue pasan los tendones, |os musculos,
y ligamentos de los dedos. Se divide en tres grandes regiones; € carpo 0 murieca,
metacarpo y los dedos. Cada dedo esta compuesto por tres falanges (Distal,
Intermedia y proximal), a excepcién del dedo pulgar que solo tiene dos (Distal y
Proximal).

Los carpianos son los ocho huesos que conforman la mufieca. La segunda
fila del carpo esta formada por cuatro huesos: El trapecio, trapezoide, grande, y
ganchoso, y la primera fila se forma por € escafoides, piramidal, semilunar, y
pisiforme. Juntos forman el macizo 0seo del carpo. Cada dedo tiene tres falanges
(distal, media 'y proximal) excepto € pulgar tiene solo dos (proximal y distal). Los
términos proximal y distal se refieren a la ubicacién de los extremos de estos
elementos anatémicos. El hueso proximal es el mas cercano a la base del dedo, es

11



decir que va seguido del hueso metacarpiano, y € distal es el mas lgano tal que se
encuentra en e extremo opuesto o punta del dedo; el medio se encuentra entre estos
dos. Los metacarpianos son cinco huesos que componen la parte media de la mano.
Los huesos metacarpianos son largos y cilindricos, son huesos largos, con un cuerpo
y los dos extremos, uno superior o proximal y €l otro inferior o distal, articulandose
proxima mente con el carpo y distalmente con | as falanges proximales de | os dedos.

Articulacion Interfalangica
Falange Distal
lubéreulo ————-
Falange Media

Articolacion Metacarpofalingica J

Cabeza del Melacarpiano
Falange Proximal ———

Articulacion Metacarpofalingica de Pulgar &
. 1

(‘abeza de Primer Metacarpiane

Quinto Melacarpiano -

ITueso Ganchoso ——
Psiforme O

Figura 2.1: Anatomia 6sea de la mano (Field Derek 2000).
2.2 COMPOSICION DEL HUESO

El hueso es un tgido firme, duro y resistente que forma parte del
endoesgqueleto de los vertebrados. A nivel macroscopico existen dos formas
principales de tgido 6seo, € hueso cortical y € hueso trabecular. El hueso cortical
esta congtituido por una masa sdlida y continua cruzada por una red de finos
conductos longitudinales, denominados canales de Havers, y transversales, conocidos
como conductos de Volkmann, que aojan vasos sanguineos y fibras nerviosas.
Predomina en el esgueleto apendicular, conformando la diéfisis de los huesos que
adopta laformade un cilindro hueco para contener la médula 6sea.

Sus particulares caracteristicas o hacen resistente a las fuerzas de flexién,

torsion y cizalamiento. El hueso trabecular estd conformado por un entramado
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tridimensional de tabiques o trabéculas 6seas ramificadas que se orientan de manera
pardela a las lineas de fuerza y limitan un sistema laberintico de espacios
intercomunicantes, ocupados por médula 6sea. El hueso esponjoso se encuentra en €l
esqueleto axial, en las epifisis y metéfisis de los huesos largos y en los huesos planos
y tiene la capacidad de resistir fuerzas de comprensién y tension. En laFigura 2.2 se
muestra una seccion del tejido 6seo indicando sus componentes.

Periostio =i
Cavidades
vasculares

Canal de Havers & Canal de Valkmann

Vasos sanguineos

Figura 2.2: Esquema de una seccion de un hueso largo, en concreto la didfisis, donde se muestrala
organizacion y localizacion del hueso cortical (compacto) y del hueso travecular (esponjoso).

Otra clasificacion paralos huesos es segun la geometria, dividiéndose en tres
grupos principales. huesos largos, huesos cortos y huesos planos. Los huesos largos
(Figura 2.3) son € tipo de hueso en & que predomina la longitud por sobre sus otras
dimensiones. Este posee dos extremos o epifisis, donde suelen conectarse con otros
huesos en articulaciones, un cuerpo o diafisis, compuesto sélo por teido 6seo
compacto, presentado en su interior sélo un canal Ilamado conducto medular, relleno
de médula 6sea amarilla, y la zona de unidn o limite entre epifisis y diéfisis, conocida
como metafisis, formada por un disco cartilaginoso que permite e alargamiento del
hueso. Este tipo de hueso se encuentra en las extremidades superiores e inferiores,
son huesos duros y densos que brindan resistencia, estructura y movilidad, como las

falanges y metacarpos de la mano humana.
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Figura 2.3: Partes del hueso largo (TortoraG. et al. 2011).

2.3ARTICULACION METACARPOFALANGICA

Una articulacion es la union entre dos 0 més huesos, y entre las funciones
mas importantes de |as articulaciones estan las de constituir puntos de union entre los
componentes del esqueleto y facilitar movimientos mecanicos. Hay generalmente dos
tipos de conexiones articulares, son conocidas como diartrosis y sinartrosis, la
diartrosis puede ser considerada una articulacion que es capaz de moverse libremente
(Figura 2.4), mientras que la sinartrosis es una articulacion rigida y sin movimiento,

como por gjemplo, las que unen los huesos del craneo.

Plano Frontal

Capsula

Hueso Articular Articular

Membrana

Liquide Sinovial Sinovial

Cartilago
Articular

Hueso Articular

Figura 2.4: Articulacién sinovial metacarpofalangica (Samineh Barmaki 2013).
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La articulacion metacarpofalangica también conocida como articulacion de
los nudillos, conformada por las cabezas de los metacarpianos que se articulan con
las bases de todas |as falanges proximales de la mano, cada articulacion mantiene una
cipsula articular y reforzada con ligamentos colaterales, de la cabeza de los
metacarpos hasta las bases de las falanges proximaes por los lados, se unen
anteriormente y forman una gruesa capa de tgido fibrocartilaginoso como €
ligamento triangular de laarticulacion radiocubital distal.

La articulacion metacarpofalangica es fundamental para € posicionamiento
de los dedos y la funcién de la mano, estas articulaciones son articulaciones
sinoviales de tipo condilea o biaxial, y € movimiento activo de la articulacion

metacarpofal angica se efecttian en torno a dos ges (Figura 2.5).

Figura 2.5: Planosy ejes delamano, Eje transversal BB, plano sagital: movimientos de flexién 1
extension 2, eje anteroposterior AA”, plano frontal: movimientos de abduccién 4 y aduccién 3 (1. A.
Kapandji 2006).

Este tipo de articulacion permite principalmente los movimientos de flexion,
extension, abduccion y aduccion (Figura 2.6), en e dedo pulgar hay presencia de
movimiento de flexién y extensién, pero la abduccion y aduccion de este es muy
limitada, quien hace este movimiento en € dedo pulgar es la articulacion carpo
metacarpiana del pulgar. ES necesario conocer estos movimientos debido a que la
mayoria de los tendones y musculos interdseos reciben nombres segun e tipo de

movimiento que desempefia en la mano.
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Figura 2.6;: Movimientos de las articulaciones (Derek Field et al. 2000).

Cada estructura muscular que acomparia a la articul acion metacarpofalangica
contribuye a las fuerzas que se aplican y mantienen el equilibrio articular, asi como
también la posicién de otras articulaciones como las interfaldngicas y € carpo, €
movimiento de flexo-extension resulta e movimiento principal para las funciones
cotidianas y requiere de ciertos muscul os para su realizacion. La funcion de los dedos
requiere del balance de los musculos y tendones para la estabilidad y fuerza que se
reguiere segin e movimiento que se va a gjecutar, los cuales se presentan en la Tabla
2.1

Tabla 2.1: MUsculos extensores y flexores de la mano.

M Usculo Funcién

Movimiento de flexion de las falanges medias y proximales de los cuatro dedos
mediales a nivel de la articulacion interfalangica proximal y
metacarpofalangica.

Flexor superficial de
los dedos

Movimiento de flexion de las falanges distales a nivel de la articulacion
interfaldngica distal de los cuatro dedos mediales. Es el Gnico musculo que
flexionalas falanges distales y en conjunto con el flexor superficial de los

dedos, actlia flexionando otras articul aciones secundariamente como la

mufieca.

Flexor profundo de
los dedos

Permite la flexion anivel de las articulaciones metacarpofalangicas alavez

Mscul os lumbricales ; . L o
gue extiende la articul acién interfaldngica.

Abduce los dedos segundo a cuarto desde lalinea axial, actlia con los

Musculos interoseos lumbricales flexionando ala articulacion metacarpofaldngicay extendiendo la

dorsales : o L
articulacién interfaldngica
M Gsculo extensor de Extiende los cuatro dedos mediales primariamente en la articulacion
los dedos metacarpofalangicas y secundariamente extiende la articulacion interfalangica.
M tscul ?nlfj?(éznsor del Extiende € dedo indice y la mano en la articulacion de la mufieca.

16



2.4 AFECCIONESDE LA MANO

Existen diversas enfermedades que afectan la  articulacion
metacarpofaléngica de forma que se puede requerir un procedimiento quirdrgico para
remplazar la articulacion dafiada por un implante funcional. Las enfermedades de las
articulaciones como la artrosis y la artritis son de las enfermedades crénicas mas
habituales. Entre algunas de las enfermedades mas comunes que pueden afectar la
articulacion metacarpofaldngica afectando a paciente al punto de requerir una
artroscopia se encuentran la artrosis y la artritis.

La artrosis es una enfermedad cronica y degenerativa estrechamente
relacionada con e enveecimiento, provocada por la destruccion del cartilago
articular, que es € tgjido eastico y firme que recubre los extremos de los huesos y
gue unidos forman la articulacién. Las localizaciones mas frecuentes de la artrosis
son las manos, la columna, la cadera, las rodillas y e primer dedo de los pies. Una
condicion patol 6gica que puede resultar en completa destruccion y desaparicion del
cartilago articular, y gran dolor en €l area de contacto entre las superficies limitantes
del hueso, esla osteoartrosis, esta afeccion es un tipo de artrosis cronica degenerativa
no inflamatoria del hueso, cuyo mecanismo de accidn ain no se entiende, pero es
sabido que altas cargas repetitivas en la articul acion juegan papel importante (Merolli
A. 2009). En laartrosis, €l dolor es de tipo mecanico, es decir, que aparece cuando
las articulaciones se someten a un esfuerzo, como estar de pie, caminar o aguna
actividad con las manos. Por lo tanto, € dolor empeora con € movimiento pero se
aliviacon € reposo.

La artritis es una inflamacién en las articulaciones causada por una
alteracion de la membrana sinovial que puede afectar a personas de cualquier edad.
Esta, afecta a un gran numero de articulaciones, siendo frecuente en muriecas,
nudillos, dedos, manos y pies, codos, hombros, caderas, rodillas y tobillos. La
articulacién metacarpofal angica es decisiva para la col ocacion de los dedos durante la
actividad cotidiana, y los musculos que realizan los movimientos de flexion,

extension y aduccion no son capaces de actuar correctamente cuando la articulacion
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metacarpofaldngica es inestable o esta deformada (Stirrat, 1996). La artritis
reumatoide es considerado €l principal indicador para un remplazo artificial de la
articulacion, en principio un remplazo articular restaura la morfologia, funcion y
fuerza que puede ser deseable en muchos casos (Tranquilli et al. 2009). Se ha
estimado que méas del 90% de los pacientes con artritis reumatoide tienen algun
compromiso de sus articulaciones de las manos (Dellhag et al. 1995), a menudo en
las articulaciones de los dedos. Esta afeccion produce que los tendones del extensor
se edtiren y lesionen, haciéndose mecanicamente inefectivos para extender la
articulacion metacarpofalangica, como resultado, deriva en la incapacidad para abrir
su mano completamente, con apariencia deformaday a menudo dolorosa.

2.5 BIOMECANICA DE LA MANO

La biomecénica del movimiento humano puede ser definida en forma
metodol 6gica como una interdisciplina (Winter 1990) cientifica que mide, describe,
analiza, valora y proyecta (Acero 2002) € movimiento humano. Zatsiorsky (1994)
indica més globalmente que es una ciencia que estudia el movimiento mecanico en
sistemas vivos y en particular e movimiento del sistema locomotor del cuerpo
humano. Se puede decir que la biomecanica en la zona metacarpofalangica estudia su
funcion articular que, desde un punto de vista ingenieril, analiza la cinemética
dependiente del movimiento articular y los estados de tension a los cuales somete la
articulacion durante | as actividades cotidianas.

Hasta la fecha, muchos modelos biomecanicos de la mano han sido
desarrollados con e objetivo de proporcionar una herramienta para € estudio de
problemas que no pueden ser analizadas directamente en seres humanos o que tienen
un coste experimental que resulta demasiado alto (Joaquin L. et al. 2014). El
objetivo de esta seccion es revisar la biomecanica de la articulacion desde el punto de
vista biomecanico con € fin de ayudar a definir mejor los requisitos de disefio para el
implante de reemplazo de articulaciones metacarpofaldngicas a desarrollar en este
estudio.
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Cinemédtica

La cinemédtica es la parte de la mecanica clasica que estudia las leyes del
movimiento sin considerar las causas que lo producen, la cinematica de la mano,
especificamente en la articulacién metacarpofaldngica, se basa en e estudio de los
diferentes desplazamientos de la articulacion cuando ésta se encuentra en movimiento
durante las diferentes actividades diarias. EI movimiento de las articulaciones
metacarpofaléngicas, excepto € pulgar, se realiza fundamentalmente en € plano de
flexion-extension, de esto, y con ayuda de la goniometria, se estima la amplitud de
movimiento que permite la articulacion, siendo de vital importancia en e disefio de
elementos de remplazo articular.

Con la goniometria se han estimado en diferentes trabajos las amplitudes del
movimiento articular, a partir de una posicion donde e hueso del metacarpo de la
mano y la falange distal se alinean horizontalmente se ha observado un rango de
movimiento pasivo de la articulacion en flexion de 90° de amplitud y una extension
de 30° desde € punto de vista del plano sagital (Figura 2.7) considerando este €
rango funcional movil de la articulacion metacarpofalangica natural (Beevers y
Seedhom 1993).

Figura 2.7: Rango de movimiento de flexo-extensién de la articul acién metacarpofalangica (Gillespie
ThomasE. et al. 1979).

Algunos estudios difieren un poco de estas valoraciones, sin embargo, en
promedio se puede considerar como la media comun de |as estadisticas goniométricas
de la articulacién sana. Hay pequefias diferencias en e rango de movimiento entre las
articulaciones metacarpofalangicas individuales, con un aumento de flexion desde €l
indice al mefique (Brewerton D. 1957).

La mayoria de las actividades cotidianas realizadas con las articul aciones se

realizan en posiciones de flexion, sin embargo, la extension también involucra
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esfuerzos mecanicos relevantes en la funcién de prensién Este estudio resulta
beneficioso en €l establecimiento de metas en grado de movilidad para los pacientes
con deterioro articular del dedo. (Hiroyuki Hayashi et al. 2012).

Por otro lado, el rango de movimiento en una afeccion como la artritis
reumatoide se reduce en comparacion con e grado moévil normal de la articulacién.
El arco de movimiento en flexion-extensién se mueve a una posicion mas flexionada,
mientras que la falange proximal se desvia cubitalmente (Figura 2.8). La media del
arco que forma este movimiento preoperatoriamente en la artritis reumatoide es de
30°, de 57° a 87° de flexion, mientras que la desviacion cubital es en promedio de 26°
(Goldfarb y Stern 2003). Se ha encontrado la amplitud de movimiento después de la
artroplastia a deteriorarse con el tiempo, probablemente debido a la rigidez de la
articulacion debido a proceso de encapsulacion que tiene lugar arededor de la
prétesis (Pylios Theodoros 2010).

Grado de movilidad

Figura 2.8: Grado de movilidad de una mano con afeccién. Grado de movilidad segiin la pre y post-
artroplastia: (1) 17° sin operar, (2) 51° recién operado, (3) 39° largo tiempo después de operar (Bieber
Edward J. et al. 1986).

Fuerzas en la articulacion.

La protesis en si debe estar disefiado para resistir las fuerzas normales
experimentadas en la mano humana, también debe soportar los esfuerzos en la
articulacion y tratar de equilibrar las fuerzas excéntricas eliminando cualquier
sobrecarga de la protesis que conduzca a la recurrencia de la deformidad y el exceso

de desgaste o rotura de la protesis. La fuerza de las manos es un factor importante
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para determinar la eficiencia de las intervenciones en la cirugia de la mano, y para €l
andlisis de los esfuerzos en una protesis metacarpofaldngica, segun el caso, es
necesario conocer las fuerzas de que se originan en la articulacion resultado de la
contribucion de los musculos y ligamentos tras la aplicacion de fuerzas externas en €

dedo de acuerdo a tipo de prehension realizada (Figura 2.9).

(C)

(D) (E) (F)

Figura 2.9: Agarres prensiles humanos. (A) Cilindrico, (B) de pinza, (C) de gancho, (D) pamar, (E)
esférico, (F) latera (Schlesinger 1919).

En implantes flexibles de una pieza es importante considerar los esfuerzos
formados que seguin €l disefio empleado en la protesis podrian disminuir € grado de
movilidad y durabilidad de la protesis, varios estudios se han realizado sobre model os
comerciales comprobando su comportamiento bao diferentes angulos de
movimiento, Ilegando a la conclusion de que la aplicacién de varios grados de
movilidad disminuye |la vida de la pieza a la mitad o es indicador de falla por fatiga
en la zona con mayor concentracion de esfuerzos.

En la Tabla 2.2 se presenta una revision bibliogréfica de los resultados de
diversos estudios que determinan la medicién de la fuerza en articulaciones
metacarpofaldngicas, es importante considerar que las fuerzas aplicadas sobre la
articulacion metacarpofalangica oscilan entre 2 N y 960 N segun €l caso de estudio,
sin embargo para la consideracion del disefio de este tipo de implantes existen dos

factores importantes a considerar, en primer lugar e tipo de prensién aplicada,
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considerando como los mas comunes €l agarre de pinza'y € agarre cilindrico, y en
segundo lugar la fuerza post-operatoria que muestran los pacientes, debido a que
posterior a su recuperacion se observa una importante deformacion y disminucion de
lafuerzaprensil (Pylios T. y Shepherd 2007).

Tabla 2.2: Revision de lafuerza de lamano en articul aciones metacarpofal angicas.

Referencia Medicién Aplicacion Observaciones
Harkonen et al. 492 + 88 Fuerza (N) Muestra de 103 I:|ombres de 19-62
1993 anos
Nordenskiold y Muestra de 64 Hombres de 20-69
Grimby 1993 432 £ 96 Fuerza (N) a7i0s
Pyliosy Shepherd i Fuerza esperada después de la
2007 200-250 Fuerza (N) artroplastia
. L Fuerzasinternas en laarticulacion  al
G|bsgr(lxl).8et al. :‘ %ra;;egilei::(ljr:iz(;'zsggi\lN Fuerza(N)  aplicar fuerzas de 66N en pinzay 81N
9 ) en cilindrico en el hueso falange distal
Feest Amandaetal. AgarredePinza: 70N Fuerzas esta,bl &cl das_para el modelo
I Fuerza (N) de protesis de implante
2010 Agarre Cilindrico: 464N P
metacarpofalangico propuesto
?Zgnl\s;lo n; Esfuerzo Esfuerzos maximos hallados en los
Hussein A. 2011 Neufl eg (Mpa) diferentes model os de implantes a 70°
1.11 Mpa deflexion.
Swanson:
Esfuerzo: 8.71 .
Deformacion: Esfuerzo y deformacion pico en
6.62x10~2 Esfuerzo modelos de implantes comerciales
Weems C. Andrew Neuflex: (Gpa) aplicando una fuerza de flexion en el
et al. 2014 Esfuerzo: 0.188 Deformacion  vastago de 50N, equivalente a una
Deformacion: 1.27x1073 (mm/mm) fuerza externa de 5N
Sutter: aproximadamente
Esfuerzo: 5.20

Deformacion: 2.59x1072

Biomateriales

Antes de empezar los andlisis mecanicos de la articulacion para € disefio del
modelo es importante conocer antes un tépico que restringe casi como elemento
principal € estudio del modelo a disefiar, los biomateriales. Se puede decir que son
aquellas sustancias o combinacion de sustancias naturales y sintéticas, que buscan
una interface con organismos bioldgicos para evaluar, tratar, restituir, sustituir o
aumentar un érgano, tejido o funcién del cuerpo. Los materiales metalicos se utilizan

normalmente para los miembros de soporte de carga, tales como clavos y placas,

22



vastagos femorales, entre otros. Biomateriales ceramicos tal como aliminay zirconia
se utilizan para aplicaciones de desgaste en |os reemplazos de articulaciones, mientras
que la hidroxiapatita se utiliza para aplicaciones de union de hueso para ayudar a la
integracion de la protesis. Polimeros tales como polietileno de ultra alto peso
molecular se utilizan como superficies de articulacion contra los componentes de
cerdmica en las protesis articulares, o en e caso del silicon o € poliuretano como

elemento flexible de una pieza (Rodriguez Brendamari et al. 2004).

Biomateriales metalicos

Esta clase de material es conocido por su atarigidez, ductilidad, resistencia al
desgaste, conductividad térmica 'y eléctrica. Una de las ventagjas de la utilizacion de
metales como biomateriales es su disponibilidad y facilidad relativa de procesamiento
de mineral en bruto alos productos terminados. Las propiedades de los materiales de
metales han sido estudiados en el contexto de la biocompatibilidad, lainteraccion y la
integridad estructural superficial (Bartolo Paulo J. et al. 2008). Los problemas pueden
surgir de la respuesta biol égica en la interfase metal -hueso, varias a eaciones de acero
inoxidable promueven una reacciéon fibrosa que puede llevar eventuamente a
aflojamiento de la protesis, sin embago, las aeaciones de titanio son més capaces de

promover unaintegracion con el hueso (Tranquilli P. et al. 2009).

Biomateriales Ceramicos

Los materiales ceramicos son compuestos inorganicos no metdlicos dentro de
los que se pueden encontrar silicatos, 6xidos metalicos, carburos y varios hidruros,
sulfuros y seleniuros refractarios. Los materiales ceramicos son, por o general, duros,
de punto de fusion elevado, no son ductiles ni sensibles a fendmenos de fluencia
lenta, su resistencia a la traccién es reducida, en cambio, su resistencia a compresion
es elevada. Se han propuesto prétesis de Alumina para prétesis de articulaciones
metacarpofaldngicas, sin embargo, pueden ser costosas, y |as preocupaciones sobre €l
potencial de lafractura permanecen.

Ceramicas bioactivas se emplean como revestimientos para mejorar lafijacion

de un dispositivo, 0 como sustitutos de injerto 6seo a causa de sus propiedades
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osteoconductivas. Actlan como un andamio para mejorar laformacion de hueso en su
superficie (Tranquilli P. et al. 2009).

Biomateriales poliméricos

Los biopolimeros son materiales utilizados en implantes que han
revolucionado la medicina artropléstica, algunas de sus caracteristicas son atoxicidad,
baja tension superficial, pureza y esterilidad, estabilidad a varias temperaturas,
biofuncionalidad y biocompatibilidad (Rojas Manuel et al. 2008). Las posibilidades
gue ofrecen los polimeros para ser implantados en € cuerpo humano son muy
grandes debido al hecho que pueden fabricarse facilmente en formas muy distintas,
ofreciendo un sistema versatil que permite la fabricacion de implantes con
propiedades mecani cas que responden a las necesidades de la articul acion.

Numerosas clases de polimeros estan potencialmente disponibles para la
fabricacion de dispositivos médicos, sin embargo, en la préctica, solo un numero
limitado de polimeros se utilizan cominmente en dispositivos médicos aprobados
(Ratner B. 2012). En 1968 Swanson desarrolla el primer implante metacarpofal angico
en silicon citando sus ventgjas por su estabilidad, durabilidad, excelente flexion,
propiedades de amortiguacion, biologicamente inerte, facil de mangjar y bajo costo
(Berger Richard A. 1989). En & desarrollo de protesis metacarpofalangicas €l silicon
juega un papel protagénico en e desarrollo de implantes pues es inerte y estable a
atas temperaturas, o que la hace Util en gran variedad de aplicaciones médicas, como
protesis valvulares cardiacas, ventriculos artificiales, lentes de contacto, e implantes
articulares de los dedos.

Desde su primera aparicion hasta la actualidad |os polimeros contintian siendo
considerados para protesis, mejorando las propiedades del material y desarrollando
nuevas tecnol ogias dentro del campo de la medicina; un iemplo de esto es € silicon-
uretano que combina las caracteristicas biocompatibles y de resistencia de los

poliuretanos y los polimeros de silicon.
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26 IMPLANTESARTICULARES.

La articulacion metacarpofalangica juega un rol importante en la funcion de
la mano, incluso cuando todas las demés articulaciones se encuentran inmoviles, es
posible mantener la funcion prensil con solo la accién de esta articulacion. Donde
quiera que se encuentre un proceso degenerativo, inflamatorio o destructivo con una
completa perdida de las superficies articulares y su morfologia, hay un indicador de
gue se requiere un remplazo articular artificial, esto se redliza mediante un
procedimiento quirdrgico llamado artroplastia. La artroplastia metacarpofalangica, es
el reemplazo de las articulaciones de los dedos con articulaciones artificiales
conocidas como implantes, es importante considerar que este procedimiento no
remueve mas gue la articulacion dafiada. Laintervencion quirdrgica se hace cuando la
artritis reumatoide causa dafio a las articulaciones de los dedos que los imposibilita
para enderezarlos (deformidad en flexién) y hace que se apoyen sobre e dedo pulgar,
lo cual se conoce como deformidad de la desviacion cubital (Massy-Westropp N. et
al. 2007). El disefio de remplazos articulares metacarpofalangicos puede ser
clasificado en tres tipos. implantes tipo bisagra, implantes flexibles de una sola pieza

e implantes de remplazo de superficie (Figura 2.10) (Beevers D.J. et al. 1995).

“‘{
v 4
|
1
i
A. Bisagra B. Flexible C. Superficie

Figura 2.10: Tipos remplazos articulares metacarpofalangicos. A) Implante de bisagra, B) Implante
flexible de una pieza, C) Implante de remplazo de superficie (Pirjo Honkanen 2012.)
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Implantes tipo bisagra

Brannon y Kelin (1959) desarrollan las primeras prétesis metacarpofal angicas
de titanio (Figura 2.11), este disefio presentd problemas como € disminucion de
grado de movilidad y acortamiento de los dedos, incluyendo |a magnetizacion de los
dedos (Dumontier C. 2007).

Figura 2.11: Primera generacion de implantes tipo bisagra, protesis de Brannon (BeeversD.J. et al.
1995).

En 1960, Steffee desarrolla una prétesis compuesta de un componente para
la falange de polietileno, con lafinalidad de reducir larigidez, y un componente para
el metacarpo de una aleacién de cromo-cobalto (Figura 2.12 (a)). Iniciamente no se
implant6é con cementacion pero debido alos problemas de fijacion seinicio su Uso en
1973. La protesis permite el movimiento lateral del dedo en extension y logra la
estabilidad en laflexion (Beevers D.J. et al. 1995).

(b)
Figura 2.12: Segunda generacion de prétesis de bisagra, (a) |mplante disefiado por Steffee, (b)
Implante disefiado por George-Buchholtz (Beevers D.J. et al. 1995).

St. George-Buchholtz modifica la prétesis de Flatt (Figura 2.12 (b)) usando
fijacion del cemento 6seo; e disefio estd conformado por dos componentes, uno de

polietileno como elemento del metacarpiano y € elemento en la falange de material
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cobalto-cromo-mobdileno. Estudios posteriores mostraron una capacidad de flexion
muy baja de unos 30°, desviacion cubital y en algunos casos desarrollo de anquilosis
(BeeversD.J. et al. 1995).

La protesis Daphne consiste en dos segmentos piramidal es ligados en la base
a una articulacion cilindrica (Figura 2.13), los elementos flexibles estdn hechos de
polimetil-meta-acrilato (PMMA) mientras que la bisagra se compone de un resorte
con espirales de didmetro constante de acero inoxidable 316L. Se obtuvieron
resultados positivos en términos de biocompatibilidad y resistencia biomecanica,
estudios clinicos de seguimientos alin son necesarios para su evaluacion (Petrolati et
al. 1999).

O

Figura 2.13: Prétesis Daphne (Pylios Theodoros 2010).

En la Tabla 2.3 se puede observar un compendio de numerosos estudios
realizados del seguimiento de varias protesis de bisagra ya mencionadas, de
consideracién importante para su andlisis en e criterio de seleccion del disefio final
para el modelo que se propone en € trabao especial de grado.

Tabla 2.3: Datade estudios y de seguimiento clinico en prétesis de bisagra (Beevers D.J. et al. 1995).

Autor N° de Afiosde Fractura Infeccion Grado de
implantes seguimiento [%] [%] movilidad [9]
Brannony Klein
1959 2 2 - - 32.5-75(42.5)
Nicolley Gilbert
1979 53 2 0.0 75 (38)
Varmay Milward 101 33 0.0 4.0 (3) 30-60 (30)
1991
Adamset al.
1990 36 109 38.8 - 48-69.6 (21.6)
Steffee et al.
1981 160 16 0.6 0.6 (1) 30-65 (35)
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Implantes tipo flexible de una sola pieza

Con € desarrollo del silicon para uso médico, se incrementaron las
posibilidades de su uso en la fabricacion de proétesis articulares, gracias a la facilidad
del materiadl de aumentar la fijacion del hueso, mejor movilidad y estabilidad.
Swanson en e afio 1968 desarroll6 € primer implante en material de silicdn, después
mejora su modelo con € pasar de los afos (Figura 2.14) y otros disefios de este
material aparecieron, en algunos casos se adhiere material Dacron para mejorar su
resistencia aunque Swanson sigue siendo la referencia tras sus numerosos estudios y

seguimientos clinicos.

CJ

Figura 2.14: Prétesis Swanson con ojales de titanio paraimplante Swanson (Swanson Alfred B. 2014)

Estas protesis de silicon son dispositivos de una sola pieza que tienen tallos
intramedul ares para mantener la alineacion y una porcion de espacio interno entre el
hueso que impide que los extremos de los huesos entre en contacto entre si. Un
problema que puede ocurrir con los implantes polimeéricos de silicona es la sinovitis,
esto es causado por € roce repetido de la protesis con € entorno 0seo o contra
superficies afiladas que conducen a desgaste superficial soltando particulas de
silicona induciendo una respuesta inmune, causando liberacion de células
multinucleadas y la hipertrofiasinovial (Lanzetta et al. 1994).

Para reducir este problema se han disefiado superficies de titanio (Ti) para
proteger la seccion mediaimplante flexible de las fuerzas de corte de bordes de hueso
afilados, estos se ubican entre € vastago y la zona de bisagra sin afectar su movilidad
para evitar la abrasion de la silicona. Los ojales han mostrado reducir la fracturay la

ostedlisis (Schmidt, 1999). Cabe destacar que solo un pequefio porcentagje de los
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casos resultatener esta afeccion y la artroplastia paraimplantes de silicon se mantiene
como € tratamiento de preferencia para pacientes con enfermedades articulares
degenerativas en mano y mufieca (Lanzetta et al. 1994).

La prétesis Avanta Soft Skeletal también conocido como Sutter se introdujo
en 1987 (Figura 2.15) y también se basa en @ concepto de implante flexible similar al
implante Swanson. La prétesis Sutter se fabrica a partir Silflex un materia de caucho
de silicona. Mediante € andlisis de elementos finitos en la prétesis se ha observado
gue este se podria fracturar sdlo en la bisagra (Weems Andrew C. et al. 2014). La
prétesis Avanta (Sutter) ha logrado una amplia aceptacion sin ningln estudio que
confirme un mejor rendimiento con respecto a implante Swanson (Mdller K. et al.
2005).

Figura 2.15: Prétesis Sutter (Weems Andrew C. et al. 2014)

La protesis Niebauer se desarrollé durante el mismo periodo que la protesis
Swanson y fue implantado por primera vez en 1966. La protesis esta hecho de goma
de silicona reforzada con una malla de fibra Dacron para aumentar la resistencia
interna y externa (Beevers D. J. et al. 1995). La bisagra se reforzd con un tegjido de
Dacron y los tallos estan cubiertos de Dacron para la fijacion inmediata de la malla
(Figura 2.16). La atatasa de fractura de la prétesis Niebauer es debido a la debilidad
del material de caucho de silicona de la que fue fabricado y también a la fata de

coincidencia de las propi edades mecanicas entre lamallade siliconay € Dacron.
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Figura 2.16: Prétesis Niebauer (BeeversD.J. et al. 1995).

En 1972 Nicolle y Canan introducen una modificacion de la protesis
Canan-Reis (Figura 2.17 (a)) que fue introducida en 1968, y fue un implante de una
sola pieza fabricado a partir de polipropileno y fijado por e cemento. Se ha notado
que e disefio de Nicolle y Canan (Figura 2.17 (b)) proporciona un espacio
inadecuado para la separacion de hueso, débil estabilidad lateral, rango de
movimiento incontrolado y la irritacion mecanica debido a pellizcar € tejido blando
con la bisagra. Una capsula de caucho de silicona impide € crecimiento de tejido

fibroso y también protege la bisagra de los bordes de |os huesos.

@ (b)
Figura 2.17: (a) Protesis Calnan-Reisy (b) Prétesis Nicolle-Calnan (Pylios Theodoros 2010).

La proétesis NeuFlex se introdujo en 1998 y se preflexiona 30° paraimitar la
posicion natural de los dedos (Figura 2.18). En pruebas in vitro han mostrado una
mayor longevidad que & disefio Sutter (Thomas Joyce 2006; Thomas J. y Unsworth
2005), un meor arco de movimiento que € disefio preflexionado de Swanson y
reduce la tension a través de la bisagra en un 35% (Erdogan y Weiss 2004), con un
rango funcional de flexion hasta 70° frente al implante Swanson (Hussein A. 2011).
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Figura 2.18: Protesis NeuFlex (Weems Andrew C. et al. 2014).

Permite un grado mas funcional de movimiento que probablemente conduce
aunatasa menor de falla en la protesis. En un estudio de seguimiento comparativo de
dos afios entre los implantes Swanson y NeuFlex, la protesis NeuFlex presenta una
mejor flexiéon arco de 72° en comparacion con 59 ° para la Swanson (Delaney et al.
2005). En la Tabla 2.4 se puede observar un compendio de numerosos estudios

realizados del seguimiento de varias protesistipo flexible de una sola pieza.

Tabla 2.4: Data recolectada de estudios y de seguimiento clinico en prétesis flexibles de una sola
pieza (BeeversD.J. et al. 1995).

Nimerode Afosde Fractura Infeccion Grado deMovilidad

Autor

implantes estudio [%] [%0] [
Swanson
Blair et al. 1084 115 45 21 3 208 (%6)) e
Wilson et al. 1993 375 9.6 3.2(6) 1.3(5) 21-50 (29)
(ﬁzlua:‘rl]g ¥ s{‘iaﬁgff) 40/37 2 0 0 ((;32)) //(fc%) Poc.
Niebauer
Hagert 1975 41 3 53.7 - -
Goldner et al. 1977 441 1-6 6.8 204 (59
Derkarsh et al. 1986 89 11.5 4.5 (1) - 25-54 (29)
Calnan-Nicolle
Nicolley Calnan 1972 68 1 0.0 0.0 (59.3)
Griffiehc y Nicolle 1975 112 17 32.1 18 (34.7)
Sutter
Thomas Joyce et al. 2003 41 35 27 - -
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Implantes remplazo de superficie

La prétesis de carbono pirolitico (Figura 2.19) es una prétesis de dos piezas
gue tiene un disefio articulado sin restricciones con una cabeza semiesférica y
ranuras, compensado tallos. Un estudio de seguimiento alargo plazo de 11 afios se ha
informado que mostré una mejora de 13° en €l arco de movimiento y €l 94% de los
implantes dan evidencia de la osteointegracion (Cook et al. 1999). El carbono
pirolitico tiene un médulo de elasticidad similar a del hueso cortical 10 que es
deseable en un implante de esta clase (Cook et al.. 1989).

Figur.a 2.19: Implante de carbono pirol itiéo (Samineh Barmaki 2013).

Laartroplastia de la prétesis de carbono pirolitico en las articulaciones de los
dedos parece mejorar los disefios anteriores, ya que imita la mecanica normal de las
articulaciones, en el movimiento, falta de particulas de desgaste y una coincidencia
cercana a las caracteristicas mecanicas de los huesos de los dedos. Sin embargo,
algunos estudios clinicos muestran recurrencia en desviacion ulnar, problemas de
fijacion y fracturas, ademas de una relativamente baja 0 inexistente mejoria en €
grado de movilidad articular.

La protesis Avanta (Figura 2.20) se compone de una aeacién de cromo-
cobalto en la cabeza semiesférica que articula contra un componente falange de
material polietileno de ultraato peso molecular (UHMWPE). En un estudio realizado
se encontré que en € grupo de pacientes, la prétesis Avanta proporciona mejorias
estadisticamente significativas en funcidn con las dos manos y en e dolor durante la
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actividad, pero ningn cambio significativo en e rango de movimiento, la fuerza, o
en funcion de la mano operada, tampoco se detecté € aflojamiento de la prétesis
(Rijn J. van et al. 2010).

Figura 2.20: Prétesis Avanta (Pylios Theodoros 2010).

Finalmente esta la prétesis Elogenics, e cual se conforma por dos piezas sin
restricciones (Figura 2.21) con superficies esféricas en la punta de los tallos de
fijacion, ha mostrado bajas tasas de desgaste durante las pruebas in vitro de cinco
millones de ciclos de flexion y extension (Thomas Joyce et al. 2004; Rieker et al.
2003). Ambos componentes estan fabricados con una aleacion de titanio y e
componente metacarpiano tiene un encaje de semiesfera de UHMWPE. A corto y
mediano plazo, estudios han mostrado buenos resultados sin necesidad de retirar la

prétesis (Hagena'y Mayer 2005).

Figura 2.21: Implante Elogenics (Pylios Theodoros 2010).
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CAPITULO 11

MECANICA DE MATERIALESY ELEMENTOSFINITOS

3.1 MECANICA DE MATERIALES

Para aplicar el Método por Elementos Finitos (MEF) es importante la nocion
basica del comportamiento de los materiales, pues estos permitirdn relacionar la
convergencia del programa computacional con las formulaciones planteadas en €
disefio del modelo. La mecanica de materiales es una rama de la mecanica aplicada
que estudia e comportamiento de los cuerpos solidos sometidos a esfuerzos,
deformaciones, desplazamientos y sus componentes debido a las cargas que actdan
sobre los materiales. El andlisis por e MEF permitira predecir e comportamiento de
un dispositivo empleando las propiedades mecanicas del material y las teorias de fala
aplicables a dicho sistema. El esfuerzo (o), concepto fundamental en la mecanica de
materiales, es la fuerza por unidad de érea transversal del cuerpo solido. Cuando €l
cuerpo es estirado por las fuerzas, tomando como gemplo un cilindro macizo, los
esfuerzos generados son de tension, si se invierte € sentido de las fuerzas se obtiene
los esfuerzos de compresiéon. Como estos esfuerzos acttian en direccién perpendicular
alasuperficie cortada se les [laman esfuerzos normales (Figura 3.1), mientras que los
esfuerzos que actlian tangenciamente a la superficie son Ilamados esfuerzos cortantes
(7). (Gere J., 2002)

Figura 3.1: Esfuerzos normales, cortantes (Gere J., 2002).
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3.2 PROPIEDADES MECANICASDE LOSMATERIALES

Para que e modelo funcione apropiadamente, se requiere de la comprension
del comportamiento mecanico de los materiales. Para la interpretacion de los
resultados del programa computacional y otros estudios como seleccion de material,
especificaciones de disefio, etc., es necesario tener presente los siguientes aspectos
béasi cos de un diagrama esfuerzo-deformacion (Figura 3.2).

a
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Figura 3.2: Diagrama esfuerzo deformacion general. Tendencia de curva para diferentes materiales de
mayor a menor rigidez, a) acero estructural material, b) Fundicion maleable, ) Silicon (Gere J., 2002).

El diagrama esfuerzo-deformacion proviene de ensayos experimentales que
consisten en la aplicacién de cargas a una probeta de un material especifico y en la
medicién de las deformaciones resultantes. En lineas generales € diagrama contiene
regiones de deformacion y esfuerzos particulares para cada region, los valores
dependeran de las caracteristicas y tipo de material.

En la figura 3.2 se muestra un diagrama esfuerzo-deformacién que comienza
con un periodo éastico, una linea recta que va del origen O a punto A, delimitado

por latension g, (Ilimite de elasticidad). El limite de elasticidad se caracteriza porque,
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hasta llegar al mismo, € material se comporta €l asticamente, es decir que producida
la descarga, |a probeta recupera su longitud inicia. En la pendiente entre € punto A y
el punto B, la proporcionalidad entre el esfuerzo y deformacién unitaria desaparece,
por estarazon A se le llama limite proporcional, donde la zona entre g, y o, Si bien
es elastica, no manifiesta proporcionaidad entre tensiones y deformaciones. La
pendiente de la recta OA se Ilama modulo de elasticidad o médulo de Young (E) e

cua mide & grado de rigidez de un material.
E = % Ecuacion 3.1

donde E es e modulo de elasticidad, o es € esfuerzo en e punto A, y ¢ es la
deformacion del punto A. Es importante destacar que el disefio debe soportar las
cargas deseadas en este régimen, por lo tanto la investigacion estara centrada en la
zona €lastica, asi se garantiza la preservacion del dispositivo sin que afecte sus
funciones de estabilidad y resistencia.

Existe un periodo elasto-plastico para valores de tension superiores a limite
elastico, s la pieza fuera descargada no recobraria su dimensién original,
apreciandose una deformaci én remanente acorde con la carga aplicada. La zona entre
los puntos B y E se define € régimen plastico y el material no recupera su longitud
natural hasta llegar a su punto de fractura. Unavez arribado a valor de tension oy, €
material fluye, es decir, aumentan las deformaciones sin que exista aumento de
tension. Del punto C a D ocurre un endurecimiento por deformacion. La tension
aumenta hasta alcanzar un valor maximo o, denominado tension de rotura, a partir
del cua la tensién disminuye hasta que alcanza una determinada deformacion de
rotura, produciéndose la rotura fisica, es decir, se debe aplicar mayor carga para
deformar hasta llegar a esfuerzo Ultimo o resistencia Ultima (Su). A partir de agui en
adelante la probeta puede fallar en cualquier momento si se le aplica més carga o
simplemente un alargamiento adicional puede venir acompariado de una disminucion
de la carga hasta que la fractura ocurre en € punto E.
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Considerando un material homogéneo e isétropo, se define € coeficiente de
Poisson como € cociente de la deformacion unitaria lateral (&) entre la deformacion
unitaria axial (¢). Este valor se mantiene constante en e régimen elastico y es
adimensional; si e comportamiento del material no es lineal se denomina coeficiente
de contraccion. El coeficiente de Poisson es positiva en compresion y negativa en

tension, tedricamente depende del sentido de los gjes (Mott, 1995).

3.3TEORIASDE FALLA

Se conocen como teorias de falla a los criterios usados para determinar los
esfuerzos permisibles en estructuras o0 componentes de maguinas. Se utilizan diversas
formulaciones, dependiendo del tipo de material que se utiliza. Existen teorias para
materiales ductiles y fragiles, en este caso, los materiades utilizados para la
fabricacion de los elementos son variados aungue todos ubicados en € rango de
materiales ductiles (Shigley J. y Mischke C. 2002).

Existen cuatro teorias de fala importantes, la teoria méximo esfuerzo
cortante, la teoria maxima tenson normal, la teoria de maxima energia de
deformacion, y la teoria de la méxima energia de distorsion. Fuera de estas cuatro
teorias de fala, la teoria del esfuerzo maximo norma es solo aplicable para
materiales fragiles, y las tres restantes son aplicables para materiales ductiles. De los
tres ultimos, la teoria de la energia de distorsion proporciona resultados mas precisos
en la mayoria de las condiciones de estrés, y la teoria de Tresca es considerada mas

conservadoraen € criterio de falla obtenido.
Teoria maxima energia de distorsion

Esta teoria también es conocida como teoria de falla de Von Mises o teoria de
Von Mises-Hencky, y es uno de los més utilizados por su gran versatilidad. Ofrece
una proyeccion muy precisa de falas en materiales ductiles que se someten a la
accion de cargas estaticas, tensiones combinadas, tensiones por esfuerzo de corte, etc.
(Mott 1995). Cuando se gerce una 0 varias cargas sobre una pieza y se estudian los

esfuerzos generados, entonces se pueden comparar directamente € esfuerzo maximo
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obtenido con la resistencia de fluencia o Ultima del material a fin de determinar e
grado de seguridad, o bien para advertir si falara la parte. Con una carga aplicada
seria un método simple y directo ya que hay un solo valor del esfuerzo contra un
unico valor de resistencia.

La expresion propuesta por Von Mises y Hencky, de acuerdo con este
criterio una pieza resistente o elemento estructural falla cuando en alguno de sus

puntos la energia de distorsion por unidad de volumen rebasa un cierto umbral:

2
[ .,
egist = 2—1: Ecuacion 3.2

En términos de tensiones este criterio puede escribirse sencillamente en

términos de la llamada tensi6n de von Mises como:

a1—ad2 24 ao—0d73 24 ag3—07 2
OyM = 2 0

5 v Ecuacion 3.3

Donde gy €s € esfuerzo de Von Mises, oy latension de limite elastico del

material de la pieza, edist la energia de distorsion, E € modulo de elasticidad del

material, o, = g, = a3 son lastensiones principales en e punto considerado.

Teoria dela tension tangencial maxima (Criterio de Tresca)

Esta teoria fue propuesta por Henri Tresca, en € cua propone que bago este
criterio una pieza resistente o elemento estructural falla cuando en alguno de sus

puntos sucede que:

Amax 2 3 = Loy = ~3 Ecuacion 3.4

donde g, es €l esfuerzo en €l limite elastico del material de la pieza, Ayqy € esfuerzo
cortante méximo del punto considerado, g;;;, 0; son los esfuerzos principales menor y
mayor respectivamente.

Ambos criterios resultan de la aproximacion de un fendmeno fisico mecanico

gue se asume como continuo, aunque en la realidad los materiales son discontinuos &l
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criterio de Von Mises describe satisfactoriamente e comportamiento de los materiales a

nivel experimental.
34ELEMENTOSFINITOS

Una de las técnicas para andlizar los esfuerzos y deformaciones de una
estructura propuesta es e andlisis por elementos finitos. Esta es una técnica
matematica que envuelve varios pasos computacionales para analizar un componente.
El desarrollo de computadoras mas rdpidas y poderosas ha permitido que e método
de andlisis de esfuerzos sea mas facil y més ampliamente aplicado. En genera, se
acepta que los métodos de anadlisis numérico en ingenieria y ciencias aplicadas se
califican en tres grandes categorias a saber: diferencias finitas, elementos finitos y
elementos de contorno. Se pueden clasificar los andlisis estaticos basandose en €
método de discretizacion (Figura 3.3) por medio del cua e modelo matematico del
continuo es discretizado en e espacio, es decir, se convierte en un modelo discreto

con un namero finito de grados de libertad.

Metodos de discretizacion espacial

Elementos Fronteras Diferencias Volumenes Espectral Mallado
Finitos FEM Finitas BEM Finitas FDM finitos FVYM P Automatico

Figura 3.3: Métodos de discretizacion espacial

El MEF es un método de propdsito general bien establecido que requiere de
integracion de funciones simples, no demanda mallas estructuradas, y posee matrices
simétricas y bandeadas. Se trata de un método muy versatil y poderoso que permite a
los ingenieros obtener informacion del comportamiento de objetos de forma
complicada, permite resolver problemas en estado estable o dependiente del tiempo,
de comportamiento lineal o no lineal, se pueden ademas considerar efectos especiales

sobre los materiales con aplicacion a ramas de estudio muy variadas, como por
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gjemplo mecanica de solidos, mecanica de fluidos, € ectromagnetismo, biomecanica,
transferencia de calor, entre otras.

A nivel empresarial, la etapa de desarrollo de un producto se acorta 'y se
pueden identificar problemas de disefio antes de la fabricacion de un prototipo,
reduciendo las etapas de prueba y error en e disefio de un nuevo producto. La
principal limitacién de los métodos de elementos finitos radica en que la precision de
los resultados depende de la densidad de elementos utilizada, es decir que para
cualquier region con ata concentracion de esfuerzos se debe analizar cuidadosamente
mediante un mallado suficientemente fino para obtener resultados confiables, ademas
de esto requiere del modelamiento del dominio y €l contorno del sistema a estudiar, y
no es un método adecuado para problemas infinitos (Roa G. et al. 2002)

Toda implementacion computacional del método de los Elementos Finitos se

compone basicamente de tres partes:

Pre-procesamiento: funciona esencialmente como un paguete CAD, permite
construir e modelo geométrico y afadir las cargas y las restricciones
deseadas.

Procesamiento o0 andlisis. permite ensamblar y resolver € sistema algebraico
de ecuaciones que representan el sistema fisico.

Post-procesamiento: facilitala manipulacién de los resultados numéricos, bien

sea en forma de listas, tablas o0 en forma gréfica.

El primer paso es el pre-procesamiento, esto encierra la construccion de un
modelo matematico de una estructura ainvestigar en una computadora que maneja un
software apropiado con paguete de andlisis de elementos finitos. Un modo de llegar a
esto es la descripcion de la geometria propuesta, para ello se integran las propiedades
del materia sujetas a la estructura y € modelo fisico que € ingeniero usa para
representar la realidad no puede basarse en un modelo de infinitos grados de libertad.
Se debe entonces adoptar un criterio valido y préactico que permita aplicar un modelo
matematico al modelo fisico propuesto. En este método se asume que € medio
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continuo esta subdividido en un numero finito de pequefias regiones |lamadas
elementos, interconectadas entre si por entidades puntuales denominadas nodos
(Figura 3.4). Esta discretizacion es importante ya que € nimero de interconexiones
es en teoria, infinito (Cerrolaza Miguel 2007). Sin embargo, a colocar un nimero

suficiente de elementos, se puede reproducir € dominio tan aproximadamente cuanto

serequiera.
1D 2D - 3D
. . L Tetraedro Pentaedro
Viga Triangulo Cuadrilatero Hexaedro
| o
T\\ o .// | 25 Ve
— | I £l ]
Vi \ T P P— .;}‘ ‘_\.\ REpE; s /“
2-noded ” _ 4-noded " \\\,\ | e
3-noded d.noded B-noded o
6-noded
R L « e
A y ik | A\ -~ / > «
\ | | o | e e b S
[ 2 > ad / .\ [ , / s \ | ’ l '/
4 \ | : ‘.._‘....? . ' . . |
.{ — . P - .-‘._\-./'/ |. = I/,( \\‘r//.
3-noded 6-noded B-noded . ’ | -~
necee - 10-noded .\./
20-noded 15-noded

Figura 3.4: Ejemplo de elementos que conforman la malla en elementos finitos.

El principio del andlisis por elementos finitos yace en la respuesta estructural
de los elementos individuales expresada como una simple funcion matemética, que
conformadas como un ensamblaje representan la respuesta de una estructura
complga. Dado un problema estructural que considera casos linedes mediante la
teoria de la elasticidad, ley de Hooke, se plantea conocer en cuaquier punto del
dominio los siguientes conjuntos de ecuaciones para su correcta formulacion, €
campo de desplazamiento, campo de tensiones y campo de deformaciones a partir de
los valores hallados en ciertos puntos. Para ello es necesario dividir e dominio en
subdominios (elementos finitos) formando una divisiéon de la geometria denominada
malla, cuyos componentes poseen las propiedades del material deseadas para €l
modelo. El planteamiento de las ecuaciones que se obtienen y su resolucion dan lugar
alaformulacién discreta del problema.

El problema matematico del andlisis de una estructura se formula en un

dominio, geometria y materiales, con condiciones de contorno en fuerzas externas y
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en desplazamientos o restricciones de |los movimientos. En e proceso se desarrollan
ecuaciones para aproximar la solucion de cada elemento involucrando dos pasos
esenciales. Primero, se elige una funcidn apropiada con coeficientes desconocidos
usada para aproximar la solucion y en segundo lugar se evallan los coeficientes de
modo que lafuncion se aproxime ala solucion de manera 6ptima. (Chapra, 1999).
Los elementos finitos tetraédricos son figuras geométricas de base triangular
que permiten representar las coordenadas en e espacio, tanto bidimensionalmente
como tridimensionalmente (Melosh, 1963). Si consideramos un tetraedro de cuatro
nodos, €l desplazamiento de un punto queda definido por tres componentes u,vy w en
las direcciones de los gjes cartesianos, por tanto la aproximacion méas simple es €l

polinomio:

U XxJy,Z = 0g+ a1x+ ay + asz Ecuacion 3.5

donde u,v,w son las variables independientes y representan e desplazamiento en el
nodo, ag, a;, a;, az son coeficientes, x, y, z son variables independientes que
representan las coordenadas del espacio. Para un e emento tetragdrico linea de cuatro
nodos seguin lateoria de la elasticidad tridimensiona se tiene las siguientes relaciones
para el campo de deformaciones (Ecuaciones 3.6 y 3.7) y para el campo de tensiones

(Ecuacion 3.8):

E= &y, £y; &z, yxy; yyz; Yzx Ecuacion 3.6

auavawd_u 3v@ 6_wa_w du

— ==t —,—+ + —  Ecuacion3.7
ox’oy’0z’dy ox’'oz oy’ox oz cuacion 3

0= 0yx,0y,05 Tyy, Tyz Tgx Ecuacion 3.8

Para la relacion que guarda la tension con la deformacion es conveniente
considerar lamatriz D para un material isotropo, escrito en funcion de las constantes

elasticas usuales E, modulo de elasticidad, y v, coeficiente de Poisson.
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oc=D eg- ¢, + g, Ecuacién 3.9

T o 0.5 - 1 Ecuacion 3.10

sim 05-v
0.5-v
Otra forma aternativa de calcular €l elemento tetraédrico es conocida con el
nombre de coordenadas de volumen o coordenadas triangulares, se presenta el
elemento dividido en cuatro volumenes en las coordenadas mencionadas, donde la
posicion del punto P queda inequivocamente definida por los valores de los cuatro
volumenes Vi, pudiendo escribirse que para un tetraedro de cuatro nodos

V V- V Va ;2
Ay 24 342 Ecuacion 3.11
v Vv v v

donde Vi es e volumen del elemento y V es e volumen de total. La principa
desventgja del elemento tetraédrico lineal se debe a que los campos de deformaciones
son contantes y no pueden aproximar con suficiente precision los estados tensionales
del problema. Es necesario colocar un gran nimero de elementos en la malla para
representar adecuadamente tales variables. EI elemento tetraédrico de diez nodos
solventa esta desventgja del elemento lineal debido a que los campos de
deformaciones ahora tienen una variacion lineal con las coordenadas X, v, z. Incluso €
uso de un tetraedro de veinte nodos resulta todavia mas potente al tratarse de un
elemento donde los campos de deformaciones tienen una variacion cuadratica con las
coordenada, y sigue afadiendo un nodo adicional sobre cada arista del tetraedro
cuadratico, mas un nodo en €l centro de cada cara. Sin embargo hay que considerar €l
peso computacional que acarrea € uso de elementos mas potentes en la geometria a
estudiar por el método de elementos finitos.

Después que se deducen las ecuaciones de cada elemento individual, éstas se
deben enlazar para caracterizar la conducta unificada de todo € sistema Las
soluciones para los elementos contiguos son acoplados de tal manera que los valores

de las incognitas en los nodos comunes sean equivalentes, asi la solucion total sera
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continua. La incorporacion de condiciones en la frontera'y el ensamble del sistema
matricial, también serdn més complgas cuando la técnica del elemento finito se
aplique a problemas en dos y tres dimensiones, sin embargo al igual que la deduccién
de los elementos de la matriz, la dificultad estd mas relacionada con la mecéanica del
proceso que con la complegidad intelectual. En e paso final, las propiedades para
cada elemento individual son presentadas como resultados del comportamiento
obtenido en las intersecciones nodales, estos resultados usuamente se presentan
como un mapa de contorno de colores en la geometria del modelo analizado.

El andlisis del ensamblaje permite apreciar las reacciones, deformaciones y
esfuerzos a los que estard sometido el solido en presencia de cargas aplicadas, o que
permite prever posibles problemas de falla en |a pieza antes de que exista fisicamente.
Debido a la imposibilidad préctica de encontrar la solucién analitica de problemas
con geometrias complegjas, con frecuencia en la préactica ingenieril los métodos
numeéricos y, en particular, los elementos finitos, se convierten en la Unica alternativa
préctica de calculo. En genera este método, seguin lo descrito anteriormente, presenta

un esquema de trabajo como € siguiente:

1. Creacion del modelo a analizar lo més aproximado posible al disefio final en
un programade CAD.

2. Disefio de la malla, tomando en cuenta que un mallado muy complicado
presentard fallas en e software, por ello debe elegirse un nimero de
elementos adecuado.

Determinar |as propiedades mecanicas y geométricas del modelo.

4. Asignacion delasrestriccionesy cargas que afectaran al modelo final.
Redlizacion del andlisis de los datos ingresados para la generacion de un
archivo de resultados, si no existen errores.

6. Presentacion delos resultados de forma gréfica o tabulada,

7. Interpretacion de los resultados comprobando la convergencia hacia la
solucion correcta. Es importante tener en cuenta que si se ingresan datos

errados se obtendran resultados errados.
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Diversos estudios apoyado en el método de elemento finitos, han dirigido su
atencion a modelado de implantes articulares del dedo, en especia a implantes
flexibles de una pieza. Existen diferentes evaluaciones y modelos asumidos para el
disefio protésico de este tipo de articulacion, los modelos no lineales como por
gemplo Moneey Rivlin, Ogden, Arruda-Boyce, son eficientes para describir €
comportamiento del elemento como material de comportamiento hiperelastico, que
poseen la capacidad de experimentar deformaciones grandes (aproximadamente
500% en tension y 90% a compresion) debido a cargas peguefias sin perder sus
ropiedades originales, bajo consideracién no lineal, 1o cua significa que su respuesta
a la carga no es directamente proporcional a la deformacién (Biddis I. et al. 2004,
Podnos et al. 2006, Hussein et al.2011), sin embargo también se han usado modelos
lineales para describir e comportamiento de los implantes metacarpofal éngicos por
su relativa facilidad de uso y menor consumo de recursos computacionales, sirviendo
también como criterio comparativo entre varios implantes a estudiar (Williams et al.
2000, Podnos et al. 2006, Abdul K. et al. 2008, Weems A. et al. 2014).

Este trabajo especia de grado, como se describe posterior a este capitulo,
centra el estudio de la propuesta de disefio en un modelo linea estético estructural,
gue sirva como marco comparativo entre la evaluacion de la prétesis propuesta y
otros modelos comerciales, sirviendo para proveer informacion a futuros estudios que
asuman un modelo mas complego, € acance de esta tesis se limita a la propuesta y

evaluacion del modelo como implante viable.
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CAPITULO IV

MARCO METODOLOGICO

En este capitulo se determinan las variables mas relevantes dentro del
proceso de disefio que serviran para analizar e mejor modelo de remplazo articular a
evaluar. En este trabajo especial de grado se emplea una matriz de seleccién para
elegir un modelo protésico que cumpla con los parametros requeridos y llevar a cabo
un andlisis computacional por € método de los elementos finitos con €l objetivo de
estudiar la correspondencia entre las cargas aplicadas, las deformaciones y la
distribucion de los esfuerzos generados, y comparar |os resultados obtenidos entre €

modelo de protesis elegido y dos model os de proétesis disponibles en el mercado.
4.1 TIPO DE INVESTIGACION

El presente trabagjo especial de grado propuesto se rediza a través de una
investigacion proyectiva o denominada proyecto factible, que se puede definir como
el proyecto que permite la elaboracion de una propuesta de un modelo operativo
viable 0 de una solucion posible, cuyo proposito es satisfacer una necesidad o
solucionar un problema, este tipo de proyectos se elaboran respondiendo a una
necesidad especifica, ofreciendo soluciones de manera metodol dgicas.

El manual, tesis de grado, especiaizacion, maestria y tesis doctorales de la
Universidad Pedagogica Libertador (UPEL, 2003) plantea que un proyecto factible
consiste: “En la investigacion, elaboracion y desarrollo de un modelo operativo viable
para solucionar problemas, requerimientos, necesidades de organizaciones 0 grupos
sociaes, que pueden referirse a la formulacion de politicas, programas, tecnologias,

método o proceso”.
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4.2 DISENO DE LA INVESTIGACION

Este punto se refiera a la estrategia genera que adopta € investigador para
responder a problema planteado. Esto apunta ala propuesta de un modelo de prétesis
factible en términos de evaluacion mecéanica, evaluado bao ciertas condiciones que
permitan simular el comportamiento natura articular y comparado con otros
remplazos articulares para analizar la certeza de las hipétesis formuladas en un
contexto particular, y contestar |as interrogantes que se plantean. La investigacion se
caracteriza por buscar la aplicacién de los conocimientos adquiridos durante €

desarrollo del proyecto, recibiendo el nombre de practica empirica.
4.3 METODOL OGIA DE INVESTIGACION

La investigacion se realizG en principio con una revision documental,
partiendo de los antecedentes, del estudio tedrico del funcionamiento de la
articulacion metacarpofalédngica y de los estudios mecanicos descritos anteriormente.
Siguiendo la metodologia propuesta para este trabajo especial de grado, a partir del
andlisis de la documentacion se plantean los criterios de disefio restrictivos que
permiten la seleccion y modificacion méas adecuada para € modelo protésico, se
propone @ disefio de un modelo de remplazo articular metacarpofal dngico adecuado a
tales restricciones y que tenga la capacidad de acoplarse a un sistema 6seo recreado.

Reconstruccion del sistema 6seo de la mano

Con € fin de disefiar un modelo que se gjuste a dedo indice, evitando falsas
geometrias que fallen debido a errores en las mediciones, formas irregulares en €l
contorno del hueso donde va e véastago, desgjustes en la distancia de corte
comprendida en la artroplastia u otros datos que no proveen una forma geométrica
regular, se generan los huesos del metacarpo y la falange proximal con dimensiones
reales, obtenidas de referencias bibliograficas, a partir de un software de
segmentacion de imégenes que, basados en referencias bibliogréaficas, recrea el
sistema 6seo de una mano humana (Figura 4.1), la cua sirve como base de
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implantacion del dispositivo a proponer. El modelado del sistema 0seo deriva de la
data de lifesciencedb.jp/bp3d/, esta pagina web contiene un sistema anatémico
humano muy completo, que proviene de segmentaciones de imagenes que pasan por

una etapa de redisefio y componen la estructura de un cuerpo humano masculino.

Figura 4.1: Sistema 6seo de la mano recreado (Mimics 10.0; GID 12.0)

Con la aplicacion de procedimientos de mallado, filtrado de elementos y
eliminacion de puntos de error mediante €l uso del software Mimics 10.0, se generd
una mala mas prolija que se asemega mejor a los elementos 6seos del falange
proximal y del metacarpo del dedo indice, que han de estar en contacto directo con la

prétesis adisefiar (Figura4.2).

Figura 4.2: Sistema 6seo del dedo indice recreado (Mimics 10.0)
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En base a las referencias bibliogréficas obtenidas se comprueba la similitud
morfoldgica de las medidas de la mano con las medidas de la mano obtenida de la
base de datos, se acoplan las medidas de los huesos del metacarpo y la falange
proximal de meor caidad de malla con la finalidad de obtener una mejor

aproximacion del comportamiento esperado (Tabla4.1).

Tabla 4.1: Dimensiones de |os huesos relacionados a implante metacarpofal angico a disefiar.

Elemento Referencia M edida [mm]
Theodoros Pylios2010  69,14+3.93
Metacarpo
Modelo 69,974
Theodoros Pylios2010  41.6+1.91
Falange

Modelo 42,484

Mario Cormin 1998 4.32+0.58
Distancia articular
Modelo 4.42

Disefio del modelo de proétesis

Para obtener un modelo del sistema protésico articular, que haga frente a las
exigencias establecidas que iguale o supere deficiencias sufridas por otros modelos,
se plantean una serie de criterios. El trabgo de Gibson I. et al. (2008) considera €l
disefio de un remplazo articular en tres secciones entrelazadas, denominadas en
conjunto “Sistema Ideal de Implante Articular” (Figura 4.3) considerando una serie
de requisitos prelativos para € disefio protésico de una articulacién
metacarpofaldngica tras considerar los puntos primordiales que debe cumplir un
remplazo articular de este tipo.

Para este trabajo especial de grado se utiliza este sistema en la seleccion de un
modelo de prétesis articular que se acople a los criterios prelativos para la
justificacion del modelo. Dd sistema mencionado se adapta € concepto a los
requisitos propuestos en este trabgjo.

49



COMPATIBILIDAD

ANATOMICA

Fljacidn

Grado de movilidad

adecnala semejante

COMT'ATIBILIDAD

COMPATIBILIDAD

DE MATERITALES Buena resistencia FUNCIONAL

MmN e

Figura 4.3: Consideraciones de disefio para el Sistemaldeal de Implante Articular (Gibson 1. et al.
2008).

En e sistema cada una de las secciones de compatibilidad se caracterizan
por tener diferentes criterios gque convergen en un punto comun realizando un ciclo
como e mostrado en la figura anterior, estas compatibilidades se dividen de la
siguiente manera:

a) Compatibilidad anatomica:
Reseccién minima a hueso manteniendo asi la integridad de la unidn con
la estructura de los tejidos blandos de apoyo.
Estabilidad en la rotacién de la articulacion natural en el plano sagital,
mantenimiento el comportamiento mecanico.
Permanencia del espacio de laarticulacion y lalongitud del hueso original
reemplazado.
Minimainvasion quirdrgica
Encaje en el cana intramedular del hueso.

b) Compatibilidad funcional:
Soporte y transmision de cargas en condiciones fisiol6gicas de manera

efectiva
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Estabilidad intrinseca de la articul acion.
Alineacién adecuada a | os respectivos huesos de las falanges.
Correccion de la deformidad.
Adaptacion cosmética ala mano.
c) Compatibilidad de materiales:
Material biocompatible.
Adecuada resi stencia mecanica para soportar carga.
Capacidad de fabricacion.
Bajo costo.

De esta manera, en la Tabla 4.2 se observan el sistema dividido en seis
categorias en las cuales se consideran las condiciones restrictivas del caso de estudio
para la seleccion del modelo final. La ponderacion de cada categoria restrictiva en la
seleccion del modelo final es la misma para cada categoria, y para cada condicion
asumida como ideal € valor ponderado es igua a uno (1), de esto debe resultar en
una sumatoria de criterios con tendencia maxima igual a uno (1), entendiéndose que
el modelo con la mejor aproximacion a este valor es la protesis a evaluar como

propuesta final.

Tabla 4.2: Criterios ponderados en la matriz de seleccion.

Categoria Condiciones Pon?i?]ralam on
Grado de movi lidad Movimiento de flexo-extension articular natural 16
semejante
Alineacion adecuada a | os respectivos huesos de
las falanges
Compatibilidad funcional Correccién de la deformidad 1/6
Adaptacién cosméticaalamano
_ _ Menores esfuerzos en la prétesis a una misma
Buenaresistencia carga aplicada 16
mecénica . .
Menor fuerzarequerida para doblar la pieza
Método de fabricacion Facilidad de fabricacion y bajo costo 16
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Tabla 4.2: Criterios ponderados en |la matriz de seleccion.

Categoria Condiciones Pon?iiralam on
Compati b? lidad de Material b| ocompatible con mas similitud y 16
materiales adaptabilidad a las propiedades del hueso
Mantener el espacio de laarticulacion y lalongitud del
hueso original reemplazado
Compatibilidad Minimainvasion quirdrgica para evitar traumas en el 16

anatomica sistema de tejidos que apoyan e movimiento articular

Encgje en el cana intramedular del hueso

Siendo la eleccion del modelo final € méas aproximado a valor de la
sumatoriatotal, de tal forma que:

SEL G P=1 Ecuacion 4.1
Donde, P es la ponderacion de cada condicion segun la tabla 4.2, y Ci es € valor
asignado a cada condicion, tal que, su valor debe ser igual auno (1) como valor ideal.

Para la seleccidn de un modelo de implante se restringen las aternativas de
disefio a una serie caracteristicas requeridas que puedan cumplir con las exigencias
minimas propuestas que se acoplen al sistema planteado, es decir, del capitulo 2 se
puede delimitar € tipo de prétesis para este trabajo especia de grado a una tipo
bisagra o tipo flexible de una pieza, esto motivado a los alcances donde se necesita
que € grado de movilidad sea uno, de lo que € mas apto a considerar es €
movimiento de flexo-extension, pues es e movimiento principal actuante en la
funcion de prension de la mano, y porgue las combinaciones de carga producidas por
este movimiento en conjunto a las cargas producidas por € movimiento de
abduccién-aduccion, pueden llegar a reducir a la mitad la vida til de la protesis
protésico, en comparacion con una colocacion optima del mismo en la que actian
anicamente solicitaciones de flexo-extension (Stefano Deotti et al. 2009).

Se lleva a cabo la seleccion de un modelo de implante, ello debido a la
reduccién de costos de manufactura, ademas que no posee antecedentes de desviacion
ulnar y se hace uso de un polimero cuya ventaja principal yace en tener mayor
compatibilidad mecanica con los huesos que los materiales usualmente empleados

para uno de tipo bisagra metalica. Otra consideracion que se puede asumir en €
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disefio, es que la posiciéon de preflexion es de 30°, lo que indica una diferencia
angular del hueso falange respecto a metacarpo de 30° en sentido horario (Figura
4.4).

ggo -

Figura 4.4: Prétesis flexible de una pieza (Neuflex) con preflexion.

La razén de un implante con preflexion deriva de la imitacion de la posicion
relgjada de la mano en el tono de reposo optimo del tendon flexor/extensor, se reduce
en aproximadamente 35% por ciento la tension, favorece una mayor resistencia a la
fatiga y permite al paciente lograr una mayor flexion dactilar, por ende, mayor
funcionabilidad.

Se presentan a continuacion las propuestas de disefio para € remplazo
articular, después de considerar las restricciones ya expuestas, y una breve
descripcién de ellos, para luego ser consideradas en la matriz de seleccion del modelo
final.

Propuestas de disefio

Modelo 1: es un conjunto de tres partes que consiste de un elastdbmero con dos
véastagos insertados a los extremos del elemento flexible (Figura 4.5). EI concepto es
la encapsulaciéon del espaciador elastdbmero dentro de un material mas duro que lo
proteja contra el desgaste y aparicién de grietas. La pieza de elastomero actuara como
bisagra, cuyo bajo médulo de elasticidad del y su propiedad de deformarse cuando se
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comprime reducira las tensiones de contacto que se aplicaran axialmente durante las

actividades diarias.

Figura 4.5: Modelo propuesto 1 (Inventor 2014).

Modelo 2: es una protesis flexible de una sola pieza preflexionada 30° para
gjustarse mejor ala posicion natural anatdmica del dedo (Figura 4.6). Admite a partir
de su origen 60° de extension y 60° de flexion. Trata de buscar una ventgja en la

forma de empotramiento de la zona de bisagra variando su angulo de inclinacion.

Figura 4.6: Modelo propuesto 2 (Inventor 2014).

Modelo 3: es un solo componente flexible que se gusta a la geometria de
hueso desde una vista sagital (Figura 4.7), su principal beneficio se encuentra en su
estética, la cual busca asemegarse a la articulacién natural. Igual que e modelo
anterior esta preflexionado 30° gjustandose a la posicién natural del dedo, ya que del
lado del metacarpo existe una curvatura que se asemeja a radio de movimiento de la
metafisis removida del metacarpo por la artroplastiay del lado de la falange considera
un radio que se acopla a la periferia de contacto tratando de proveer un grado de

movilidad funcional.

Figura 4.7: Modelo propuesto 3 (Inventor 2014).



Modelo 4: es un implante preflexionado 30°, bajo una modificacion del
modelo de Nicolle-Calnan que elimina el uso de la burbuja de silicén y lo remplaza
agregando restricciones superiores e inferiores similares a las encontradas en la
protesis Sutter para su movimiento en extension (Figura 4.8), esto nace de la
necesidad de ampliar el rango funcional de movimiento de flexién que muestra este
implante con solo una admisién de hasta 70° en flexion, y de optimizar € disefio de
Nicolle-Canan eliminando piezas innecesarias y mejorando la resistencia a la los

esfuerzos producidos lateral mente por las afecciones articul ares.

Figura 4.8: Modelo propuesto 4 (Inventor 2014).

Modelo 5: es una adaptacion de la idea del modelo 3 pero considerando la
forma de la protesis Swanson en la zona inferior a fin de distribuir mejor los
esfuerzos y disminuir los esfuerzos de Von Mises producidos (Figura 4.9), se
encuentra empalmado en su unién para una mejor distribucion de los esfuerzos,
preflexionado 30° tratando de mantener una forma cosmética similar a la anatdmica

en lazonaarticular removida

Figura 4.9: Modelo propuesto 5 (Inventor 2014).



Matriz de seleccion
Una vez propuestos varios disefios se procede a elegir e modelo que mejor
se adapte a los requerimientos planteados segun las categorias de la tabla 4.2
mediante la valoracion de cada modelo y segun e cumplimiento de cada condicion de
disefio, para luego determinar la protesis que posea una mayor aproximacion al valor
uno (1) segun indicala ecuacion 4.1.
a) Grado de movilidad semejante
Un implante metacarpofaléangico deberia tomar en consideracion el rango
suficiente para poder emular movimientos de flexo-extension similares a los
realizados por una articulacién sana, siendo este un factor clave se delimitaron las
propuestas de disefio tomandose en cuenta este rasgo, por lo tanto la ponderacion de
las propuestas de disefio en esta condicion es uno (1).
b) Compatibilidad anatdmica
La prétesis se disefia para calzar en € hueso modelado, manteniendo la
posicion natural de la falange proximal respecto a metacarpo, buscando corregir
deformaciones causadas por la afeccion articular. Se delimitaron las dimensiones de
diserio estimando como referencia las dimensiones de implantes comerciales como €l
Sutter MCP 60, a considerar la articulacion cortadatras la artroplastia (Figura 4.10).

Figura 4.10: Articulacién metacarpofalangica cortada por artroplastia para el calce del modelo de
implante (Inventor 2014).

A partir de las medidas promedio de la altura y espesor articular en la zona
de calce entre la prétesis y € hueso (Tabla 4.3) se disefia una propuesta de vastago
apropiado para € modelo protésico, de tal forma que se gjuste a la morfologia del

hueso. El corte realizado en € hueso del metacarpo es a partir del centro de rotacién
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articular y laremocion del hueso falange es de la zona concava situada en la metéfisis

proximal.

Tabla 4.3: Dimensiones de corte articular

Dimensiones de corte M edida apr oximada [mm]

Distancia articular 10

Ancho de metacarpo 14

Dimensiones de corte M edida apr oximada [mm]

Altura de metacarpo 12
Ancho de falange 16
Alturade falange 11

A partir de las medidas presentadas en la tabla anterior y tomando como
referencia los implantes comerciales existentes, se tiene que debe usarse un vastago
de base rectangular con fileteado en sus bordes filosos para evitar €l desgaste y
liberacion de particulas que pueden llevar a infeccién o aflojamiento protésico
(Figura 4.11). Para el disefio de los vastagos se considera como referencia el espesor
de véstagos comerciale de Sutter o Neuflex que en estudios previos presentan
robustez de disefio en comparacién a Swanson que presenta falla en la zona entre
véastago y hisagra (Abdul Kadir 2008), por lo que se puede afirmar que las primeras
dos condiciones de esta categoria tienen un valor igual a uno (1) segun se especifico

en laecuacion 4.1.

Figura‘4.11: Vastago propuesto con geometria que calce en €l hueso, lado izquierdo de lafigura
muestra vastago del metacarpo, lado derecho el vastago que calza en lafalange (Inventor 2014).

c) Compatibilidad funcional
De la compatibilidad anatomica se observa que € paso de la protesis através

del canal medular del hueso se debe configurar de tal forma que, la prétesis se alinee
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con € hueso de forma natural, por elo los vastagos se disefian considerando la
geometria del modelo previamente realizado adecuando € calce correcto en e cand
intramedular de los huesos. Para evaluar la adaptacion cosmética, como parte de la
compatibilidad funcional de la mano, se considera la geometria de la prétesis mejor
adaptada al area articular de la zona a remplazar, esto se hace al comparar €l area de
la seccion lateral aremover en e hueso, considerada como valor ideal (1), con € érea
del disefio de la zona de bisagra de cada modelo propuesto que esta en la zona
articular removida menos e excedente que sale de la zona articular y afecta la
adaptabilidad cosmética, del que se (Figura4.12).

Aredmodelo interno—AT€Amodelo exedente

Aredgrticular 6

= Ponderacion, s Ecuacion 4.2

f*--—-—’ﬁ‘\

’
Sl

¢
\

b)

(@ (

Figura 4.12: (a) Seccién aremover en laarticulacion, (b) Implante aplicado a la seccion removida del
hueso (Inventor 2014).

De esta manera, se selecciona la aproximacion méas cercana a la forma
anatdmica natural como la més apropiada para € disefio final. Posteriormente, se
asigna a area articular € valor idea de la condicion en su periferia, es decir uno (1),
y por consiguiente los modelos tienen una estimacién menor o igua a este. En la

tabla 4.4 se muestrala ponderacion final obtenida para esta condicion.

Tabla 4.4: Resultados obtenidos para adaptacion cosmética de la mano.

Modelo Ponder acion final
1 0,1378
2 0,1505
3 0,1567
4 0,1405
5 0,1512
| deal 0,1667
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d) ResistenciaMecanica

Con € uso de técnicas computacionales que permiten evaluar €l potencial de
falla en los modelos mediante e método de elementos finitos se determinan las areas
de concentracion de esfuerzos en la protesis, y se estudia e comportamiento del
modelo sometido a una carga de cierta magnitud, con el apoyo del software ANSY S
14.0.

En primer lugar se selecciona para todos los disefios propuestos un material
de prueba de propiedades elastomeras (Tabla 4.5) similar al utilizado en los implantes
comercides (Slastic). También se redliza e empotramiento en e vastago del
metacarpo y se aplica un momento de 5 N.mm sobre € véstago del falange como se
observa en la Figura 4.13 (Weems Andrew C. et al. 2014). El proposito de este
estudio es observar las concentraciones de esfuerzos internos resultantes en la pieza,
lo que es indicador de fala en la zona de interés (Thomas Joyce 2009), y conocer
como afecta € disefio en el grado de movilidad, en este sentido se selecciona €

modelo con mayor grado de movilidad.

Tabla 4.5: Propiedades mecanicas del Slastic utilizadas en € estudio de la condicion de resistencia
mecanica (Weems Andrew C. et al. 2014).

Material Médulo de Young Mpa Densidad g-cm? Médulo de Poisson

Silastic 2,41 1,14 0,45

[&] Fixed Support:
[B] Moment: &, N-mm

]

]

: |
N

Figura 4.13: Carga aplicada sobre cada model o propuesto con empotramiento en todo el vastago del
metacarpo (ANSY S 14.0).
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De lo anteriormente expuesto, en la tabla 4.6 se muestran los resultados a
considerar para la matriz de seleccién, y empleando las ecuaciones 4.3 y 4.4 se
calculan los valores correspondientes a los esfuerzos y desplazamientos obtenidos en

cada modelo.

Fmax(menor)

Ponderaciongspyerzo = — Ecuacion 4.3

Tmax(i)

desplazamiento Ecuacion 4.4

Ponderacion il =
Movilidad desplazamientommayor)

Tabla 4.6: Ponderaciones obtenidas en |a categoria de resistencia mecéanica de la matriz de seleccion.

Modelo Esfuerzo Deformacion Ponderacion de Ponderacion de Ponderacion
Mpa mm esfuerzo movilidad final
1 160,19 1,65e-9 0,2060 0,00001 0,0258
2 46,58 2,57e-3 0,7084 0,1558 0,0950
3 39,46 1,93e-3 0,8364 0,1170 0,1094
4 235,00 1,65e-2 0,1404 1 0,0592
5 33,00 2,32e-3 1 0,1406 0,1309

e) Compatibilidad de materiales

En esta investigacion se requiere un andisis comparativo entre el modelo
propuesto y los modelos comerciales adaptados a la articulacion, sin embargo se
espera que € uso de un material que sobresalga sobre las caracteristicas del actual
silicon de goma biocompatible, en conjunto a la mejora geométrica, logre una
propuesta que supere las expectativas de viabilidad del modelo propuesto.

En la seleccion de materia para la evaluacion del modelo de implante
propuesto se requiere un polimero que, al tratarse de una prétesis flexible de una
pieza, sea un polimero de comportamiento elastdbmero y biocompatible aprobado por
asociaciones como la FDA (Food and Drugs Administration) segun los estandares de
las normas I1SO 10993 y con certificacion para implantes de la USP (U.S.
Pharmacopeial Convention) clase 6, clasificacion definida para polimeros de implante
alargo plazo tras haber aprobado una serie de pruebas en e material.

El més comin de los materiales comerciales utilizados para implantes de

este tipo es e elastdbmero silicon de goma (Anasil, Slastic, Nusil, etc.) gracias a su
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buena biocompatibilidad con € hueso y su facilidad de deformacién a bgjas cargas
sin cambio permanente, sin embargo existen otros materiales competitivos como por
giemplo algunos elastdbmeros termoplésticos (Elastollan, Versaflex, Medalis, etc.) y
copolimeros silicon-uretano (Biospan, ChronoPrene, Pellethane, etc).

Apoyado en graficas conocidas como mapas de materiales (Figura4.14), que
relacionan por pares ciertas propiedades de los materiales como resistencia, moédulo
de elasticidad, densidad, costes, etc.; se selecciona € material como propuesta
adecuado para la protesis articular. Para seleccionar €l materia se elige de la familia
de los elastébmeros aquellos con modulo de Young entre IMpa y 100Mpa, pues en
este grupo se encuentran los eastomeros de silicdn, por 1o que se propone que €
criterio de escogencia para esta propiedad no deberia exceder el maximo del silicén

de goma, cuyo médulo de Y oung se encuentra entre 5SMpay 20M pa.
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Figura 4.14: Mapa de seleccion de materiales, Modulo de Young versus Esfuerzo (Ashby M. 2005)

Del mapa de propiedades para € silicon elastdbmero se observa un esfuerzo

maximo de 2,5Mpa a 55Mpa, sin embargo en diversos materiales comerciales

61



actuales este valor puede llegar a aproximadamente 9M pa para esta propiedad, |o que
propone & uso del silicon como material base para materiales de escogencia por
debgjo de este valor de esfuerzo maximo. Una tercera propiedad restrictiva en €
disefio del es e costo, este deriva de presupuestos obtenidos por las casas
comerciaes. De los materiales que se pueden encontrar en € mercado extranjero, y
de acuerdo a los criterios de seleccion mencionados, se presentan como posibles
materiales de fabricacion los mencionados en la tabla 4.7. Se propone a Elasthane
80A como material base en la fabricacion de la prétesis propuesta, siendo un
polieteruretano termoplastico que demuestra excelentes propiedades mecanicas y de
biocompatibilidad. El valor general de esta categoria en la matriz de seleccion es uno
(1) debido a que se trata de una propuesta de material en la fabricacion de la protesis
gue requiere un estudio aparte no considerado en |os alcances de este trabajo especia
de grado.

Tabla 4.7: Data obtenida de las casas comerciales de los material es considerados como material base
en el disefio del modelo.

Material Costo S500% S100% 52000  S300% ERuptura  Sruptura
[$*kel [Mpa]  [Mpa]  [Mpa] [Mpa]  [%] [Mpa]
Silastic Q7-4750 50A - - - - - 930 10.00
HCRP 20 PN 40115 350.0 - - - - 950 10.69
Nusil 4755 854.8 - - 3.4 - 875 11.30
HCRP Z%rg:;de 35A 350.0 - - - - 700 11.03
Medalis MD-120 - - 1.48 2.1 2.86 800 9.65
Biospan 400.0-800.0 - - - - 851 41.40
Pursil 400.0-800.0 4.7 - - - 565 32.20
Hytrel 4068FG - Ss%=2.4 S10%=3.50 Sso%=6.7 - 800 29.00
Kraton D2103-70A - - - - 2.75 880 29.65
Elasthane 80A 400.0-800.0 3.6 5.80 - 9.50 603 43.80

f) Método de fabricacion
Existen varios métodos de fabricacién aplicables a disefio de implantes de

este tipo, este trabagjo especia de grado tiene direccion a prototipado rpido como
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parte de un proyecto de mayor envergadura, pues a ser eastdmeros todos son
flexibles, y aun cuando no vienen en presentacion de filamentos para este proceso, se
puede obtener el filamento por medio de extruccion consiguiendo un elemento con
las caracteristicas de flexibilidad para ser usado, ademas estas maguinas tienen la
temperatura adecuada para fundir elastomeros. Dentro de los alcances no se considera
el proceso de fabricacion del prototipo, de esto se deduce que para este caso en
particular €l valor ideal (1) se cumpleenlosmodelos?2 al 5, y e modelo 1 por tratarse
de una prétesis de varias partes y materiales, su ponderacion es menor,
considerdndose 0,5. Cabe destacar gque existen otros tipos de procesos de fabricacion
aplicables a polimeros gque pueden usarse en lugar del prototipado rapido, entre los
mas reconocidos se encuentra el proceso por inyeccion, que admite formas complejas
de varios tamafios con finos detalles, atas tasas de produccion aungue también su
costo es elevado comparado a otros procesos de fabricacion. Por otra parte e proceso
de extrusion reduce €l costo de manufactura, para formas mas simples formas sdlidas
y uniformes que aplica una amplia gama de tolerancias admisibles. En la seleccion
del modelo a evaluar este punto no diferencia procesos, pues para todas las
propuestas se aplica € mismo méodo de fabricaciéon como pieza flexible, sin

diferencias rel evantes.

Modelo propuesto escogido

Se pretende |a evaluacion de un modelo de implante propuesto atraves de un
estudio comparativo con dos model os protésicos comerciales, para ello se selecciona
un disefio que se adecue a las exigencias propuestas. Ponderados los modelos
planteados en cada categoria en la matriz de seleccion, y de acuerdo a los criterios
explicados anteriormente, se procede a seleccionar € modelo final a ser evaluado
mediante e método de elementos finitos bajo los alcances de este trabajo especial de
grado. Los valores obtenidos para cada modelo en las diferentes categorias se
muestran en latabla 4.8, revelando que € modelo con el valor més cercano a 1 segiin
la ecuacion 4.1 es el nimero 5 de los propuestos. Este se considera e mas indicado

para evaluar su comportamiento mecanico en movimiento de flexo-extension natural
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para una articulacion metacarpofaldngica, pues cumple de meor manera los
requisitos que solicitael Sistema ldeal de Implante Articular.

Tabla 4.8: Ponderacion final en la seleccion del modelo final aevauar.

Matriz de Seleccion M odelos
P M1 M2 M3 M4 M5

Grado de movilidad 16 1 1 1 1 1

Compatibilidad anatémica 1/6 1 1 1 1 1
Compatibilidad funcional 1/6 0.1378 0.1505 0.1567 0.1405 0.1512
Resistencia mecéanica 16 0.026 0.095 0.109 0.059 0.131

Compatibilidad de 16 05 1 1 1 1

materiales

Propuesta de fabricacion 1/6 0.5 1 1 1 1

Total 0.528 0.701 0.711 0.70 0.714

4.4EVALUACION Y COMPARACION DEL MODELO PROPUESTO

Una vez seleccionado € modelo final, se procede a comparar su
comportamiento mecanico con dos implantes comerciales (Neuflex y Swanson), los
cuales fueron modelados en e software Inventor 2014. Mediante un modelo
hiperel astico que se adapte a la data uniaxial de un material base se puede realizar un
estudio factible para un modelo de implante metacarpofalangico flexible de una pieza
(Biddis E. et al. 2004; Podnos E. 2006), sin embargo para este trabajo especia de
grado se considera que a juicio comparativo también se puede utilizar un método
lineal que resulta en un menor consumo de recursos computacionales y permite la
comprobacion de la funcionabilidad de la prétesis en contraste a otros model os
comerciaes (Abdul Kadir 2008; Weems Andrew C. et al. 2014). Siguiendo la linea
de estudio de otros trabgjos, se asume Slastic como material base del remplazo
articular (Williams et al. 2000) ya que se trata de un material de propiedades
conocidas que guarda similitudes con otros materiales comercialmente utilizados, y
gque ademés, ha sido contemplado para varios estudios en implantes
metacarpofaléngicos mediante e método de elementos finitos. De igual manera, se
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establece que € material se comporta como un polimero isétropo, homogéneo y
elastico lineal para todos los modelos con la finalidad de examinar la respuesta
mecanica en funcion de la geometria propuesta.

La malla empleada en cada modelo a evauar es de tipo tetragdrico, en
especifico para ANSY S 14.0 se utiliza el elemento solid187, que es un tetraedro de
diez nodos con tres grados de libertad para cada nodo, que presenta comportamiento
de desplazamiento cuadrético capaz de modelar formas irregulares aproximadamente
incompresibles bajo largas deformaciones (Biddis E. et al. 2004). Este elemento
presenta plasticidad, hiperelasticidad, fluencia y rigidez, también tiene la facultad de
formulacion mixta para la simulacion de deformaciones de materiales casi
incompresible elastoplasticos, y materiales totalmente incompresibles hiperel asticos.
La tabla 4.9 muestra los elementos y nodos que componen la discretizacion de la
malla aplicada en ANSYS 14.0 para cada modelo de implante estudiado en las

primeras eval uaciones comparativas.

Tabla 4.9: Malladelosimplantes evaluados en ANSY S 14.0.

Neuflex Swanson Propuesto
Elementos 61078 72134 66273
Nodos 88831 102756 94592

Estudio prensil

Utilizando e software ANSY S 14.0 se redliza una primera evaluacion para
los model os de implantes articulares Neuflex, Swanson y el modelo propuesto, donde
es relevante comprender la capacidad de respuesta del modelo a una carga aplicada
que simula una actividad prensil en lamano. Se plantea laimportancia de este estudio
en la necesidad de proveer a paciente un remplazo articular lo suficientemente
resistente para soportar las cargas sobrellevadas, y que a su vez requiera una menor
aplicacion de fuerza para g ercer un movimiento articular natural, recordando que las
articulaciones metacarpofalangicas remplazadas se encuentran desmejoradas por las
afecciones, causantes del debilitamiento de los ligamentos y muscul os requeridos en
las actividades prensiles de la mano. De esta manera, se asume una protesis fija, sin
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problemas de osteointegracion, se aplica un momento en e vastago distal a fin de
producir un movimiento de flexo-extension, mientras que e vastago proximal de la
protesis se encuentra empotrado (Figura 4.15), esta corrida de momentos aplicados se
referencia en trabgos previos de otros autores aplicados a modelos de protesis
comerciales (Podnos E. et al. 2006, Hussein et al. 2011).
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Figura 4.15: Modelo propuesto con una optimizacién, empotrado en un vastago y con momento
aplicado de 5 N.mm en €l otro véastago.

El propésito principal eslograr optimizar e modelo propuesto en funcién de
laresistenciaa movimiento que los implantes comerciaes presentan, esto se observa
mediante la comparacion del desplazamiento producido a una misma carga, buscando
un comportamiento similar y rel ativamente cercano alos desplazamientos de |os otros
implantes. La acotacién de resultados no debe ser menor a desplazamiento del
modelo que posea la movilidad més restringida. Una menor cantidad de
desplazamiento producido en la protesis es indicativo de mayor rigidez, esto se

traduce en la dificultad pararealizar movimientos articulares natural es.

Estudio mecanico de flexo-extension

En una segunda evaluacion se considera importante observar los esfuerzos
internos producidos al desplazar |a protesis dentro del rango permisible de movilidad
anatomica en flexo-extension, debido a que los puntos de concentracién de esfuerzos
son indicativos de falla mecanica en esa zona (Deotti Stefano et al. 2009). Este

estudio de esfuerzos en respuesta a desplazamiento se realiza debido a que lafuncién
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principal de la articulacion esla de movilidad mas que la de aplicar fuerza (Penrose et
al. 1996).

Andogo a estudio anterior, se aplica empotramiento en el vastago proximal
y € vastago distal rota entre 60° de extension y 60° de flexion (Figura 4.16) a partir
de la posicién de reposo de la protesis, esta vez sin cargas aplicadas en |la pieza. El
objetivo es reconocer las zonas de concentracion de esfuerzos maximos en cada
modelo para determinar la ubicacion de falla, y ademas comparar los valores
obtenidos de esfuerzos internos de Von Mises en cada pieza a un angulo de rotacion
determinado, o que permita determinar con mayor efectividad que e modelo
propuesto es viable y s iguala o meora las caracteristicas de los implantes

comerciales.

L

Figura 4.16: Aplicacion de la segunda evaluacion en un implante propuesto con ANSY S 14.0

Optimizacion del model o propuesto

Posterior a las evaluaciones redizadas, y al comparar e modelo propuesto
con las protesis Neuflex y Swanson, de ser necesario se procede a la optimizacion de
la propuesta de disefio a partir de la geometria en la zona de bisagra (Figura 4.17), a
fin de gjustarse o mejorar |as caracteristicas mecanicas que posee e model o protésico.
Al considerar una mejora del disefio elegido, se deben redlizar los dos estudios
mencionados anteriormente con la finalidad de asegurar |a superioridad del modelo

modificado respecto al implante protésico propuesto y los comerciales.
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CAPITULOV

ANALISISDE RESULTADOS

Este capitulo se centra en mostrar los resultados obtenidos tras aplicar la
evaluacion mecanica, mencionada en €l capitulo anterior, a los modelos protésicos.
Por medio del cual se considera que la propuesta de disefio pueda ser aceptable bajo
los alcances planteados. De acuerdo a lo explicado se obtienen los resultados para la
primera evaluacion, a diferentes cargas aplicadas en los vastagos distales de cada
prostesis, tanto para los modelos comerciales Neuflex y Swanson modelados en
Inventor 2014 adaptados a la dimensiéon de la articulacion a remover (Figura 5.1),

como para € modelo elegido como disefio propuesto final a evaluar a través de la
matriz de seleccion.

[
|

&/

L ¢
;'i
|
|
1. )

a) b)
Figura 5.1: Prétesis metacarpofal angicas comerciales modeladas en Inventor 2014. (a) Swanson y (b)

Neuflex.

5.1. ESTUDIO PRENSIL

Se muestran los resultados obtenidos de la deformacion resultante para cada

modelo a diferentes cargas aplicadas (Tabla 5.1), ubicando la propuesta de disefio
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entre € rango de movimiento de las protesis comerciales, esto se observa con més
claridad con € gréfico del comportamiento de los tres implantes bajo este criterio de
trabgjo (Figura5.2).

Tabla 5.1: Deformacién resultante en la primera eval uacion para el modelo propuesto.
Momento Neuflex Swanson Propuesto

5 8,08 2,67 4,76
8 13,39 4,28 6,26
10 17,27 5,36 7,90
12 21,55 6,44 9,56

Comparacion de desplazamientos

25,00
20,00
e
£ 15,00
c —o— Neuflex
o)
3 10,00 —#— Swanson
S
5 500 Propuesto
©
al
0,00
5 10 15 20 25
Momento [N.mm]
(@)
Comparacion de esfuer zos
140
& 1,20
E 1
gi 1,00
= 0,80
= —o— Neuflex
s 0,60
> —&— Swanson
., 040
9 0,20 Propuesto
o]
& 0,00
w 5 10 15 20 25
M omento [N.mm]
(b)

Figura 5.2; Resultados obtenidos de la primera evaluacion comparativa paralos implantes
comercialesy la protesis propuesta. () Comparacion de esfuerzos de Von Misesy (b) Comparacion de
desplazamientos.
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Al observar los resultados reportados en la Figura 5.2, se tiene que € disefio
propuesto se encuentra en un rango permisible para considerarse como un implante
viable de acuerdo a esta primera evaluacion, ello debido a que su deformacion es
mayor que la protesis Swanson, € cual posee e menor desplazamiento a una misma
fuerza aplicada, y ademés los valores de esfuerzos méximos de Von Mises (Tabla
5.2) son andogos a los resultados obtenidos de movimiento, donde resultados
obtenidos en este andlisis sefidlan que €l implante propuesto en su geometria origina
se comporta mejor que el modelo comercial Swanson en cuanto a esfuerzos de Von
Mises producidos en un estado de carga estético. En este sentido, € valor de
deformacion total es un indicativo de la capacidad de movimiento que posee €
remplazo cuando se le administra un momento en el vastago, y €l valor de esfuerzo
maximo muestra una tendencia a soportar las cargas que producen un desplazamiento

definido por unacarga.

Tabla 5.2: Esfuerzos de Von Mises resultantes en la primera evaluacion para el modelo propuesto.

Momento Neuflex Swanson Propuesto
N.mm [Mpa] [Mpa] [Mpa]
5 0,42 0,16 0,29
8 0,63 0,26 0,44
10 0,77 0,33 0,54
12 0,90 0,39 0,63

Adicionamente, en la Figura 5.2 (a) se observa que € modelo propuesto
mejora e desplazamiento que presenta la prétesis comercial Swanson y se encuentra
entre el rango de esfuerzos internos méximos de Von Mises de ambos implantes

comerciaes, comprobando que es un modelo factible.
5.2 ESTUDIO MECANICO DE FLEXO-EXTENSION

Posteriormente se llevé a cabo una segunda evaluacion las cuales muestran
los esfuerzos maximos de Von Mises obtenidos bajo un movimiento pleno de flexo-
extension a partir de su posicion de reposo, considerando como angulo cero (0°) la

posicion de ambos vastagos alineados horizontalmente. Al aplicar un movimiento
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entre el rango de 30° de extension y 90° de flexion se observa una similitud de
respuesta entre los implantes Neuflex y €l Propuesto, mientras que € otro implante,
Swanson, posee una concentracion de esfuerzos de Von Mises menor a partir de

aproximadamente 10° en flexion a 30° de extension (Figura 5.3).

Nuevamente e modelo propuesto reflgja un comportamiento que se asemeja
a los implantes comerciales, observandose esfuerzos levemente superiores a 1os
obtenidos en e modelo Neuflex, lo que podria interpretarse como una mayor
probabilidad de falla por fatiga.

Esfuerzo vsangulo

flexion extension
1,8

16

1,4
T
a 1,2
=
) \ A
g —o— Neuflex
.g —&— Swanson
w

Propuesto

Angulo de movimiento [

Figura 5.3: Resultados obtenidos de la segunda evaluacion comparativa paralos implantes
comercialesy la protesis propuesta. Esfuerzos de VVon Mises a un angulo rotado.

Al evaluar los resultados obtenidos se observa que en esta prueba, el modelo
propuesto supera el comportamiento de la prétesis comercial Swanson en flexion,
movimiento clave en las actividades prensiles, que sin restar importancia a
movimiento de extension, se considera de vital importancia en lamovilidad articular.

La protesis propuesta posee esfuerzos internos como respuesta a
movimientos similares, aunque mayor en magnitud, que el implante Neuflex, lo que
conduce a la optimizacion geométrica del disefio propuesto para meorar esta

caracteristica sin afectar de manera negativa €l resultado de la primera evaluacion.
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Por otra parte e modelo Swanson ya no es necesario como criterio de comparacion
debido a que la concentracion de esfuerzos presente en e movimiento de flexion,
comparado con los otros implantes evaluados, es e més elevado dentro del rango
permisible examinado, puesto que € movimiento de flexion es el méas importante en

larealizacion de las actividades cotidianas de la articulacién metacarpofal angica.
5.30PTIMIZACION DEL MODEL O PROPUESTO

Las modificaciones realizadas en € modelo propuesto buscan que los
esfuerzos maximos de Von Mises producidos durante € movimiento articular se
distribuyan de mgor manera para evitar su posterior fractura (Thomas J. 2004), de
esto resultan nueve optimizaciones del modelo presentado (Figura 5.4), que poseen
diferentes caracteristicas con el proposito de mejorar los resultados obtenidos
anteriormente. Las modificaciones de |a propuesta poseen variaciones en € radio de
curvatura de las caras externas y en las distancias de zona de bisagra. Del modelo
propuesto original se mantuvo la forma base como pieza central, |0 que provee una
similitud geométrica articular y evita variaciones de resultados para la matriz de
seleccion en la categoria de compatibilidad funcional .

Serealiz6 una modificacién del espesor en la zona de bisagra a una distancia
lo mas reducida posible, con la finalidad de aumentar la movilidad del implante, se
agreg0 alos laterales una cara externa, de silueta delineada en la figura 5.4, que para
cada modificacion muestra una tendencia a la necesidad de reducir la distancia entre
las concavidades, que a su vez posee mayor espesor en la zona de bisagra que la cara
central a fin de producir la cavidad que funciona como elemento de dispersion de
esfuerzos a emular e codo de la prétesis Swanson. El conjunto de modificaciones
aplicadas al modelo propuesto se sometié de formaiterativa a variaciones de acuerdo
a los resultados obtenidos por cada evaluacion, estos arreglos fueron evaluados bajo
las mismas pruebas realizadas a los modelos anteriormente mediante el método de
elementos finitos, de los cuales se selecciona aquel modelo que provee caracteristicas
superiores a las obtenidas en los implantes Neuflex en cuanto a esfuerzo y

deformacion, con las eval uaciones propuestas en este trabajo especial de grado.
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(e) (f)
Figura 5.4: Algunas de las optimizaciones planteadas para mejorar la protesis propuesta. (a)
Optimizacion 1, (b) Optimizacion 2, (¢) Optimizacion 5, (d) Optimizacion 6, (€) Optimizacion 7'y (f)
Optimizacion 8.
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Con la finalidad de mejorar la distribucion de esfuerzos en la zona de
flexion, se propone hacer un arreglo en las caras de contacto del modelo, de tal
manera que forme una zona de curvatura similar al que posee la prétesis Swanson,
proporcionando una mejor distribucion de los esfuerzos internos producidos en la
zona de bisagra (Penrose et al. 1996). Esta curvatura se presenta entre las caras que
entran en contacto, tanto para los movimientos de extensiéon como para flexion
(Figura5.5), la geometria se desarrolla variando los radios de curvatura, |as distancias
de las cavidades creadas, y las distancias de la zona de flexion.

Figura 5.5: Modificacion de las caras superior e inferior de la protesis propuesta. (a) Cara de contacto
en extension y (b) Cara de contacto en flexion.

De los resultados obtenidos (Figura 5.6) al aplicar la primera evaluacion, se
elige e modelo que posee mayor desplazamiento en relacidén a un menor esfuerzo de
Von Mises, considerando a su vez la forma en la que se distribuyen los esfuerzos en
la pieza. Para ello se emplea la data obtenida y la ecuacion 5.1, la cual relaciona estas
dos propiedades mediante un vaor que se ha denominado Médulo de Seleccion, y se
ve acotado por € resultado mas aproximado a modulo conseguido en la prétesis
Neuflex y por latendenciaal valor cero tal que los esfuerzos internos no superen alos
producidos en la prétesis comercial.
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M omento aplicado: 5 [N.mm]

mOPT 9
mOPT 8
mOPT 7
mOPT 6
mOPT 5
mOPT 4
OPT 3
uOPT 2
mOPT 1
propuesta

B swanson

m neuflex

Desplazamiento [mm]

Momento aplicado: 5 [N.mm]
mOPT 9
= OPT 8
mOPT 7
= OPT 6
mOPT 5
= OPT 4
OPT 3
uOPT 2
10OPT 1
propuesta

H swanson

o
o
)

0,4 0,6 0,8 1 1,2 1,4 1,6 u neuflex
Esfuerzo [M Pa]

Figura 5.6: Resultados obtenidos paralas optimizaciones a aplicar la primera eval uacion.

Esfuerzo maximo
Desplazamiento Maximo

= Modulo de Seleccion Ecuacion 5.1

Unavez probadas | as optimizaciones parala primera evaluacion se procede a
seleccionar la propuesta que mas se aproxime a valor del Médulo de Seleccion
obtenido parala prétesis Neuflex, o que sea menor, debido ala afinidad mecanica que
posee con este, pues reflgga un menor esfuerzo a un mayor desplazamiento que €

modelo comercia. Si dicho médulo resulta en un valor aproximado a de la protesis
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comercial, con desplazamiento superior como resultado de la evaluacion, es decir que
la protesis manifiesta un esfuerzo menor a mover la articulacion y que,
conjuntamente posea una distribucion de esfuerzos en una region que exhiba mayor
durabilidad de acuerdo a las referencias estudiadas, se puede afirmar que € modelo
serala propuesta de disefio adecuada. En latabla 5.3 se muestran los resultados de |os
modelos optimizados con € criterio de seleccion mencionado anteriormente. La
optimizacion 4 muestra una gran aproximacion de comportamiento mecanico con
respecto al modelo comercial evaluado; sin embargo las optimizaciones 7 y 8,
arrojaron concentraciones de esfuerzos més favorables con un médulo de seleccion
similar a de Neuflex (Figura5.7).

Tabla 5.3: Resultados obtenidos para el Médulo de Seleccién en cada model o optimizado.

Implante  Neuflex Optl Opt3 Opt4 Opt5 Opt6 Opt7 Opt 8

Médulo 0,052 0,135 0,144 0,093 0,086 0,082 0,0607 0,074

(a) (b) (c)
Figura 5.7: Concentraciones de esfuerzos de |os model os optimizados a una misma carga. (a8) Modelo
8, (b) Modelo 7y (c) Modelo 4. (ANSY S 14.0)

En base a los resultados presentados se seleccioné € Modelo 8 debido a que
cumple con los requerimientos expuestos y en los valores obtenidos en la distribucion
de esfuerzos en la zona de flexion. Una vez seleccionado € nuevo modelo, sellevd a
cabo la segunda evaluacién, cuyo objetivo fue disminuir €l area de concentracion de
esfuerzos en la zona de flexién y reducir € valor de esfuerzos internos producidos en

la protesis. Para ello se evaluaron los movimientos de flexo-extension en la protesis
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optimizado nimero 8 y se compar6 con los resultados del modelo Neuflex (Figura

5.8).
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Figura 5.8: Modelos rotados a 30° en flexo-extension aplicando la segunda evaluacion. (a) Modelo de
implante Neuflex y (b) Modelo de implante propuesto.

Mediante gustes en la geometria del remplazo articular modificado, se
obtuvo un modelo que se adapta a los requerimientos exigidos (Figura 5.9). Este
implante posee una zona de concentracion de esfuerzos menor a las encontradas en
Neuflex y Swanson, cuyo punto de aplicacion no muestra amenaza alavida ttil de la
prétesis, ademas se logra modelar un disefio que arroja esfuerzos maximos de Von

Mises inferiores a los encontrados en los implantes comerciales y a propuesto
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iniciamente (Tabla 5.4) y cuyo desplazamiento respecto a una carga aplicada es
mayor que € encontrado en los implantes estudiados.

A: neuflex A: 9C6
Eguivalent Stress Equivalent Strass,
Type: Equivalent (van-Mises) Stress Type: Equivalent
Unit: MPa Lt MEa
: : Time: 1

Tirne: 1 16-Oct15 B:27
22-0ck1512:41 AM

0.97238 Max

0.85084

0.72929
D.6OYT4
0.48619
0.36464
02431

(a) (b)
Figura 5.9: Distribucion de esfuerzos maximos de Von Mises a 30° de extension paraimplante
Neuflex (A) y Modelo Propuesto (B) (ANSY S 14.0)

Tabla 5.4: Resultados obtenidos paralos model os Neuflex, Swanson, Propuesto Inicial y Propuesto
optimizado en la segunda eval uacion.
Rotacion Neuflex Propuesto inicial Propuesto modificado Swanson

[] [MPa] [MPa] [MPa] [MPa]
15 1.53 1.62 1.47 0.56
0 0.97 1.19 0.88 0
-30 0 0 0 1.16
-60 0.91 0.88 0.83 1.66
-75 1.33 1.34 1.19 -

En base a los resultados presentados en cada evaluacion para las
modificaciones en la protesis, se seleccioné un modelo gque cumple con los alcances
expuestos y demuestra la factibilidad de esta propuesta frente a remplazos articulares
comerciales en cuanto al comportamiento mecanico, mejorando la distribucion de
esfuerzos de Von Mises, disminuyendo los esfuerzos internos producidos por €

movimiento articular y facilitando la movilidad a una carga prensil en € dedo indice.
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CAPITULO VI

CONCLUSIONESY RECOMENDACIONES

6.1 CONCLUSIONES.

En este estudio se propone un modelo de implante metacarpofalangico, que
de acuerdo ala matriz de seleccion desarrollada y 10s estudios realizados se concluye
lo siguiente:

Se obtuvo como disefio final un modelo de protesis flexible de una sola pieza,
en posicion preflexionado, de véstago rectangular con calce en € hueso
medular del metacarpo y falange proximal del dedo indice, con fileteado en
los bordes para evitar dispersion de viruta en e hueso y desarrollo de sinovitis
en el caso de materia silicon de goma.

El disefio del modelo de prétesis promueve el posicionamiento articular
natural, permite movilidad de la prétesis similar a la observada en los modelos
comerciales como Swanson y Neuflex, apoyado en las ventgas de disefio que
posee cada uno para buscar mejorar la distribucion de esfuerzos, evitar €
efecto piston, y alargar lavida Util de la protesis.

El disefio simple de la protesis y € tipo de material que requiere posibilita e
uso del prototipado rgpido como posible medio de fabricacion, siempre que se
cumplan los requisitos exigidos por las normativas de biocompatibilidad.

Se evaub mediante un modelo linea & comportamiento que describe la
prétesis a realizar un movimiento articular natural en flexo-extension pura 'y
al recibir una carga andloga a las actividades prensiles del movimiento
articular cotidiano. De acuerdo a los resultados obtenidos, 1a distribucion de
esfuerzos es uniforme y se concentran valores maximos de esfuerzos en zonas
de area menor que las encontradas en la prétesis Neuflex, 1o que contribuye a
lavida Util de la prétesis, presentando para la propuesta de disefio como valor

de esfuerzos de Von Mises 1,47MPa en extension maxima contra 1,53MPa
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gue muestra la prétesis Neuflex, causante de la mayor concentracion de
esfuerzos lo que conllevaala fractura

Como resultado de las evaluaciones redlizadas sobre los modelos

comerciales y sobre el modelo propuesto final se concluye la viabilidad de la protesis

cumpliendo con los requerimientos mecénicos restrictivos de disefio. La protesis

propuesta admite movilidad articular a un grado adecuado de movimiento,

manteniendo la estructura natural de la articulacion metacarpofal angica.

6.2. RECOMENDACIONES
Proponer la fabricacion de este tipo de protesis mediante € prototipado rapido
gjustandose alas normas de biocompatibilidad.
Redlizar estudios de fatiga en € modelo propuesto y comparar con otros
model os de implantes comerciales.
Analizar el comportamiento que presenta el modelo propuesto al ser acoplado
a sistema 6seo del dedo indice tras el proceso de artroplastia.
Redlizar estudios no lineales del modelo que incluyan un material de

fabricacion final paralaprotesis.
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ANEXOS

Plano de modelo final.
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Modelo Final C-LY.
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Modelo de proétesisfinal C-LY calzado en el hueso
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Calceinterno del modelo propuesto en € hueso.
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Geometria del vastago del modelo propuesto.
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Modelo final 30° extension a partir de posicion original
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Modelo final 30° flexién a partir de posicion original
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Modelo final 45° flexion a partir de posicion original
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Neuflex 30° extension
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Neuflex 30° flexién
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Neuflex 45° flexién
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Esfuerzosinternos de varios modelos de optimizacion y modelos comerciales a
SNmm
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Modelo final C-LY.
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