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RESUMEN

La estructura de soporte, proteccién y movimiento del cuerpo humano es el esqueleto o
sistema esquelético. El sistema esquelético del ser humano adulto tiene mas de 200 huesos
individuales. Una ruptura en un hueso es una fractura. Las fracturas en los huesos pueden
ocurrir por fuerzas externas mayores que exceden las que puede soportar un hueso en su
resistencia mecanica. Las fracturas en general ocurren debido a accidentes, otras causas
son la pérdida de masa 6sea y la osteoporosis, que causa debilitamiento de los huesos. En
las personas de edad avanzada, los huesos se tornan mas finos y débiles de modo que las

fracturas se producen mas a menudo.

Una de las fracturas mas comunes es la del hueso fémur, es el hueso mas largo, fuerte y
voluminoso del cuerpo humano. El método implementado para el tratamiento de fracturas
de fémur puede ser por medios externos o internos. Los medios externos pueden ser
pernos y tornillos que se unen a una placa por fuera de la piel, para mantener fijo y unido el
fémur, esta técnica es un tratamiento temporal, y en rara vez se deja en el paciente como

un tratamiento a la fractura.

El método mas aceptado por los cirujanos es por medios internos como el enclavado o clavo
intramedular, consiste en insertar una varilla o clavo de metal a lo largo de la médula del
fémur y pasando por la fractura como medio de unién, sujecion rigida, y de dificil insercién
y extraccion. En este trabajo se busca disefiar un nuevo modelo de clavo intramedular
dirigido para el tratamiento de fracturas corticales de Fémur, por medio de mejoras en los
disefios mecanicos de clavos existentes y su interaccion con el fémur, en particular con el
hueso cortical, calcareo y flujo sanguineo, no solo desde el punto de vista mecanico si no
considerando el analisis de la estructura bioldégica y mecanica del hueso del fémur, para

implementar mejoras en su insercion y extraccion futura.




ABSTRACT

The internal framework of the body is the human skeleton, it performs major
functions like support, protection and movement. It is composed of around 206
bones by adulthood. A bone fracture is a medical condition where the continuity of
the bone is broken. Most human bones are surprisingly strong and can generally
stand up to fairly strong impacts or forces. However, if that force is too powerful,
more that the mechanical bone resistance, it can fracture. On the other hand,
fractures in general may be the result of some accidents or medical conditions which
weaken the bones for example osteoporosis and brittle bone diseases. The older we
get, the less force our bones can stand so factures become more often.

The femur or thing bone is the most common fracture; the femur is the largest and
strongest bone of the human skeleton. When the femur breaks, it takes a long time
to heal, the majority of broken femurs require surgery and medication. There are
different surgeries, either internal or external, to hold the bones in place while they
heal.

Currently, the method most surgeons use for treating femoral shaft fractures is called
intramedullary nailing. This surgery inserts a rod into the length of the bone with
screws above and below to hold it into place, to fix the fracture bone. It is hard to
insert and extract the nail or rod. The main purpose of this work is to design a new
type of intramedullary nail for the treatment; as today there are many types of nails
available, this new design will be based on improving the mechanical design its
interaction with the femur, especially with the cortical and calcareous bones and
blood flow, not only from the mechanical point of view but also taking into account
the analysis of the biological and mechanical structure of femur bone to improve the

nails insertion and future extraction.
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INTRODUCCION.

El sistema esquelético o esqueleto otorga estructura y soporte al cuerpo humano y ofrece
fijacién a varios musculos, es el principal medio rigido para los masculos y tejidos blandos, los
huesos actian como palancas ayudando al movimiento junto con los masculos que se adhieren
a los huesos. El esqueleto también protege a los 6érganos importantes del cuerpo humano, en
sus huesos individuales por ejemplo el craneo protege al cerebro y la médula espinal a las
vértebras. Aungue externamente los huesos parecen estructuras simples y sélidas, la realidad

es que son estructuras complejas, semirrigidas y porosas.

Una fractura de un hueso se da si se aplica mas presién sobre un hueso de la que puede
soportar, éste se partira 0 se rompera. Una ruptura de cualquier tamafio se denomina fractura.
Si el hueso fracturado rompe la piel, se denomina fractura expuesta. El hueso femoral o fémur
es el hueso mas largo, voluminoso y resistente del cuerpo humano. Se localiza en el muslo,
entre los huesos de la pelvis y la articulacion de la rodilla, es el Unico hueso del muslo, sirve
como un punto de fijacién para todos los musculos que ejercen su fuerza sobre las articulaciones
de la cadera y de la rodilla. Por lo general, se requiere de mucha fuerza para romper el fémur,

de ahi su complejidad al implementar el tratamiento para la fractura del fémur.

La operacion de fractura de fémur puede consistir en consolidar la union del hueso con placas
de metal, o con clavos internos, lo que es mas frecuente en la actualidad. Este trabajo aportara
el desarrollo de un disefio de un clavo intramedular de fémur que cumpla con la funcién de auto
bloqueo, y caracteristicas de bajos esfuerzos minimos superficiales en su fijacion al hueso y
amortiguamiento en el elemento de unién de la fractura, para lo cual se profundiza en los
conceptos necesarios para el desarrollo del clavo intramedular de fémur.

El tratamiento mas aceptado por cirujanos para la fractura de fémur es la osteosintesis, la
osteosintesis es el tratamiento para unir de forma estable fracturas de huesos, esto con
la ayuda de la implantacion de diferentes dispositivos tales como placas, clavos, tornillos,

alambre, agujas y pines, entre otros.
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La identificacion de las mejoras posibles en los disefios actuales de clavos intramedulares es el
motivo de estudio de los diferentes temas relacionados como son rugosidad, adhesion.
El clavo intramedular tiene un comportamiento, bioldgico y mecénico, propio que le diferencia

de los otros sistemas de osteosintesis.

El clavo intramedular afecta morfoldgica y funcionalmente el canal medular de los huesos largos
y permite diferentes disefios, segun se frese previamente la cavidad medular o se ponga bajo
cerrojo el clavo. [16] El disefio propuesto pretende minimizar los esfuerzos generados en el
bloqueo, con un disefio del clavo intramedular que sea menos invasivo y permita la consolidacion
de la fractura. Adicionalmente que en los apoyos de los tornillos de bloqueo se reduzca la no
vascularizacion natural del hueso, esto con un disefio de tornillos de bloqueo con una estructura

interna mas adecuada que permita el paso de los fluidos naturales del hueso.

El contenido de la tesis se presenta de la siguiente manera:

o El Capitulo 1 Trata de los antecedentes de la osteosintesis.

o El Capitulo 2 Se presenta la teoria basica.

e El Capitulo 3 Muestra los modelos y disefio del clavo intramedular.

e El Capitulo 4 Se presenta los resultados obtenidos con el nuevo disefio aplicando los
conceptos y caracteristicas del hueso fémur.

e El Capitulo 5 Se presenta las conclusiones y trabajos futuros.




CAPITULO 1

ANTECEDENTES

1.1 Antecedentes osteosintesis.

En toda fractura, el proceso de consolidacibn empieza en el mismo momento de su
produccién y siempre que las condiciones sean favorables, la reparacion sigue un proceso
dividido en tres fases: inflamatoria, de regeneracién y de remodelacion del callo, que puede
verse modificado por multitud de factores externos, mecanicos o quimicos, que la aceleran,

retardan o incluso la impiden. (ver Figura 1.1).

Figura 1.1 Fémur tras osteosintesis con placa de fijacion.

Desde el punto de vista mecanico, Burny en 1968, distinguio tres fases en la curacion de una
fractura. La primera, durante lastres primeras semanas, en la que aumenta la movilidad del
foco por la necrosis 6seay la reabsorcion de los fragmentos éseos disminuyendo temporalmente
su estabilidad. En la segunda fase se produce un aumento progresivo de la estabilidad
disminuyendo la deformacién y al tercer periodo, cuando el callo alcanza ya un 50% del médulo
elastico del hueso sano. (DOMINGO, 2009).
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» Los aztecas ponian clavos de madera resinosa en el canal medular del fémur como
tratamiento para las fracturas (seudoartrosis), asi como el uso de antisépticos y

anestésicos. (ver Figura 1.2).

Figura 1.2 Aztecas curacion de fracturas.

» En 1886 Bircher recomend6 por primera vez la utilizacion de clavijas de marfil para

estabilizacion intramedular de fracturas recientes. (ver Figura 1.3).

B

Figura 1.3 Aztecas curacion de fracturas.

» En 1919 la fijacién de una fractura de cuello femoral se realiza bajo control radiogréfico.

» EIDr. Gerhard Kuntscher en 1939, presento los primeros casos de fracturas femorales

tratadas con clavos centromedulares.
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» En 1982 el Mexicano Dr. Fernando Colchero Rozas. (1934-2003) encontré una mayor
resistencia en el hueso tratado con clavos intramedulares flexibles. Fijados al hueso por

pernos “Clavo Colchero”

» Actualmente lo que se ha hecho es perfeccionar lo que los pioneros de este campo

desarrollaron.

» Se ha podido utilizar el titanio que permite mayor flexibilidad y resistencia a estos

implantes.

Se han mejorado los sistemas de fresados, se buscan constantemente nuevos métodos,

materiales y disefios. (ver figura 1.4).

Figura 1.4: Clavo intramedular -herramienta de insercién.

Por varias décadas, el enclavado intramedular ha sido aceptado como una técnica establecida
para el tratamiento de las fracturas de los huesos largos de la extremidad inferior.

La relacion entre la biologia y la mecénica se pone de manifiesto en la respuesta que constituye
la curacion de las fracturas con diferentes sistemas mecanicos.

1.2 Estructura del hueso

El tejido éseo es un tejido especializado del tejido conjuntivo, constituyente principal de
los huesos en los vertebrados. Esta compuesto por células y componentes extracelulares
calcificados que forman la matriz 0sea. Se caracteriza por su rigidez y su gran resistencia a la
traccion, compresion y a las lesiones.
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El hueso o tejido éseo esta constituido por una matriz en la que se encuentran células dispersas.
La matriz esta constituida por 25% de agua, 25% de proteinas y 50% de sales minerales con
cuatro tipos de células.

Este tejido se renueva y se reabsorbe continuamente, gracias a la actividad de sus células
especificas. Estas son los osteoblastos, responsables de la formacién de tejido 6seo nuevo; los
osteocitos, que son los osteoblastos maduros y desarrollan una actividad menor; y los
osteoclastos, que se encargan de reabsorber o eliminar la materia 6sea.

1.3 Tipos de células.

Células osteoprogenitoras: células no especializadas derivadas de la mesénquima, el
tejido del que derivan todos los tejidos conjuntivos. Se encuentran células osteoprogenitoras en
la capa interna del periostio (tejido que rodea exteriormente al hueso), en el endostio y en los
canales del hueso que contienen los vasos sanguineos. A partir de ellas se generan los
osteoblastos y los osteocitos

Osteoblastos: son células que forman el tejido 6seo pero que han perdido la capacidad de
dividirse por mitosis. Segregan colageno y otros materiales utilizados para la construcciéon del
hueso. Se encuentran en las superficies 6seas y a medida que segregan los materiales de la
matriz 6sea, esta los va envolviendo, convirtiéndolos en osteocitos.

Los osteoblastos son células 6seas especializadas en producir la matriz particular que tiene el
hueso, formado de cristales de hidroxiapatita, que estan compuestos principalmente de fosfato
y calcio. Los osteoblastos aln mantienen la capacidad para replicarse, hasta que son rodeados
de matriz y pasan a un estado de mantenimiento de la misma denominadas osteocitos. El
osteoblasto no es precursor del osteoclasto; estos dependen del sistema fagocitomononuclear.
Su funcion es hidrolizar la matriz, en el crecimiento éseo normal en los nifios, en una quebradura
y también para regular la concentraciéon de calcio y fosfatos en sangre; por lo tanto, estas células
tienen receptores para la parathormona y para la calcitonina, hormonas secretadas por
paratiroides vy tiroides respectivamente, antagonistas entre si en el balance hidromineral. Los
osteoclastos son células multinucleadas, tienen un borde en cepillo donde produce la fosfatasa
acida para degradar la matriz.

Osteocitos: son células 6seas maduras derivadas de los osteoblastos que constituyen la mayor
parte del tejido 6seo. Al igual que los osteoblastos han perdido la capacidad de dividirse. Los
osteocitos no segregan materiales de la matriz 6sea y su funcion es la mantener las actividades
celulares del tejido 6seo como el intercambio de nutrientes y productos de desecho.

Osteoclastos: son células derivadas de monocitos circulantes que se asientan sobre la superficie
del hueso y proceden a la destruccién de la matriz 6sea (resorcion 6sea).

Las sales minerales mas abundantes son la hydroxiapatita (fosfato tricalcico) y carbonato
célcico. En menores cantidades hay hidréxido de magnesio y cloruro y sulfato magnésicos.
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Estas sales minerales se depositan por cristalizacion en el entramado formado por las fibras de
colageno, durante el proceso de calcificaciébn o mineralizacion.

El hueso no es totalmente solido, sino que tiene pequefios espacios entre sus componentes,
formando pequefios canales por donde circulan los vasos sanguineos encargados del
intercambio de nutrientes. En funcion del tamafio de estos espacios, el hueso se clasifica en
compacto 0 esponjoso

El hueso no solo es una estructura es un drgano vivo, los huesos estan formados por tejido vivo,
igual que los otros tejidos del organismo. (véase Figura 1.5).

—== Osteonas

Conducto
de Havers

Espacios donde
hubo resorcién

2 ! ; Hueso

esponjoso
y trabecular

h:

Conductillos

i 2%
Hueso cortical (compacto)

Figura 1.5 Estructura interna del hueso.
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1.4 Tratamiento de la fractura de fémur

Con el aumento de la edad, las incidencias de las fracturas en el fémur proximal estan
aumentando. Se desarrollan varios dispositivos de fijacion para el tratamiento de la fractura
intertrocantérica, como el dispositivo anti rotacion de clavo femoral (PFNA), tornillos deslizantes
de cadera, Clavo gamma, cuchillas (PFNA), que se introducen para resolver el problema de
inestabilidad rotatoria y angular con el disefio de una cuchilla de cuello helicoidal con una gran
superficie, es una solucién en el tratamiento de diferentes tipos de fracturas femorales. (Dong
Zheng, 2013)

Figura 1.6 Fractura de hueso fémur expuesta.
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1.5 Descripcion del problema

Para alinear los huesos fracturados y brindar un 6ptimo apoyo para la sanacion, el cirujano
realiza una pequefia incision a través de la piel y el tejido mas cercanos a uno de los extremos
de los huesos fracturados. Luego, el cirujano inserta un pequefo dispositivo de fijacion similar a
una barra dentro del centro hueco del hueso, llamado cavidad medular. El clavo
intramedular  forma una tablilla interna independiente para estabilizar la fractura. Esto
generalmente se realiza en el caso de las fracturas de tibia (pierna baja), fémur (muslo) y himero
(hombro).

Un clave intramedular

Una tibla recién

del hueso.

Un gran callo

fracturada (quebrada) para la tibia insertado alrededor de

en el momento {el hueco de la fractura la fractura

de la lesion. esta cerrado) mientras Indica que la
se produce la sanacion sanacién ya

estia en marcha.

Figura 1.7 Fractura y su formacion de callo.

La ventaja del clavo intramedulares que brinda un apoyo, resistente y flexible; permite una
alineacién mas exacta de los huesos fracturados, pero no proporcionan una sanacion mas
rapida y la realizacién de actividades en las que se sostiene el peso corporal dependen solo de

la curacion total antes de lo habitual.
Puede tener como resultado la movilidad de la articulacién antes de lo habitual para lograr una

menor rigidez. Favorece un movimiento mas similar al natural en los musculos ilesos y las

articulaciones adyacentes.
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1.6 Problemas clavo intramedular.

Toda cirugia puede tener complicaciones y los sistemas de clavos intramedulares no estan
exentos de éstas, no importa el modelo de clavo, si es con fresado o sin fresado, bloqueado o

sin bloquear; las complicaciones que se pueden presentar con los clavos son:

1.6.1 Infeccion Osea (osteomielitis):

Causada por bacterias. Una complicacion de las mas graves, ya que se presenta en forma aguda
a los pocos dias de la cirugia manifestdndose con los datos clasicos de aumento de volumen de
la extremidad afectada, fiebre, dolor, y ataque al estado general. Estas mismas se generan por
gue al insertar el clavo tradicional se tiene que barrenar todo el volumen interno, causando

necrosis térmica y esto evita la irrigacion interna del hueso, favoreciendo la infeccion.

El tratamiento debe iniciarse en cuanto se detecte la infeccion, administrando antibiéticos y de

acuerdo a la situacién un desbridamiento, escarificaciones y/o la estabilizacion de la lesion con

un clavo centromedular nuevamente con lo cual se puede lograr la remision total del problema
(Figura 1.8) [4]

Figura 1.8 (Figuras a, b y ¢) Muestras de problemas por infeccién de barrenado

1.6.2 Seudo-artrosis

Entre las causas mas frecuentes que impiden u obstaculizan la consolidacién esta la falta de
estabilidad mecanica del sitio fracturado, causando un déficit de la circulacién ésea medular

condicionado por la misma lesion.
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Los principales determinantes en la aparicion de una deficiente consolidacion ésea pueden

dividirse en factores biolégicos y quirdrgicos [18] [19].

Figura 1.9 (a) El clavo no logra estabilizar la fractura debido a un bloqueo insuficiente. (b)
Clavo inestable, ha provocado un desplazamiento del sitio de fractura.

Entre las causas mas frecuentes que impiden u obstaculizan la consolidacion esta la falta de
estabilidad del sitio fracturado (Figuras 1.9 a 'y b), asi como un déficit de la circulacién ésea. [2]
Lo anterior esta condicionado por la misma lesién y en muchas ocasiones por una manipulacion

inadecuada de los tejidos, lo que favorece la denudacién y el dafio a las partes blandas.

1.7 Fractura del hueso

La utilizacion de un clavo de mayor grosor al canal medular para satisfacer una situacion
puramente mecanica propicia esta complicacion. Si la entrada del clavo no es adecuada y esto
lleva a que la punta del clavo se apoye en una de las corticales, al tratar de introducirlo en forma

forzada produce la fractura.
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La fractura se presenta generalmente después de la cirugia y se debe a que el implante instalado
no proporciona una estabilidad adecuada, lo que favorece que las solicitaciones a nivel del sitio
de fractura fatiguen el metal y se rompa.

En clavos bloqueados, el orificio en donde se pone el perno es un punto débil, por lo que clavos
muy delgados, de 8 mm o menos, colocados en extremidades inferiores, permiten mayor
movilidad en el sitio de fractura, lo que puede evolucionar a una pseudoartrosis y/o fractura del
implante. Franklin reporta una incidencia de 3.3% para fracturas de clavos en fémur y 1% para

clavos de tibia (Figura). [5]

Figura 1.10 Clavo roto, posterior a la insercion.

1.7.1 Fracturas a flexion

Jiménez en 2009, realiz6 los ensayos utilizando especimenes de fémur humano y modelos de
resina, donde obtuvo un médulo de Young para fémur humano completo aproximado de 4 a
8.9 GPa. [26]

Martinez en 2008 realiz6 ensayos en tres y cuatro puntos en hueso porcino donde el médulo
de Young en promedio fue de 17.3 a 20.9 GPa, mientras que el esfuerzo maximo de 33.78 a
90.64 MPa para ensayo de flexion en tres puntos, para cuatro puntos el médulo de Young fue
de 14.4 a 16.9GPay el esfuerzo méximo de 38.02 a 61.48 MPa. [27]
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Yamada (1970) [28] realizé comparativos de diferentes tipos de hueso largo, obteniendo
resultados de ensayos a flexion destructivos como la carga maxima y la resistencia a la

ruptura.

Hueso Carga de Resistencia a la Deflexion
cortical ruptura en ruptura en flexion

flexion [Kg] [Kg/mm’] [mm]
Fémur 250 193 11.1
Tibia 262 20.1 9
Peroné 40 201 143
Himero 136 19.3 8.8
Radio 53 213 9.3
Cubito 64 21.3 94

Tablal.11. Resistencia a la flexion de huesos largos. [29]

Marom y Linden [30] en 1990 utilizaron datos de Tomografias Axiales Computarizadas (TAC)
para generar un modelo tridimensional del hueso como se muestra en la Figura siguiente,
Reconstruyeron secciones transversales de tomografias pixel por pixel, con esto crearon una
matriz tridimensional con informacion de las imagenes. La malla de elementos finitos 3D se

genero a partir de estas secciones transversales bidimensionales.

Figura 1.12: Reconstruccion del modelo 3D de hueso. [29]
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1.8 Desplazamiento o migracion

Se presenta en dos formas: una con migracion y/o protrusion sobresale de su ubicacion normal
hacia alguna articulacion, las mas frecuentes son a la rodilla o al tobillo y por lo general se debe
a que se debilita o se perfora el hueso de mas durante la introduccién de la guia y/ o la fresa y

finalmente durante la colocacion del clavo.

Figura 1.13 Falsa via con un clavo de cadera
Uno de los objetivos centrales de la cirugia 6ésea para tratar una solucién de continuidad de
cualquier indole (fracturas, pseudoartrosis, tumores, etcétera) es mantener la funcién de
fijacion. Para ello se debe proporcionar una inmovilizaciéon absoluta e ininterrumpida de los
segmentos involucrados hasta su consolidacién utilizando el sistema de osteosintesis
gue cada quien elija, para lo cual es imprescindible conocer la circulacion ésea para evitar

mayor dafio que el ya producido por la fractura.
Toda cirugia puede tener complicaciones y los sistemas de clavos intramedulares no estan

exentos de éstas, no importa el modelo de clavo, si es con fresado o sin fresado, bloqueado o

sin bloquear.
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En general luego de un afio o mas de la insercion del clavo los tejidos blandos mejoran y la

fractura sana lo suficiente como para que su cirujano ortopédico le retire el clavo intramedular.

Cuando el médico decida que es el momento adecuado, quitara el clavo en un centro de cirugia
menor 0 ambulatoria, pero esto resulta de manera mas facil cuando el clavo se fijé con
tornillos, en general seria la remocién de los tornillos de manera bastante delicada pero
segura, un clavo intramedular con autobloqueo, representa una mayor técnica al retirar, lo cual
desde el punto de vista del cirujano es mas grande la complicacion de extracciéon que
la de insercion. El problema durante su remocion es que no existe la urgencia de sanar otros
dafos colaterales que el paciente necesita cuando estaba reciente la fractura, pero aun asi lo
ideal seria poder tener un disefio de clavo que puede ser removido de manera menos

complicada aun a pesar de que su disefio sea de autobloqueo.
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CAPITULO 2

TEORIA BASICA

2.1 Introduccidn

La reparacion de una fractura es un proceso en el que intervienen factores biolégicos desde la
proliferacion y diferenciacion celular hasta la regeneracion vascular; bioquimicos, sustancias que
se activan o modifican durante el proceso y mecanicos, ya que una fractura no puede curar si

las condiciones mecanicas no son las adecuadas. [16]

La relacion entre la biologia y la mecanica se pone de manifiesto en la respuesta que constituye
la curacion de las fracturas con diferentes sistemas de tratamiento. El vendaje de yeso se
caracteriza por la formacion de un callo externo peridstico, abundante, y otro interno enddstico.
La osteosintesis rigida a compresion, con una placa, inhibe la formacién del callo peridstico
mientras que el clavo intramedular, por el contrario, impide la formacién de hueso endéstico y
desarrolla un importante callo peridstico. Las micro deformaciones del espacio interfragmentario
aumentan el exudado de sustancias que junto con las células y la formacién de nuevos vasos

producen un callo exuberante. Grundnes y Reikeras.

En 1982, también encontraron una mayor resistencia en el hueso tratado con clavos
intramedulares flexibles en los que se ha permitido la carga. El aumento de la carga en un
miembro produce una funcién fisiolégica de los musculos y de las articulaciones, con una mejor
circulacion sanguinea local y rapida normalizacion del metabolismo 6seo. También se han
demostrado interacciones especificas entre los sistemas inmune, y musculo-esquelético

después de una fractura que es un papel importante en el proceso de la reparacion esquelética.
En el hueso fémur encontramos diferentes estructuras internas que para nuestro analisis por el

contacto que tiene con el clavo intramedular tenemos los canales de Havers y los conductos de

Volkmann.
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2.2 Sistema de Havers

Se le llama Sistema de Havers a la unidad fisioldgica anatémica y funcional del tejido éseo
compacto. Un sistema de Havers esta formado por un canal central de Havers, alrededor del
cual se agrupan laminillas con lagunas conteniendo células Oseas, ya sean osteocitos u
osteoblastos. Este sistema es caracteristico del hueso compacto. ElI epénimo proviene del

anatomista Clopton Havers.

Constituye la capa exterior de la masa sélida (un hueso compacto) de los huesos ya maduros.
Estas unidades estructurales también se denominan Osteonas. Las osteonas mejor
configuradas son las que se encuentran en la diafisis de los huesos largos, donde forman
cilindros que recorren la longitud de la misma (de arriba a abajo).

Cada osteona consta de 4 a 20 laminillas concéntricas dispuestas alrededor de un grupo de
vasos sanguineos, albergados en el interior de un canal central llamado Conducto de Havers,
con su eje longitudinal paralelo al eje longitudinal del hueso. En el interior de este conducto
existen ademas terminaciones nerviosas amielinicas. Los conductos de Havers se comunican

entre si, con el periosteo y también con la cavidad medular.

Osteocito
Canaliculos para el transporte ﬁg{,‘g',gs oo dentro de
de alimentos y oxigeno una laguna

a los osteocitos

Periostio

Arteria

Laguna

Capas concéntricas
* e alrededor de un
Nervio Vena canal de Havers

Figura 2.1 Muestran la estructura interna de los Canales de Havers, conductos de arterias.
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La matriz 6sea calcificada esta organizada en laminillas. En cada laminilla hay fibras de colageno
y osteocitos en lagunas dispuestas regularmente. Las fibras de colageno estdn muy ordenadas.
A pesar de que cada laminilla tiene todas sus fibras colagenas paralelas, su orientacion cambia
de una laminilla a la siguiente. La refringencia de las laminillas de la osteona, observada al
microscopio 6ptico, se debe no sélo a los cambios de orientacién de las fibras de colageno, sino
también a que se alternan laminillas muy ricas en coladgeno con otras mas pobres. A su vez, las

laminillas estan unidas entre si por fibras colagenas.

En el tejido 6seo los nutrientes no pueden difundir por la matriz calcificada porque ésta es
totalmente impermeable, asi que el acceso a los nutrientes, procedentes de los vasos
sanguineos, por parte de las células tiene que tener lugar a través de unos canaliculos
denominados Canaliculos Calcoforos, que parten radialmente, en todas direcciones, de las
lagunas excavadas en la matriz y que permiten que los osteocitos estén en contacto unos con
otros. Los osteocitos introducen por ellos sus prolongaciones citoplasmaticas que contactan con
las de osteocitos vecinos. Las lagunas mas proximas a los Conductos de Havers tienen
canaliculos a otras lagunas y al Conducto de Havers. No obstante, este sistema de nutricién no
puede cubrir toda la extension del hueso. Un osteocito no puede vivir a mas de 200 ym de un
vaso sanguineo. De ahi la disposicién de las laminillas alrededor de los vasos. En las lagunas
mas alejadas, los canaliculos regresan a la misma laguna, denominandose canaliculos

recurrentes, las cuales contienen lagunas con osteocitos, o también pueden ser osteoblastos.

Canal de Havers
Osteonas individuales

Osteocitos

-
]
—
% Cristales
L\J
\_/, .

Liminas
. —
Osteocitos '
» /' L L,
3
¥ U
Hueso trabecular Fibra de Molécula de
coligeno coligeno

Trabéculas l iminas
individuales

Figura 2.2 Esquema representativo de los distintos niveles de la estructura jerarquica del hueso.
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Nivel jerirquico Componentes principales Referencia
Macroestructura Hueso cortical y trabecular
Microestructura Osteonas y trabéculas individuales
Submicroestructura Liminas [ Rlﬁ)}: ‘.:_; ]f“r"
Nanoestructura Coligeno fibrilar vy componentes minerales
Subnanoestructura Estructura molecular de los distintos elementos
Nivel 7 Hueso entero
Nivel 6 Hueso cortical y trabecular
Nivel 5 Osteonas
Nivel 4 Patrones de las fibras (hueso maduro s, hueso intersticial) (I\\'cincr o
Wagner, 1998)"
Nivel 3 Fibras de coligeno
Nivel 2 Fibrillas de coligeno y minerales
Nivel 1 Moléculas
Nivel hueso entero Hueso entero o representativo de ambos subtipos
Nivel arquitectural Hueso cortical o trabecular
Nivel tisular Trabéculas y osteonas individuales Hiﬂfﬂ;‘;,:‘: “
Nivel laminar Liminas
Nivel ultraestructural Componentes minerales y moleculares
Macroestructura Hueso entero o representativo de ambos subtipos
Arquitectura Bloques de hueso cortical o trabecular
Microestructura Trabéculas y osteonas individuales {An, 2000
Submicroestructura Liminas, fibras grandes de coligeno
Ultra 0 nanoestructura Fibrillas v moléculas de coligeno, componentes minerales

Tabla 2.1. Clasificacion y definicion de los niveles jerarquicos del hueso. (propuesto por distintos
autores)

El Sistema de Havers en el hueso fémur en su mayoria se encuentra longitudinalmente a lo largo
del hueso fémur, por lo cual se considera que esta en contacto mayormente con la superficie del
clavo intramedular. Estos conductos de Havers en encuentran interconectados por conductos
de Volkmann. Se trata de emular esta estructura o proporcionar los medios mecénicos para esta

funcion.
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2.3 Conductos de Volkmann

Los conductos de Volkmann son una serie de canales encontrados en el sistema
estructuralmente complejo del tejido 6seo compacto. La matriz dura, que es una de las partes
gue componen el sistema de Havers, se caracteriza por la disposicién de los osteocitos de forma
concéntrica -en torno a un eje- dejando en su centro unos huecos verticales en los que discurren
vasos sanguineos y algunas terminaciones nerviosas: son los llamados "conductos de Havers".
En este contexto se conoce como "conducto de Volkmann" al conducto que recorre el hueso de
forma transversal, atravesando unas laminillas 6seas y comunicando entre si los conductos de
Havers antes referidos, con la cavidad medular y la superficie externa del hueso, por ellos

también discurren vasos sanguineos y terminaciones nerviosas.

Ostieon
(Haversian system)

Osteocytes (in lacunae)

'/Perlosteum

Blood vessel

Spongy |
bone

Perforating (Volkmann's)
Canals

Figura 2.3. La red capilar dentro del hueso cortical es el principal suministro arterial a la diéfisis
proviene de la arteria nutriente. Existe un abundante lecho capilar en todo el tejido 6seo que
drena hacia las venas periosticas. Modificado de Williams et al. (1984).
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2.4 Principios biomecanicos del sistema del bloqueo

Con el tiempo, ha ido ampliandose de modo considerable la gama de implantes para
osteosintesis femoral por enclavado intramedular. Existen distintos clavos intramedulares segun
el tipo de disefio (ranurado o no ranurado; sélido o canulado; de didmetro pequefio o grande;
con blogueo estético o dinAmico), material (acero o titanio) y técnica de aplicacién (con fresado
o sin fresado). En cuanto a sus indicaciones, existe un notable solapamiento entre los distintos

tipos de clavos. (Técnica quirdrgica, 2016).

Una de las caracteristicas relevantes del clavo intramedular es si su fijacién es de autobloqueo
0 no; esto esta constituido por ya sea cufas o tornillos de fijacién roscados, ambos son de los
bloqueos més aceptados.

BElogqueo
estatica

Elogueo
dindmico

Figura 2.4 Muestra del Bloqueo del clavo intramedular. (Técnica quirargica, 2016)

La fijacion de fracturas inestables, tratadas con enclavado intramedular, depende mas de los
pernos de bloqueo que de la fricciéon. El clavo intramedular cumple con el principio de un tutor
intradseo, cuyo objetivo es conducir o dirigir los fragmentos fracturados a la consolidacién, ya
gue el implante impide su desplazamiento al chocar contra las corticales o el hueso esponjoso
de los extremos, con lo que confiere cierto grado de estabilidad y compresion en el sitio de

fractura. Figura 2.4.
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El clavo intramedular con pernos de bloqueo se puede utilizar en dos formas: cuando se fija de
manera dinamica en el hueso, es decir, con un perno proximal en el orificio oval y dos en el
extremo distal del clavo, alinea y estabiliza la fractura en sentido rotacional, angular y transversal,
permitiendo compresion dindmica axial y dirigida, lo que constituye el principio de proteccion
(Figura 2.5).

Figura 2.5 Muestra del Bloqueo del clavo intramedular. (Hora N, 1999)

Cuando se fija de manera estatica con dos pernos proximales y dos distales, alinea y estabiliza
la fractura en todos los planos, ya que mantiene una distancia entre los extremos 6seos,
impidiendo la carga o soporte en el sitio de fractura, por lo que se suma el principio de sostén
(Figura 2.5). A estos sistemas se les puede aplicar compresion estatica axial para el tratamiento
de fracturas diafisarias transversales en hdmero, fémur y tibia. Anteriormente se utilizaban
clavos finos, los cuales no se bloqueaban, por lo que tenian la desventaja de cursar con
inestabilidad rotatoria y longitudinal. Para lograr clavos bloqueables, se tuvo que disefiar un
clavo mas resistente y menos rigido, por lo que se cambié el uso de acero inoxidable por una
aleacion de Titanio Ti-6Al-7Nb (Hora N, 1999).

El enclavado intramedular se considera el tratamiento de eleccién para el manejo de fracturas
diafisarias de huesos largos. Al afladir pernos de blogueo a los clavos aumenta la estabilidad
mecanica y amplia sus indicaciones, ya que se puede usar en fracturas mas proximales y
distales, asi como complejas e inestables, ya que con los blogueos se previene el acortamiento.
Para las fracturas complejas es preferible utilizar un clavo sélido de didmetro reducido que pueda
bloquearse; para tal efecto, se introduce un clavo mas delgado sin fresar, cuyas ventajas son
gue produce menos calor al instalarse y por lo tanto altera menos la vascularidad enddstica,
reduce el riesgo de necrosis y con ello de infeccidn. Las fracturas en las zonas de transicion,
fracturas segmentarias y conminutas requieren el uso de un clavo bloqueado. La indicacion para
un clavo no fresado es el tratamiento de fracturas en las que se tiene como prioridad preservar
la vascularidad, como son las fracturas abiertas graves y fracturas asociadas a una contusion
de tejidos blandos. (Hora N, 1999)
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El clavo bloqueado también esta indicado para trazos oblicuos cortos o transversales de
localizacién muy baja, en cuyo caso deben aplicarse dos pernos distales y uno proximal en el
orificio oval, ya que se mantienen en contacto los fragmentos fracturados permitiendo la carga
axial, con lo que se beneficia la consolidacion, mientras que los pernos protegen la osteosintesis

de rotaciones excesivas.

El blogqueo dinamico en un solo extremo del clavo mejora la estabilidad rotacional y permite la
compresion axial al cargar la extremidad. El bloqueo estéatico de ambos extremos del clavo
proporciona control de la rotacién y conserva la longitud, pero la carga es peligrosa hasta que la
fractura esté puenteada; entonces, el clavo puede ser dinamizado al extraer el perno de bloqueo.

2.4.1 Tornillos de bloqueo.

La osteosintesis es la operacién quirdrgica que consiste en la union de fragmentos de un hueso
fracturado mediante la utilizacion de elementos metdlicos. Los elementos de osteosintesis mas
utilizados son los tornillos. Existe una gran variedad y podemos agruparlos en dos tipos basicos:
los de cortical y los de esponjosa (Figura 2.6). Los primeros tienen rosca o hilo en toda su
longitud; su principal indicacion es la fijacion de placas al hueso y se utilizan en la diafisis yendo
de cortical a cortical. Los de esponjosa estan disefiados para atravesar segmentos largos de
hueso esponjoso, por lo que tienen hilo o rosca mas espaciado y grueso sélo en su parte distal.

Ambos tipos de tornillos reciben distintos nombres de acuerdo a su funcién o morfologia.

Figura 2.6 Agujas: a) Agujas K en fractura de la falange proximal del pulgar. b) Agujas K en

fractura conminuta de la epifisis distal del radio. ¢) Agujas Steinmann en himero proximal.
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http://www.scielo.cl/scielo.php?script=sci_arttext&pid=S0717-93082005000200005#figura6

Figura 2.7 Alambres: a) Cadera AP. Prétesis total no cementada, asegurada con tres bandas
de cerclaje. b) Rétula. Fractura fijada con banda de tension y agujas K.

Figura 2.8 Alambres: ¢) Codo. Fractura de la base del olécranon fijada con banda de tension y

aguja K.

D1. Tornillo de compresiéon fragmentaria. Estos comprimen dos objetos, como hueso contra
hueso o0 hueso contra otro elemento de fijacion. Tienen rosca distal que se inserta
completamente en el hueso alejado de la fractura, traccionandolo hacia el fragmento proximal
gue ha sido atravesado por el trozo sin rosca. Puede ser colocado a través del agujero de una

placa.
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Un tornillo con rosca completa, cuya extraccion es mas facil, fija dos objetos contiguos sin
comprimirlos porque los hilos del tornillo los obligan a mantener sus posiciones relativas. Sin
embargo, pueden ser utilizados para compresion.

Los tornillos fragmentarios estan indicados en la fijacibn de fracturas articulares y yuxta-

articulares para conseguir reduccion anatomica y adecuada estabilidad.

Figura 2.9 Algunos tipos de tornillos: a) Tornillo biodegradable de esponjosa (Stealth Corp.

USA). b) Tornillo de esponjosa canulado.

D2. Tornillos sindesmoticos. Son estabilizadores de la articulacion tibio-peronea distal. Se
colocan en forma paralela 1 o 2 cm sobre la superficie articular del tobillo. También puede ser

colocada a través de un agujero de una placa de fijacion del peroné.

D3. Tornillos canulados. Son huecos, permiten una colocacion mas exacta a través de alambres
guias. Cuando son usados para tratar fracturas subcapitales del cuello femoral se ponen tres
paralelos, via percutanea con guia de alambre y apoyo fluoroscopico

D4. Los tornillos de disefio especial. Son utilizados en ciertas regiones anatémicas especificas.
El de Herbert se utiliza preferentemente en fracturas de escafoides; es canulado, posee roscas
de distinto tamafio en sus dos extremos, es liso en el centro y no tiene cabeza. Actla
produciendo compresion de los dos fragmentos entre si, debido al diferente tamafio de las

roscas de ambos extremos.
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El Acutrak también se usa para tratar fracturas de escafoides, es canulado, sin cabeza, lo que
permite su localizacion intradsea; utiliza el mismo concepto de las roscas diferentes en ambos

extremos, pero el hilado es completo, lo que aumenta la capacidad de compresion.

D5. Los tornillos de anclaje. Mas conocidos como anclas metalicas, estan disefiados para servir
como medios de sujecion de ligamentos, tendones o capsulas dafiadas. Su morfologia incluye
puntas y ganchos para una mejor fijacién al hueso o los tejidos blandos, y facilitar la fijacién de

los ligamentos al elemento de anclaje y hueso. Pueden ser metalicos o biodegradables.

D6. Tornillos de interferencia. Utilizados en la reconstruccién del ligamento cruzado anterior
(LCA). Hay una amplia gama, pero todos tienen por funcién actuar como elementos de anclaje
y fijar los injertos en los tuneles 6seos femorales y tibiales construidos para tal efecto. Estos
tornillos comprimen el injerto contra la pared lateral del tinel, evitando su deslizamiento. Son
cortos, anchos, con rosca completa alta y ancha, con cabeza embutida. Pueden ser metalicos o
bioabsorbibles.

D7. El tornillo de compresion dinamica o tornillo dindmico de cadera (Dynamic Hip Screw o DHS)
se utiliza en el tratamiento de fracturas intertrocanterianas o pertrocantéreas. Conformado por
un tornillo de traccién de gran didmetro, con rosca en su extremo, debe quedar centrado en la
cabeza femoral. Va unido a una placa lateral que se fija al hueso con tornillos corticales y que
termina en un cilindro hueco donde se aloja el tornillo, que se desliza por el cilindro a medida
gue se produce la reabsorcién 6sea, y por la carga del paciente al caminar precozmente. Actla
comprimiendo los fragmentos en el sitio de fractura durante el proceso de consolidacion al
soportar la carga fisiol6gica debido a que la cabeza y cuello femorales quedan en un angulo
anatémico, resisten la deformidad angular y permiten la impactacion precoz de la fractura. El
grado de telescopaje observado en las radiografias de seguimiento es la prueba de esta mayor

impactacion.

D8. Los tornillos de compresion dinamica (TCD) condilares. Desarrollados para el tratamiento
de fracturas de la region supracondilea, se utilizan también en algunos casos en fracturas subtro-
canterianas. Estan disefiados segun los principios del DHS, son mas gruesos y resistentes, y el

angulo placa-cilindro tiende a ser recto.
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2.5 Principios del disefo

Es evidente que hoy en dia no solo basta con la concrecion de las medidas de una pieza protesis
o implante de clavo, sino que se necesita estudiar y normalizar los estados superficiales de la
pieza mecanizada, sobre todo para poder establecer los ajustes y las tolerancias de la propia
pieza, de ahi que surja la micro geometria que estudia los defectos de la superficie, rugosidades,
ondulaciones, etc. producidas en los procesos de mecanizado de las piezas o con acabados
necesarios para un fin. Al principio se tenia una mala clasificacion dado que se utilizaban
palabras como basta, fina, alisada, para determinar un estado superficial. En 1940 se inici6 en
E.E.U.U. un método que puede permitir relacionar los distintos grados de acabado con las
necesidades del montaje y servicio que deben prestar las piezas en base a establecer una serie
de requisitos, es decir, hay unas normas superficiales. Y obliga a que una vez determinado el
acabado superficial se debe especificar el proceso de mecanizado necesario que cumpla con
los requisitos del disefio del clavo intramedular.

El implementar un analisis a la gama existente de clavos intramedulares ya sean o no de fémur,
y desarrollar un nuevo modelo que sea satisfactorio para su rapida insercion y rapida remocién
si fuera el caso. Analisis de los disefios mecanicos de clavos existentes y su interaccion con el

fémur, en particular con el hueso cortical, calcareo y flujo sanguineo.

» Disefio de la estructura del material que sea apropiado para el disefio del clavo
intramedular.

» Disefio de un clavo intramedular y seleccién del material, tomando en consideracion la
estructura del hueso y su interaccion con la sangre y la médula, y el flujo de estas,
principalmente en el punto de bloqueo.

» Realizar una Evaluacion, del clavo y la interaccién con el hueso por método elementos
finitos.

» Evaluar un modelo propuesto.

La necesidad que existe para el desarrollo de un clavo intramedular con un disefio de
autobloqueo, permitira una insercion rapida, en el paciente, evitando procesos de cirugia
extensos, siendo un gran beneficio tanto para el paciente como para el cirujano que realiza el

procedimiento.
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Esto adicionalmente se ve reflejado en la reduccion de gastos quirdrgicos, y para el paciente en
una recuperacion mas rapida ya que se eliminan dafos colaterales que puede ocasionar la
insercion del clavo intramedular.

El objetivo es analizar la utilizacion del clavo intramedular de autobloqueo, y demostrar

analiticamente la reduccion de esfuerzos en el nuevo modelo.

2.6 Bases para calculos de adhesion.
La adhesién es la propiedad de la materia por la cual se unen y plasman dos superficies de

sustancias iguales o diferentes cuando entran en contacto, y se mantienen juntas por fuerzas

intermoleculares.

2.6.1 Fuerza intermolecular
Se refiere a las interacciones que existen entre las moléculas conforme a su naturaleza.

Generalmente, la clasificacion es hecha de acuerdo a la polaridad de las moléculas que estan
interaccionando, o sobre la base de la naturaleza de las moléculas, de los elementos que la
conforman.

De todas las fuerzas que desempefian un papel a nivel molecular, las llamadas fuerzas de Van
der Waals, son, sin duda, las mas débiles, pero probablemente las mas universales. Asociadas
con energias entre 0.4 y 40 kJ/mol, generalmente quedan enmascaradas por las fuerzas
covalentes mas fuertes, con energias tipicas de 400 kJ/mol. Su accién solo resulta importante
para explicar interacciones entre moléculas y atomos con orbitales saturados, donde no es
probable la unién covalente adicional. En este tipo de fuerzas que se presentan entre las

moléculas se han determinado 4 tipos de fuerzas: orientacion, induccién, dispersién, repulsion.

2.6.2 Fuerzas de Van der Waals
También conocidas como fuerzas de dispersion, de London o fuerzas dipolo-transitivas,

corresponden a las interacciones entre moléculas con enlaces covalentes apolares debido a
fenébmenos de polarizacion temporal. Estas fuerzas se explican de la siguiente forma: como las
moléculas no tienen carga eléctrica neta, en ciertos momentos, se puede producir una
distribucion en la que hay mayor densidad de electrones en una regién que en otra, por lo que
aparece un dipolo momentaneo.

Cuando dos de estas moléculas polarizadas y orientadas convenientemente se acercan lo
suficiente entre ambas, puede ocurrir que las fuerzas eléctricas atractivas sean lo bastante
intensas como para crear uniones intermoleculares. Estas fuerzas son muy débiles y se

incrementan con el tamafo de las moléculas.
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Las moléculas de adhesién celular son glicoproteinas que se encuentran en la superficie de la
mayoria de las células, median la adhesion célula a célula o la adhesion de la célula con la matriz
extracelular Por ser receptores fluctian entre estados de alta y baja afinidad con sus respectivos
ligandos, los que tienen caracteristicas de especificad para cada molécula de adhesién. Todas
las moléculas estructuralmente tienen un dominio extracelular, un dominio transmembrana, y un
dominio intracelular EI dominio extracelular en ciertas moléculas se desprende de la célulay se

solubiliza en el suero, como en el caso de las selectinas.

Las moléculas de adhesion al unirse a su ligando o receptor especifico, producen un cambio
conformacional en el dominio extracelular que afecta la funcién de las células, produciendo
cambios intracelulares en el citoesqueleto o en su composicién quimica. Esto puede ocurrir
como una respuesta fisioldgica o una respuesta patological. Las moléculas de adhesién ademas

estan involucradas en la embriogénesis, crecimiento celular diferenciacion celular etc.

Las moléculas de adhesion comprenden cuatro grandes familias:
» receptores de la familia de integrinas,
» receptores de la superfamilia de inmunoglobulinas,
> receptores de la familia de las selectinas
>

receptores de la familia de las cadherinas.

2.6.3 Fuerzas de cohesién y adhesion.
Las fuerzas atractivas entre las moléculas del liquido, causantes de la tension superficial, se

llaman fuerzas de cohesion. Dependen sélo de la naturaleza del liguido. Con ellas compiten las
fuerzas de adhesion, entre el liquido y el sélido con el que esta en contacto, dependiendo de la
naturaleza de ambos. Unas veces las fuerzas adhesivas predominan (ejemplo: agua-vidrio).

Otras veces las fuerzas cohesivas predominan (ejemplo: mercurio-vidrio).

Recipiente de vidrio con:

agua mercurio
aire aire
== =
_/ j=1 Qo
—- —_—
o (=]
H,O

2.10. Fuerzas adhesivas: ejemplo: agua-vidrio y mercurio-vidrio
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2.11. Angulo de contacto: agua-vidrio y mercurio-vidrio.
Angulo de contacto:

angulo 6 que forma la superficie sélida con la tangente a la superficie liquida en el punto de

contacto (pasando por el liquido).

Si la adhesion predomina Si la cohesion predomina

menisco menisco

concavo conveXxo

A8
. tiende a extenderse prefiere mantenerse unido|
angulo de contacto < 90° angulo de contacto > 90°
liquido que moja liquido que no moja
Ej.. Agua-vidrio limpio: 6 = 0° Mercurio-vidrio: 6 = 140°

Figura: 2.12 Agua-plata &ngulo 90 Grados.

La osteonectina es una glicoproteina con gran afinidad por el colageno tipo I, por el calcio y por
la hidroxiapatita. Representa el 25% de las proteinas no colagenas. Se cree que interviene en
la regulacion de la adhesion celular entre la matriz y las células. En el hueso es necesaria para
la mineralizacion normal. Las moléculas que constituyen los compuestos como el agua también
ejercen fuerzas de interaccion, ya sea entre moléculas del mismo, o diferente tipo.

De una manera general y sencilla llamamos cohesién molecular a la fuerza de atraccion que
ejercen entre si, moléculas del mismo tipo y llamamos adhesion molecular a la fuerza de

atraccion entre moléculas de diferente tipo.
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Figura: 2.13 Fuerzas de interaccion de moléculas en un liquido.

Las moléculas en el interior de un liquido como el agua, estan rodeadas de otras moléculas
iguales y entonces podriamos decir que las fuerzas de interaccion sobre una de ellas se
cancelan, lo que pone ala molécula en un estado de baja energia. Por el contrario, las moléculas
de la superficie del liquido, al no tener vecinas en la parte superior, estan en un estado de mayor
energia, debido al desbalance de fuerza de cohesién hacia el interior del liquido.

Entonces para lograr un estado de menor energia el liquido tiende a disminuir el nimero de

moléculas en su superficie, lo que provoca una reduccion de areay es la causa entre otras cosas

de que las gotas del liquido y las burbujas de agua jabonosa, sean casi esféricas.
Air

e ot e
Car Surface

Figura: 2.14 Fuerzas adhesivas en un liquido

Con frecuencia experimentamos la existencia de fuerzas adhesivas entre particulas
pequefias. Parece natural atribuir esta adhesion en gran parte a las fuerzas Waals de Londres-
vd. Para obtener informacién general sobre su orden de magnitud se calcula la interaccién Waals
de Londres-vd entre dos particulas esféricas en funcion de los diametros y la distancia que los

separa. Se calcula una tabla que permite la aplicacion numérica de las formulas derivadas.
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Ademas, se afiaden aproximaciones, que pueden utilizarse cuando la distancia entre las

particulas es pequefia.

2.6.4 Constante de Hamaker
La energia entre dos particulas se puede calcular a partir de la contribucién de las fuerzas de

atraccion y repulsion. Entre estas, se destaca la fuerza de atraccion de van der Waals la cual es
dependiente del radio de las particulas, la distancia de separacidn centro a centro, y la constante
de Hamaker, representando éste ultimo parametro la atraccion particula-solvente-particula.

Las particulas que interactian a través de un medio fluido intermedio experimentaran
un potencial atractivo reducido debido a la presencia del tercer componente. Sumando todas las
fuerzas entre las moléculas en cada uno de los cuerpos implicados se tiene la Interaccién de
dos cuerpos y es la interaccion de pares de un conjunto de N moléculas. El célculo de la
constante de Hamaker utilizando modelos de mecanica de contacto adecuados.

Para el disefio del clavo intramedular se necesitan de referencia constantes de Hamaker
conocidos. Las constantes de Hamaker de los materiales de referencia que se obtengan tiene
gue ser consistentes con los publicados por investigadores anteriores.

2.6.5 Energia intermolecular.
Al combinar los diferentes tipos de energia potencial como Van der Walls, doble capa e

interaccion polimérica, se puede obtener una expresion de la energia potencial total

interparticula representada por un Vtotal, gue se puede expresar como:

Vtoral - VVdW + Ve!ect +Vsteric + Vestrucr

[Ec. 2.1]
Donde:
V vdW: es la energia potencial atractiva debido a las interacciones de van der Waals entre las
particulas,
V elect: es la energia potencial repulsiva resultante de interacciones electrostaticas entre las
superficies cargadas.
V steric: es la energia potencial repulsiva debida a la interaccion estérica entre las superficies

de las particulas cubiertas con especies poliméricas adsorbidas.

V structural: es la energia potencial debida a la presencia de especies no adsorbidas en la
solucién que pueden aumentar o disminuir la estabilidad de la suspension. Lewis [45].
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Cuando el término V Total se hace mayor que cero, las fuerzas atractivas (convencionalmente
de signo positivo) van a ser mayores que las repulsivas (de signo negativo) y el sistema tiende

a flocular.

2.7 Tribologia

Una primera definicion estudiando la etimologia de la palabra Tribologia, viene del griego y su
raiz Tribo significa frotamiento, por lo tanto, es la ciencia encargada del estudio del frotamiento.
La definicién exacta, es la de ciencia que estudia cémo interactian dos o mas superficies en
contacto y en movimiento relativo. Las interacciones en lo que podiamos denominar como
interface tribolégica son muchas y complejas. Su estudio requiere un amplio conocimiento en
disciplinas como fisica, quimica, mecanica del estado sélido, ingenieria de materiales, disefio de
maquinaria, etc...

Antes de detallar los principales mecanismos que interactdan en una interface tribolégica en
movimiento relativo se debe tener en cuenta que cuando dos superficies se ponen en contacto

se puede definir un area aparente de contacto y un area real de contacto.

.f\rcps en contacto
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Figura 2.15 Area real de contacto entre dos superficies.
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2.7.1 Teoria de Adhesion

La teoria de adhesion trata de explicar los fendmenos macroscopicos que se aprecian en dos
superficies en contacto:

o Rozamiento

e Desgaste

e Adhesion
El elemento fundamental de la teoria son las “juntas”, que permiten explicar la aparicion del

rozamiento y el desgaste.

Figura 2.16 Area de contacto real, en deformaciones de los picos.

En la figura anterior, la superficie mas grande del bloque esta situada sobre el plano. El dibujo
muestra ahora que las deformaciones de los picos en contacto son ahora mas pequefias por
gue la presion es mas pequefia. Por tanto, un area relativamente mas pequefia esta en contacto
real por unidad de superficie del bloque. Como el area aparente en contacto del bloque es mayor,

se deduce que el &rea real total de contacto es esencialmente la misma en ambos casos.

2.7.2 Areareal y area aparente de contacto
¢ En dos sélidos en contacto se observan zonas separadas por distancias interatdmicas.

o Estas zonas se denominan “juntas” y en ellas se presentan fuerzas de interaccion.
e La suma del area de las juntas define el “area real” de contacto; el “area aparente” de

contacto es mucho mayor.
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e EIl célculo del “area real” es muy complejo; puede calcularse un valor minimo Ar,

asumiendo que la junta esta en régimen plastico.

Figura 2.17 Zonas separadas en area real de contacto aparente entre dos piezas planas,
evidencia del area real de contacto.

e Se supone que la junta esta sometida a un estado triaxial de tensiones, bajo la accion de
la carga Pn.
e La mayor tensién de compresion puede asimilarse por la dureza a penetracion H.

e Un limite inferior del “area real” de contacto es:
b

A-T
H

[Ec. 2.2]

En el acabado de la superficie externa del clavo intramedular, se pretende reducir los esfuerzos

gue se producen en el bloqueo, esto con la mejora del acabado de la superficie del clavo.

2.7.3 Fuerzas de Keesom

Las fuerzas de Keesom estan relacionados principalmente con la electronegatividad. Aparecen
entre dos moléculas polares, de ahi el nombre antiguo de la interaccion dipolo-dipolo. Las
fuerzas de Keesom, como las fuerzas de Debye y de London son s6lo un componente de

las fuerzas de Van der Waals.
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Las fuerzas de Keesom son direccionales. Pueden ser vinculados a las interacciones Keesom,
interacciones idnicas, sino como fuerzas Keesom implican so6lo cargas parciales, son menos
fuertes.

Las fuerzas de Keesom se utilizan a menudo para explicar la evolucién de ciertas propiedades
fisicas dependiendo del momento dipolar en una estructura de moléculas similares. De hecho,
las fuerzas de Keesom juegan un papel importante en la disposicién de las moléculas con
respecto a la otra. Para derrotar a las fuerzas de la Keesom entre moléculas polares, es
necesario traer mas energia que en el caso de moléculas del mismo peso molecular pero no
polar. Por lo tanto liquidos formados por moléculas polares a menudo tienen puntos de ebullicion

mas altos que aquellos con moléculas no polares del mismo peso molecular.

—Hi - i

Ex~
3(4-mw-€)’kp T 78

[Ec. 2.3]
siendo:

€
permisividad relativa o constante dieléctrica del vacio (8,854.10™'2 C2.Jt.m™)

B :onstante de Boltzmann (1,381.1022 J.K™)

‘Temperatura absoluta (K)
M 1 Momento dipolar 1.

M 2 Momento dipolar 2.

Calculando la derivada de la energia con respecto a la distancia media r, se puede remontar a

la expresion de la fuerza de Keesom:

XT) -y -yl
i

Keesom =—

[Ec. 2.4]

A 9
donde es una funcién de la temperatura.
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2.8 Principios del nuevo disefio del clavo intramedular.

Por su propia naturaleza, los artefactos disefiados para uso médico deben cumplir normas de
disefio y fabricacion extremadamente estrictas. En el disefio cualquier cosa que entra en
contacto con el cuerpo humano debe funcionar exactamente como esta planeado, sin falla.
El disefio y la fabricacion de productos médicos plantea algunas de las cuestiones mas dificiles
de superar para la ciencia de materiales y problemas de ingenieria para la industria médica. Con
aplicaciones tan amplias, los dispositivos médicos vienen en todas las formas y tamafios para
cumplir una gran cantidad de trabajos y, por ende, una diversa gama de materiales es usado por
cientificos e ingenieros para cumplir las mas rigurosas especificaciones de disefio, las cuales
para este nuevo diselo de consolidacion son:

» Fijacion de la fractura cortical de fémur.

» Tener una correcta consolidacion para la correcta sanacion de la fractura.

* Preservar la vascularizacién y los tejidos internos del hueso fémur.

« Se busca una insercion rapida del clavo de fijacion.

* Que lainsercién sea menos invasiva.

» Evitar la necrosis del hueso por broca de barrenado

» Estructura interna

* Blogueo del tornillo.
El acero inoxidable es uno de los materiales mas comunes en la manufactura de cables
mecanicos médicos y, en particular, el acero inoxidable 316L. Una alta resistencia a la corrosion
y un bajo contenido de carbono son factores claves que hacen al acero inoxidable adecuado
para las aplicaciones médicas sobre otros grados de acero. La seguridad de que los dispositivos
no reaccionardn quimicamente con el tejido corporal, los productos de limpieza usados para
esterilizarlos y el uso fuerte y repetitivo al que son sometidos; significa que el acero inoxidable

es el material perfecto para hospitales, cirugia y paramédicos.

Propiedades Mecanicas Tipicas del Acero Inoxidable 316L para artefactos médicos.
* Rango de punto de fusion 2500 — 2550 °F
» Resistencia a la tension: 460-860 Mpa
» Modulo de Elasticidad 190-210 Gpa
« Elongacion: 45
* Dureza (HR B) max: 92

« Dureza Brinell (HB) max: 201 kilogramo fuerza) /mm?, Kilopondio /mm?
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2.9 Propiedades del material.

Para el modelo del disefio del conjunto clavo tornillo se requiere la utilizacion de materiales
especificos, correspondientes a acero inoxidable quirtrgico 316L, y polietileno de alta densidad,

también se requiere conocer las propiedades mecanicas del hueso fémur.

Parametros / unidades Denominacion Valor

Ex (Pa) Modulo elastico en X 1.31e+010
E+ (Pa) Modulo elasticoen Y 1.36 e+010
Ez (Pa) Moédulo elastico en Z 2.07 e+010
Uy Coeficiente de Poisson 0.366

Wyz Coeficiente de Poisson 0312

1z Coeficiente de Poisson 0.2

Gxz (Pa) Moédulo cortante 5.9 e+009
Gxy (Pa) Moédulo cortante 5.02 e+009
Gvyz (Pa) Modulo cortante 4.67 e+009
p (kg/m’) Densidad 1900

Tabla 2.2: La tabla muestra las propiedades mecanicas generales del hueso fémur transversal

Huesq co.rtical Hueso Trabecular
Propiedad longitudinal
Resistencia en compresion (MPa) 167-213 50
Resistencia en traccion (MPa) 78 -150 8
Médulo de Young, elasticidad 14.5-34.3 0.05-0.4

Tabla 2.3: La tabla muestra las propiedades mecénicas generales del hueso fémur

longitudinal.
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Mate.rlal Polietileno Acero 316L

Propiedad
Densidad 0.952 - 0.965 g/cm? 7,96 g/cm?
Médulo De Elasticidad 1.07 - 1.09 GPa 190-210 GPa
Esfuerzo Ultimo 72.0 MPa 460-860 MPa
Punto de fusion 130 - 137°C 1370-1400 C
Coeficiente De Poisson 0.31-0.42 0,27-0,30
Elongacion a ruptura (%) 8-12

Tabla 2.4 Propiedades mecénicas generales del polietileno y acero 316L.

El uso de materiales biocompatibles con el cuerpo humano adecuados es necesario para la
implantacién del uso de la relacién de fractura de fémur Clase USP Vly Clase VI [3].
Las figuras siguientes muestran los diagramas esfuerzo v/s deformacion para muestras de

polietileno de alta densidad y de baja densidad respectivamente. [6]

Esfuerzo v/s Deformacion
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Figura 2.18. Diagrama esfuerzo v/s deformacién para las muestras de polietileno de alta
densidad (azul) y baja densidad (roja punteada)
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2.9.1 Acero inoxidable quirurgico

Para el acero inoxidable quirdrgico, son usados grados especificos de acero inoxidable — 316 y
316L son los mas usados. Aleando los elementos Cromo, Niquel y Molibdeno, el acero
inoxidable le ofrece al cientifico de materiales y al cirujano cualidades Unicas.

Cromo — aumenta la resistencia del material a los raspones y la corrosion, perfecto para limpiar
y esterilizar.

Niguel — provee una superficie extremadamente suave y pulible, detalles requeridos para un
maquinado de precisidn, también importante para la higiene.

Molibdeno — provee dureza luego de ser formado y es genial para bordes filudos, bisturies.

En algunos casos el sistema inmunoldgico ha mostrado reacciones adversas (tanto cutaneas
como sistematicas) al contenido de niquel en algunos aceros inoxidables. En estos casos, se
puede sustituir el acero inoxidable por Titanio; sin embargo, es una solucion mas cara.
Usualmente, se usa acero inoxidable para implantes temporales y titanio para implantes
permanentes y mas costosos.

En el caso del nuevo disefio de clavo intramedular la correcta consolidacion ofrece una sanacion
mas rapida de la fractura y el tiempo de permanencia del material en el cuerpo humano es mas
corta. Para este disefio es necesario el uso de cables mecénicos quirdrgicos.

Seccion cable
tensor

Figura 2.19 Seccién de cable de acero a tension.
Algunos usos médicos posibles para el acero inoxidable:

» Tubos de precision

* Implantes ortopédicos (316 / 316L)

» Valvulas cardiacas artificiales (316 / 316L)
* Fijacion de huesos

* Prensas mandril
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» Contenedores de quimicos y desechos peligrosos
* Alambres

* Bobinas de alambres

» Cables guia especializados

* Curetas

* Tornillos / protesis / placas

* Agujas médicas

» Jeringas médicas

* Sondas de sensores

« Catéteres

* Boquillas para otorrinolaringologia

» Lavamanos / tazones / superficies / bandejas / cuchillos

Figura 2.20 Hilos que configuran un cable de acero, hilos helicoidales.

En el disefio de la estructura del clavo intramedular, el cable tensor es cable mecéanico trenzado
quirargico. Ofrece una resistencia mecanica suficiente en las aplicaciones de fijacion comunes
en el caso de placas externa de fémur.

2.9.2 Esfuerzos y propiedades mecanicas

Adicional a los esfuerzos a lo que estan sometidos los huesos, se debe considerar también que
cuando se instala un clavo intramedular por una fractura se esta sustituyendo el hueso en
condiciones normales por la unién de dos fragmentos de hueso, que siguen cumpliendo su
funcién en la articulacién y una varilla de metal o mecanismo de fijacion que sufre la mayoria de
los esfuerzos que antes sufria el hueso.

Por ese motivo se estudian los esfuerzos a los que se somete un hueso también se esta
pensando en los esfuerzos a los que va a ser sometido el clavo intramedular. Ademas, conocer
la anatomia del hueso y los motivos de la fractura pueden ayudar a la creacion de un nuevo
disefo de clavo intramedular a la vez que a facilitar el estudio de la recuperacion del paciente.
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Se sabe que cuando se aplica flexion a una viga una zona de la linea neutra esta sufriendo
compresion mientras que la otra, traccién. Por tanto, la viga tiene dos partes, una cdncavay otra

convexa.

Los esfuerzos a los que se someten los huesos determinan su forma resultando en que una
zona del hueso es mas larga que la otra, provocando que los huesos sean completamente
irregulares y dindmicos. Los esfuerzos de flexion son méaximos en la superficie y disminuyen a

medida que se acercan al centro.
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Figura 2.21. Efectos de tensién compresion en la seccion de fractura.

Cuanto mas alejado se encuentra de la linea neutra mayores seran los esfuerzos, por eso en la
superficie son mayores y en la linea neutra nulos. El hueso que es un tejido dinAmico, por eso
en la zona en la que se originan las fracturas tiene una capa compacta con mayor modulo de

Young y mayor resistencia a la fractura.

Desde el punto de vista de la causa de la fractura por flexién existen dos tipos: la de tres y la de
cuatro puntos. Esta Ultima tiene mas interés porque tiene una zona con momento constante, asi
que no importa donde esté situada exactamente la fractura dentro de la diéfisis (parte tubular de

huesos largos).
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Figura 2.22. Efectos de flexion en la seccion diafisaria
(segmento intermedio de los huesos largos).

Como ya se ha dicho antes, existen tensiones tanto de compresion como de traccién cuando se
aplica un momento dependiendo de qué cara del hueso se esté estudiando. El hueso compacto
es la zona que sufre la carga por flexién y es especialmente débil a compresién, aunque siempre
cede antes por traccién. Una vez se produce la grieta el resto de la fractura se extiende para
liberar energia atravesando el hueso hacia la linea neutra. La fractura que se produce es
transversal y simple, en ocasiones oblicua. Por tal motivo el disefio del mecanismo de fijacién
de la fractura se centra en la tension que es la fuerza que afecta en mayor medida la correcta
consolidacion del hueso fractura.

2.10 Método de los elementos finitos (FEM)

El método de los elementos finitos (MEF) es un método de célculo tipico para el &mbito cientifico-
técnico. El método por EF permite calcular problemas complejos que dificiimente se pueden
resolver por otros medios.

Ya que el MEF es un método numérico para resolver ecuaciones diferenciales, es posible
realizar los andlisis por elementos finitos (AEF) en varias disciplinas fisicas. Un componente
sujeto al AEF se subdivide en un gran niumero de elementos pequefios (finitos) de geometria
simple, de modo que la cantidad requerida se pueda calcular facilmente. Esta subdivision
proporciond el nombre de la técnica numérica: método de los elementos finitos. En ingenieria
estructural, el andlisis por elementos finitos aplica el MEF como un método estandar para el
célculo asistido por computador de estructuras de vigas y placas.

2.10.1 Andlisis y dimensionamiento de estructuras con el MEF

El programa de analisis estructural RFEM es el software apropiado para la aplicacion de facil
manejo del Método de los Elementos Finitos en ingenieria estructural. La introduccion de datos
eficiente y el manejo intuitivo facilitan el modelado de estructuras simples y complejas. RFEM
proporciona también soluciones para analisis dindmicos de estructuras 3D. RFEM es la base de
un sistema de software modular. El programa principal RFEM se utiliza para definir estructuras,
materiales y cargas para sistemas de estructuras planas y espaciales compuestas de placas,
muros, laminas y barras.
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Ademas, es posible calcular esfuerzos internos, asi como también los esfuerzos en los apoyos.
El programa también permite crear estructuras combinadas y modelar sélidos o elementos de
contacto. Es posible realizar andlisis avanzados y disefiar de componentes compuestos de
materiales distintos segun varias normas en los correspondientes médulos adicionales.

2.10.2 Modulos adicionales de RFEM

Para el calculo de varios materiales tales como hormigén (concreto) armado y pretensado,
acero, aluminio, madera y vidrio, esta disponible en RFEM una amplia gama de mddulos
adicionales potentes. Estos modulos permiten realizar analisis no lineales, de estabilidad y
dinamicos, asi como también célculos de conexiones y procesos de busqueda de forma para
estructuras de cables y membranas.

El comportamiento del hueso es viscoelastico-no lineal; para no complicar excesivamente el
problema la mayoria de los estudios de biomecéanica (FEM) consideran al hueso como un
material elastico-lineal, lo que se aproxima razonablemente a la realidad.

Algunos lo consideran con propiedades mecanicas isotropicas adaptandose este modelo méas a
la parte esponjosa desde el punto de vista macro, otros argumentan el comportamiento
netamente ortotropico o anisotropico de la parte cortical que es de interés en las fracturas
corticales de fémur, por lo que se recomienda que esta parte del hueso debe tomarse con dichas
propiedades mecanicas para obtener resultados mas exactos.

Para el analisis del clavo intramedular necesitamos los moédulos necesarios en base a las
propiedades mecanicas de la parte cortical del fémur, en la tabla siguiente se considera como
material anisétropico.

Figura 2.23 El implante ideal debe ofrecer una fijacion flexible que permita cierto micro
movimiento de la fractura, y que induzca formacion del callo 6seo y su consolidacion, estan
aplicadas en la parte cortical donde se concentran las cargas.
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S, Mises S, Mises
(Avg: 75%) (Avg: 75%)

-~ +3.061e+07 I +3.061e+07
+1.000e+07 +1.000e+07
+9.167e+06 +9,167e+06
+8.333e+06 +8.333e+06
+7.500e+06 e +7 500e+06
+6.667e+06 - +6.667e+06
+5.833e+06 +5.833e+06
+5.000e+06 +5.000e+06
+4.167e+06 +4.167e+06
+3.333e+06 +3.333e+06
+2 500e+06 +2.500e+06
+1.667e+06 +1.667e+06
+8.333e+05 +8.333e+05

- +0.000e+00 - +0.000e+00

A B

Figura 2.24 Modelo de fémur sometido a cargas promedio A) Estado de esfuerzos sobre la
diafisis B) Estado de esfuerzos en un corte interno del fémur

2.11 Caracterizacion del cable acero esfuerzo Normal y deformacion.
Son ambos dos conceptos fundamentales que pueden entenderse con el siguiente ejemplo. Sea
una barra prismatica cargada con fuerzas axiales F en sus extremos segun aparece en la figura

siguiente.

Una barra prismatica es un elemento con multitud de aplicaciones en maquinas que se
caracteriza por presentar una seccion transversal constante en toda su longitud.
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Figura 2.25 Barra prismatica en tension.

La barra esta sometida a una tension y las fuerzas axiales producen en ella una deformacién.
Para analizar las acciones internas que aparecen en la barra prismatica originados por las
fuerzas axiales se considera la seccion que aparece al efectuar un corte imaginario en la seccién
‘mn” perpendicular al eje longitudinal de la barra. A esta seccion se le denomina seccion
transversal. Se separa la porcion de la barra situada a la derecha del corte considerandola un
cuerpo libre.

La carga F actla en el extremo derecho, mientras que en el lado izquierdo se aparecen fuerzas
gue se distribuyen de manera continua sobre la seccién transversal que sustituyen a la accién
sobre el tramo izquierdo de la barra prismatica.

La intensidad de la fuerza, o lo que es lo mismo la fuerza por unidad de superficie se denomina

esfuerzo, fatiga o tensién y se denota por la letra griega o (sigma).

Si se supone, lo cual es logico, que el esfuerzo tiene una distribucion uniforme sobre la seccién
transversal, es evidente que si A es el area de la seccién transversal se tendra que:

F
o =-— [Ec. 2.5]
A

La suma total del cable se obtiene por la suma de las fuerzas en el nlcleo y los componentes
de las fuerzas de los hilos.

Los cables son elementos que se utilizan cuando se necesita resistencia a la tensiéon y

flexibilidad. Un cable es un conjunto de hilos que se tuercen juntos pueden llevar en el centro
otro hilo que se puede llamar nucleo.
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Figura 2.26 Hilo “1” nucleo, hilo “2” hilos torcidos.

Andlisis de las fuerzas aplicadas.

Si se parte del supuesto que una fuerza aplicada al cable se distribuye proporcionalmente al
area de los alambres que lo componen, se puede plantear, en términos de presién aplicada al
area del cable, la siguiente expresion (Ec. 2.6).

[Ec. 2.6]

Donde:

F Fuerza aplicada al cable en (N)

A Area transversal metalica del cable (mm2)

p Presién aplicada al cable (N/mm2)

Como el cordén estd compuesto por un alambre
central de didmetro d1 y formando las capas con 18
alambres de diametro d2, el area del cordon Ac puede
ser calculada como (Ec. 2.7):

T['d~|2 T['dzz

A, =A, +18-A, = +18

[Ec. 2.7]
Donde Al y A2, representan respectivamente las areas del alambre central y de un alambre de

capa. Si el cable tiene 6 cordones, es evidente que el &rea transversal metalica del cable es
(Ec.2.8):

¢ [Ec. 2.8]

Haciendo las sustituciones pertinentes de las ecuaciones (Ec. 2.7) y (Ec. 2.8) en la ecuacion
(Ec. 2.6), se obtiene la ecuacion (6) para evaluar la fuerza aplicada al cable:
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F=pA [Ec.2.9]
Por otro lado, si se definen las fuerzas aplicadas al alambre central y alambre de una capa por F1y F;
respectivamente, como:

F1 = p-Al [Ec. 2.10]

F, =p.A, [Ec. 2.11]

De donde se comprende gue, aplicando una misma presién en cada area, se obtienen fuerzas
diferentes en dependencia del valor del area. La cuestion radica en determinar qué valor de
presion p, o en otras palabras que fuerza aplicada a cada alambre, producira un valor conocido
de esfuerzo de rotura orot.

El procedimiento para aplicar las cargas en el modelo se basa en asumir un valor de presion p
= po, el cual producira un esfuerzo oo que puede ser mayor o0 menor que el esfuerzo de rotura
orot. Por otro lado, para un modelo dado, los valores obtenidos de esfuerzos ¢ variaran
proporcionalmente a los valores de presion p asignados. Luego (Ec. 2.12):

Csl’Ot

Prot = Po
G,
[Ec. 2.12]

El valor inicial po de la presién aplicada se hace coincidir con el limite de rotura del alambre orot
de manera que siempre se obtenga una relacién oo > orot, por lo que segun la ecuacion (Ec.
2.8), entonces prot < po.

Para la condicién p = po = arot y segun la ecuacion, la fuerza de rotura del conjunto de alambres
sin enrollar de un cable serd mayor que la fuerza de rotura del cable con los alambres enrollados,
resultando la condicion p = prot < po que coincide con la informacién que declaran los fabricantes
de cables de acero en los catalogos técnicos.

Figura 2.27: El hilo lleva un angulo a, la distancia r; es la distancia del centro del cable al eje
por donde pasa el centroide del hilo.
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Cuando el angulo a al que estan enrollados los hilos cambia, el cable presenta un cambio de
rigidez y se necesita cada vez mayor carga para deformar el cable.

xlO4
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2.2¢

Coeficiente de rigidez k
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Angulo en grados

Figura 2.28 La gréafica muestra la comparacion de rigideces de cables con 6 y 8 hilos. Se
muestra el comportamiento de la rigidez de un cable con respecto al &ngulo de hilos desde 60
grados hasta 80 grados.

Cuando se tuercen el conjunto de hilos para formar el conjunto de cables, estos se someten a
cargas de torsion Mt y de flexion Mf, estas causan una carga cortante T cuando se aplica una
carga al cable.

Figura 2.29 Cargas en un solo hilo de un conjunto cable.
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Los valores de los momentos de flexion y torsiébn dependen del angulo al cual se tuercen los
hilos. Con esto se determina una componente de curvatura que se denomina k, que es una
medida del cambio de direccion del vector tangente a la curva descrita por el hilo y una
componente de torsion por unidad de longitud de los hilos, que se denomina ¢, que es una
medida del cambio del vector binormal a la curva, estas son:

COS~ X

[Ec. 2.13]

r2

¢ = mEO™ [Ec. 2.14]

r2

Al aplicar cargas de tension a un conjunto de hilos, el angulo con el que se tuercen los hilos
cambia, por lo tanto, cambian también los valores de curvatura y de torsion.

Figura 2.30 Se observa un cable con carga a tension y su seccion transversal R representa el radio
del nicleo, v es la relacion de Poisson del material, €1 es la deformacion axial del nicleo, R; es el radio
de los hilos y €2 es la deformacion axial del hilo externo.

60




Cuando se someten a cargas los hilos, se dan cambios de curvatura, estos cambios se obtienen
por la resta del valor con carga, menos el valor sin cargar, quedando:

2 2 2
cos‘ & cos” o Aca Re +R,e, |cos" o
Ak = z = -25en@cosd — +y| 22
¥y ¥, ry ¥y g
[Ec. 2.15]

Los valores para el cambio de torsion, se tienen de la resta del valor de torsién con carga, menos
el valor de torsién sin carga:

Sena, cosSQ@, Sena cosq
Ac = 2 2 _ m(l—Zsenza)
r, Vs ry " r

Aa iy R +R,¢e, |senacosa

[Ec. 2.16]
Donde:
Ak es el cambio de curvatura.
a es el angulo inicial de los hilos.
a2 es el &ngulo de los hilos después de la aplicacion de la carga.
I, es la distancia del centro del nucleo al eje centroidal del hilo externo.
Aq es el cambio del angulo.
R: es el radio del nucleo, hilo interno.
R es el radio de los hilos externos al nucleo, hilos alrededor.
€1 es la deformacion axial del nucleo.

€2 es la deformacion axial de los hilos.
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Figura 2.31 R; es el radio del nacleo, hilo interno. R; es el radio de los hilos externos al
nucleo, hilos alrededor. r, es la distancia del centro del nucleo al eje centroidal del hilo
externo.

Las cargas axiales presentadas en el conjunto cable, generan flexién y torsién. EIl momento de
flexion esta dado por [Ec. 2.17]:

_ 7R, EAk

M
/ 4

[Ec. 2.17]

Donde E es el médulo de elasticidad, Rz es el radio de los hilos, Ak es el cambio de curvatura,
El momento de torsion Mt esta dado por:

_ mR; EAc

A1+
( V) [Ec. 2.18]

Donde Ac es el cambio de torsidén y v es la relacion de Poisson. La carga axial que aplica a cada
uno de los hilos se obtiene por medio de:

T = 7rR22 Eeg, 6. 249
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Donde €2 es la deformacion axial de los hilos, y la carga cortante es una funcion del momento
de flexion del momento por torsion.

cos’ SenQ Cos &
¢! "2 [Ec. 2.20]

La proyeccion axial de los hilos se determina por las componentes de las cargas cortante y axial
en los hilos, esto es:

F, =m, |Tsen
3 2[ se a+rcosa] (Ec. 2.21]

Donde m2es el nimero de hilos sin contar el nucleo interno.

El momento total en los hilos se obtiene por una funcién del momento por flexion y por torsion,
y por el momento que causan a su vez, las cargas axial y cortante, el momento total es:

M; = my[M; sena + Mg cosa + Tr, cosa — trysena]

[Ec. 2.22]

La fuerza y el momento que actian en el nlcleo se determinan si se conocen las propiedades
del material y la deformacion a la que se somete el cable [42].

F=nR}Eg,
[Ec. 2.23]
mRlc E
Ml = 4(11 Cs )
v [Ec. 2.24]

Por dltimo, la fuerza y el momento total en el cable se obtiene por la suma de las fuerzas del
nucleo y las componentes de las fuerzas en los hilos [Ec. 2.25].

F=Fi1+F: [Ec. 2.25]

M = Mi+M; [Ec. 2.26]
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2.12 Elasticidad y plasticidad

La elasticidad es la propiedad de un material de recuperar su forma inicial una vez que deja de
aplicarse sobre €l una fuerza. La plasticidad es la propiedad opuesta: la deformacion plastica se
mantiene incluso cuando cesa la fuerza. Las proporciones de la resistencia total soportadas en
condiciones de comportamiento elastico y plastico se pueden expresar de la siguiente manera:

Elasticidad = Ouit - Oy [Ec. 2.27]
Plasticidad = (Our - Oy)/Ourt [Ec. 2.28]

Un ejemplo de material elastico es el caucho, mientras que un material plastico seria, por
ejemplo, la plastilina.

2.13 Rigidez y flexibilidad

La rigidez es una caracteristica de los materiales que hace que se necesiten grandes esfuerzos
para inducir una pequefa deformacion elastica en el material. Corresponde a la pendiente de la
region elastica de la curva carga-desplazamiento (rigidez extrinseca S), expresada en N/m; o de
la curva esfuerzo-deformacion (médulo de elasticidad o de Young, E), expresada en Pa.

Cuando se habla de rigidez, debe hacerse como una caracteristica del conjunto de la estructura,
mientras que la rigidez del material se indicard con el médulo de Young. Es frecuente
encontrarse con el concepto rigidez en ambos contextos, lo que puede llevar a confusion, por lo
gue se recomienda emplear la flexibilidad para describir la caracteristica estructural, y el médulo
de elasticidad para la propiedad material.

La flexibilidad es la propiedad opuesta a la rigidez. Un material flexible es aquél que muestra
una gran deformacion en la zona eléstica, antes de alcanzar la zona plastica. Un material con
un médulo de Young pequefio sufrira grandes deformaciones con pequefios esfuerzos, mientras
gue un material con un médulo de Young elevado sufrird pequefias deformaciones con grandes
esfuerzos. El papel y la tela, por ejemplo, son materiales flexibles. Por el contrario, las ceramicas
o el vidrio son materiales rigidos, ya que cuando se doblan, se rompen.

2.14 Friccion

La fuerza de friccion, es la resistencia al movimiento, la cual existe cuando un cuerpo se mueve
de manera tangencial con respecto a otro y en el cual existe contacto entre ambos cuerpos;
ademas, si una superficie es dura y la otra blanda, las asperezas de la superficie dura romperan
las asperezas de la superficie blanda, de manera que la fuerza de friccién es dependiente de las
fuerzas de adhesion entre dos materiales en contacto. El &rea real de contacto, es proporcional
a la carga e independientemente del tamafio y la forma de las asperezas, por lo tanto, la fuerza

64




de friccion también sera proporcional a la carga y no dependera del tamafio y la forma de las

asperezas, por lo tanto, se tiene:

Donde:

F: Fuerza de friccion.

A,: Area real de contacto.
7. Esfuerzo cortante.

. Coeficiente de friccion.
W: Carga aplicada.

g, Esfuerzo normal.

[Ec. 2.29]
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2.15 Inclusiones elipticas

Las inclusiones o inhomogenidades en los materiales tiene una influencia drastica en su
comportamiento mecanico [17]. Una practica en la mecénica estructural, al tratar de determinar
las propiedades mecdanicas de los materiales, es remplazar sus constituyentes no homogéneos

con materiales homogenizados [18]

Eshelby [16] introdujo un tensor de transformacion que relaciona la deformacion de una
inclusion, dentro de una matriz elastica infinita, con la deformacién efectiva que se genera en la
matriz. Para bajas concentraciones de inclusiones, este método conocido comdnmente como
método de homogenizacién para concentraciones bajas (DSC), determina con precision las
propiedades efectivas del material.

Tsukrov y Shafiro [12] determinaron las propiedades efectivas de solidos con cavidades de
geometrias variadas, ellos proponen que las propiedades no dependen solo de parametros de
porosidad sino también de su excentricidad. Ryszard y Thomsen 13], evaluaron, basados en los
métodos de Mura-Tanaka y Eshelby [16].

En la presente investigacion se propone el disefio de estructuras elipticas en particular en la
periferia de la rosca del tornillo de fijacion, con el fin de distribuir los esfuerzos y disipacién de

energia en contacto con la seccién de fémur fija.

Lakes propone que la variacién de rigidez para la generacién de amortiguamiento

en aplicaciones estructurales de materiales compuestos es deseable. [15].
El trabajo més representativo sobre el analisis de materiales compuestos con inclusiones es el
realizado por Eshelby [16] en el cual analiza a una inclusion de geometria eliptica embebida en

una matriz elastica y su efecto sobre las propiedades elasticas.

Para este caso particular, el tensor de deformacién de la matriz del compuesto se relaciona con

el de esfuerzo a través de la expresion [39]:

[Ec. 2.30]
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Donde:

o)

0 Tensor de esfuerzos en la matriz de material con tensor de propiedades elasticas.

E

0 que considera la presencia de inhomogeneidades en forma de cavidades elipsoidales.

€

0" Tensor de deformacion para un material elastico, homogéneo e isotrépico.

e

Tensor de deformacion que representa los efectos de la presencia de cavidades.

A partir de su consideracion se han podido desarrollar varias teorias que permiten el calculo de
los tensores de concentracion de deformacion y tension (A y B) en funcién de la fraccion
volumétrica forma y ecuaciones constitutivas de material de refuerzo. Para resolver este
problema Eshelby estudié el comportamiento de un material homogéneo donde una regién
elipsoidal cambia de forma espontdneamente al sufrir una deformacién uniforme generando asi
una serie de tensiones en el resto del material y en si misma.

Si g7 es la deformacion uniforme de la region elipsoidal si estuviera aislada, la deformacion en

el estado de equilibrio de esta region &c se puede relacionar con la siguiente expresion:

Ec=8,-¢&
[Ec. 2.31]

En la cual Si es el tensor de Eshelby para la inclusion elipsoidal. Si aplicamos la ley de Hook a

la expresion anterior, la tension en la inclusion se puede expresar de la forma:

O-f = Cm ’ (g(” - g'[‘) = Cm ’ (S.' o ]) ' gT

[Ec. 2.32]

El tensor de Eshelby Si solo depende de la geometria de la inclusién y de las constantes
elasticas de la matriz y existen expresiones analiticas para sus componentes para muchos casos

de interés (elipsoides)

La verdadera importancia del modelo de Eshelby se basa en que mediante el concepto de la
inclusion elastica equivalente el resultado anterior puede usarse para obtener el tensor de
concentracion de la deformacién de una inclusion elipsoidal embebida en un medio infinito de

propiedades diferentes.
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Si el conjunto a estudiar inclusion/matriz se encuentra sometido a una deformacion efectiva € la
deformacién para la inclusién puede calcularse mediante una sustitucion. Se sustituye la
inclusion real por otra de las mismas propiedades que el medio en las que estd embebida. Dicha
inclusion ficticia sufrira una deformacion libre de tensiones €T tal que los campos de deformacion
de ambas inclusiones consideradas dentro de la matriz sean iguales.

Segun lo indicado en el método de la inclusién elastica equivalente se puede escribir:

e =g+e,. yo'©=C, -

[Ec. 2.33]

En este proyecto se propone disefiar la estructura interna del tornillo con inclusiones. Estas
inclusiones se basan en el tensor de Eshelby [14] para determinar el efecto de las inclusiones
de geometria elipsoide. En la figura siguiente se muestra de forma esquematica una inclusion

elipsoide.

—) .| -
| 7 PR 2a,
| | = R 0
Q /
»,
\ S [“ -/ = ’ /
\ T Y. e /

Figura 2.32 Inclusién elipsoide de Eshelby

Las inclusiones mencionadas, trabajan con la teoria de la elipse: en el eje mas largo existe mayor
rigidez, en el eje mas corto, existe mayor amortiguamiento. Una inclusion es una matriz
embebida en otra matriz. Se considera entonces material compuesto, ya que un material se
encuentra dentro de otro distinto, unido fisicamente. De esta manera, se puede crear un material

anisoétropo guiando las lineas de esfuerzo hacia donde el disefio lo requiera.
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Para el calculo de las propiedades elasticas, se utilizaron las ecuaciones del Tensor de
transformacion de Eshelby [41] en el espacio para determinar la perturbacion que causa la

inclusion dentro de un campo uniforme de esfuerzo.

a2

9
52222_8(1—v)a2—1+4(1—v)[1_zv_4(a2—1)]g

S3333 = S52222

2

a 3
$2222 = li—ove——
2(1-v) [2(a2 1) [ V@ = 1)] g]
$3322 = 52233
$3311 = — a” P a” 1-2
T2(1-waz—1 41-v)| a2 -1 M

S3311 = S2211

s3311=m(1—2v+ 21 ) T )[1—2v+ (a23_1)]g

S1133 = S1122

2

2323 = a |- 2vt——
523 3_4(1—v)[2(a2—1)+[ N V+4(a2—1)]g]
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[Ec. 2.34]
S1313 =S1212
Por lo tanto, la matriz de transformacion de Eshelby queda de la siguiente manera:
S1111  S1122 S1133 0 0 0
S2211 S2222 S2233 0 0 0
g — S3311 S3322 S3333 0 0 0
0 0 0 S2323 0 0
0 0 0 0 S1313 0
0 0 0 0 0 S1212-
[Ec. 2.35]

donde v es la relacion de Poisson de la matriz, a es la relacién de aspecto de la inclusiony g

es una funcién que determina la posicién de la cavidad respecto al campo de cargas.

1
g = ~— [a(az — 1)z — acosh (a)] [Ec. 2.36]
(@z-1)2

Para obtener las componentes del tensor de propiedades elasticas efectivas del material

compuesto se utilizaron las siguientes ecuaciones.

E1111 = 1 2(S2222 +S2233 —-1) —S3311 +S1111 -1
"~ 6251122 % S2211 — (S1111 — 1)(S2222 + S2233 — 1)
1 2

N S2233 —S2222+1 2S1212—1

70




£2292 = 1[12(S2222 +S2233 —1) —S1133 —S3311) + 5(S1111 - 1)
8|2 251122 %S2211 — (S1111 — 1)(S2222 + S2233 — 1)

3 1 2
T 252233 —s2222+1 251212 1]

paaag  L[12(52222 +52233 — 1) — S1133 — $3311) + 5(S1111 — 1)
T 8|2 251122 %S2211 — (S1111 — 1)(S2222 + S2233 — 1)
L3 1 2
282233 —S2222+1 2S1212—1
b33 — L [1 252222 + 52233 — 1 — 551122 — 552211 + 13(51111 — 1)
T 2412 281122 %S2211 — (S1111 — 1) * (52222 4+ 52233 — 1)
5 1 2
+= + ]
252233 —S2222+1 ' 251212 —1
b111q = L[1(82222 + 52233 — 1) — 253311 — 552211 + 2(S1111 — 1)
T 6|2 251122 %S2211 — (S1111 — 1)(S2222 + 52233 — 1)
.1 1 2
252233 —S2222+1 2S1212—1
E3311 = E2211
b1199 — L[1(52222 + 52233 — 1) — 253311 — 552211 + 2(S1111 — 1)
T 6|2 251122 %S2211 — (S1111 — 1)(S2222 + 52233 — 1)
L1 1 2
282233 —S2222+1 2S1212—1
b11a3 = L[1(52222 + 52233 — 1) — 253311 — 552211 + 2(S1111 — 1)
T 6|2 251122 %S2211— (S1111 — 1)(S2222 4+ 52233 — 1)

1 1 2
T 252233 —s2222+1 251212 1]
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Coaga _ L[12(52222 452233 — 1) + 51133 +§3311) + (S1111 — 1)
~ 8|2 251122 #2211 — (S1111 — 1)(S2222 + 52233 — 1)

L7 1 4 3
252233 —S2222+1 2S1212—1 2S2323—1
C1oqg = L[12(52222 + 52233 — 1 + 81122 +52211) + (S1111 — 1)
T 6|2 251122 %S2211 — (S1111 — 1)(S2222 4+ 52233 — 1)
.1 1 5 1 3 1
252233 —-S2222+1 2S1212—-1 252323 -1
C1oqo - L[12(52222 + 52233 — 1+ S1122 +52211) + (S1111 — 1)
T 6|2 251122 %S2211 — (S1111 — 1)(S2222 4+ 52233 — 1)

4 1 1 5 1 3 1
282233 —S2222+1 2S81212—-1 2852323-1

[Ec. 2.37]

Como puede observarse en las ecuaciones, las propiedades elasticas del material con
cavidades elipticas representan solamente la ortrotopia del material, en un tensor E compuesto

por:

E1111 E1122 E1133 0 0 0
E2211 E2222 E2233 O 0 0
_|E3311 E3322 E3333 o0 0 0
E=1"0 0 0 E2323 0 0 [Ec. 2.38]
0 0 0 0 E1313 0
0 0 0 0 0 E1212

En el que los componentes E2222 y E3333 representan los médulos de elasticidad en las
direcciones de los ejes menores de la cavidad elipsoidal, la cual se asume de seccion circular,
por lo que estos componentes son idénticos, es decir, E2222 = E 3333.

Ademas, por las condiciones mencionadas, las componentes de los modulos de cortante en las
direcciones perpendiculares al eje principal de la cavidad también son idénticos, es decir,
E1331=E 1212.
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2.15.1 Calculo del médulo de Young

El estudio complementario del célculo de médulo de Young se realiz6 mediante un ensayo en el
plano frontal y uno en el sagital considerando el hueso cortical como isotropico:

E=10GPay v =0.3

Para este calculo es necesario conocer el momento de inercia, por dicha razon se consideraron
tres diferentes métodos para obtenerlo, la primera se calcul6 tomando la seccidn transversal
como tubular circular denominada como I; (ec. (1)) la segunda como tubular eliptica denominada
como |, (ec. (2), y la tercera se calculd considerando la geometria exacta como Isx e l3y; estas
consideraciones tienen el objetivo de obtener la variacion y el efecto de considerar diferentes

secciones transversales para determinar el médulo de Young.

Figura 2.33 Dimensiones de la seccion transversal del fémur.

— ht 47
AL
42 2
' [Ec. 2.39]
T 3 3
L = “—hba;
=g ha —b )
[Ec. 2.40]
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Momento de inercia Médulo de Young

4 GPa
m

[,=2.320x107 13.19

[, =2.140x10"8 14.30
I3= 2461107 12.44

I3y= 2.62x107 °

Tabla 2.27 Resultados obtenidos del modulo de Young con tres diferentes consideraciones.

2.16 Analisis de esfuerzos de proétesis polietileno comerciales.

Analisis comparativo de esfuerzos
10000 /
T 9000 7
= 8000 /
@ 7000 y
2 6000
& 5000 / Fémur con protesis
::, / comercial
2 4000 7
8 3000 Fémur con proétesis de
§ 2000 // polietileno
& 1000 Y,
0 —— e ——
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Formas modales

Figura 2.34 Analisis comparativo de esfuerzos de prétesis comerciales.

En la figura se muestra un analisis comparativo de esfuerzos entre el fémur con protesis
comerciales y el fémur con la prétesis de polietileno. Se observa que en el fémur con la prétesis
comercial aumenta 9648.76 MPa del modo 1 al modo 10, en cambio en el fémur con la proétesis
de polietileno aumenta 199.71 MPa en el mismo intervalo. Para cuestiones de amortiguamiento,

se obtienen resultados favorables con la protesis de polietileno. [19]
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2.17 Elemento de ladrillo de ocho nodos F3D8

La discretizacion es un proceso de modelacidon que consiste en la division de un cuerpo, de
manera equivalente, en un sistema que se conforma por cuerpos de menor tamafio a los que se
denominan “Elementos Finitos” [44] Los cuales son conectados entre si por medio de puntos
comunes llamados nodos, estos a su vez pueden llegar a formar superficies y volumenes de
control completamente independientes entre si, y que son afectados por las condiciones de

frontera que afectan al cuerpo estudiado.

El elemento C3D8 es un elemento de ladrillo lineal de propésito general, totalmente integrado
(puntos de integracion 2x2x2). Las funciones de forma se pueden encontrar en [20]. La
numeracién de nodos sigue la convencion de la Figura 2.35y los puntos de integracién se
numeran de acuerdo con la Figura 2.36 . Esta ultima informacién es importante ya que las

variables se proporcionan en los puntos de integracion.

1 2

Figura 2.35 Elemento de ladrillo de 8 nodos
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http://web.mit.edu/calculix_v2.7/CalculiX/ccx_2.7/doc/ccx/node635.html#Lapidus
http://web.mit.edu/calculix_v2.7/CalculiX/ccx_2.7/doc/ccx/node26.html#eightnode
http://web.mit.edu/calculix_v2.7/CalculiX/ccx_2.7/doc/ccx/node26.html#int8

I
I
I
| T _ _ _ _ _.~ 8
3 i ," 5:’
s
Sﬂ’“;————rﬁ |
I| I I
) | | |
I| I | I
I| 3*____4___‘.4
=I-II_41____I__-_H___
P I,; 3
;h’_ ______ e
p 1 2
.-__,f
1 2

Figura 2.36 esquema de punto de integracion 2x2x2 en elementos hexaédricos

Aunque la estructura del elemento es sencilla, no debe utilizarse en las siguientes situaciones:

e Debido a la integracion completa, el elemento se comportara mal para el comportamiento
del material isocérico, es decir, para valores altos del coeficiente de Poisson o
comportamiento plastico.

o El elemento tiende a ser demasiado rigido en la flexion, por ejemplo, para vigas delgadas

o placas delgadas que se doblan. [ 21].

Al ser el cable de acero un modelo sélido el tipo de elemento para la discretizacion del modelo
es el tetraédrico y sus variantes, ya que es el elemento mas simple para la teselacion en el
modelado de geometrias tridimensionales y también es muy adecuado para la generacién

automética de mallas [11].
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CAPITULO 3

3.1 MODELOS CONCEPTUALES DEL NUEVO DISENO.

Para el disefio del cuerpo o seccién del clavo intramedular se toman en cuenta los disefios ya
existentes, dentro del cual los mas comunes tenemos los clavos intramedulares sélidos, y
tubulares. La propuesta de disefio es crear una estructura definida mas acorde a la naturaleza

estructural del hueso fémuir.

Figura 3.1 Se aprecia la seccién de un clavo intramedular tubular, seccion de clavo
intramedular solido, y seccién de estructura interna de clavo intramedular propuesto para
satisfacer la estructura natural del hueso.

Aun con materiales porosos ya existentes las propiedades de los materiales porosos y los
avances que logran los investigadores en este campo se plasman en materiales cada vez mas
ligeros, mas pequefios y con mas propiedades. En el caso del disefio del clavo intramedular es

tener una estructura que sea similar a la interna del hueso fémur.
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Figura 3.2 Estructura conceptual de la cavidad interna del hueso.

Para satisfacer de manera biolégica y de manera mecénica se requiere de una estructura

definida como la propuesta, con canales de Havers y de Volkmann.

81




3.2 Modelo A

Fundamentado en lo antes descrito se presenta un modelo conceptual, de una seccién
longitudinal del clavo intramedular, que satisface de manera conceptual los Canales de Havers
(verticales), Conductos de Volkmann (horizontales) y una cavidad central horizontal para la

arteria nutricia.

Canales Havers

S
<=
<

Conducto de
Volkmann

Figura 3.3: Estructura conceptual de la cavidad del clavo intramedular.
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En la seccion longitudinal del clavo intramedular se indican los conductos internos de Canales
de Havers (verticales), Conductos de Volkmann (horizontales) los cuales no estan
interconectados entre ellos. El flujo es de entrada y salida, en cada conducto el caudal de entrada

es el mismo que el de salida.

Canales Havers

t t

Conducto de
Volkmann

Canales Havers

Figura 3.4 Corte de la estructura conceptual de la cavidad interna del hueso.

Con el disefio estructurado de los canales y conductos evitamos la presencia de embolia grasa,
gue es la obstruccion de vasos arteriales por grasa, ya que se evita limitar la irrigacion de flujos
a la médula y esto evita la destruccion del aporte medular. En el caso del clavo tradicion que no
tiene canales y conductos se ocasiona una inversion del flujo sanguineo. Adicionalmente un
disefo solido o tradicional depende de la revascularizacién circundante de tejidos blandos.
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3.3 Modelo B

En la seccion siguiente, el modelo es tubular, lo cual conserva una porcién de la médula o
estructura interna del hueso fémur, al ser tubular permite la circulacion transversal de los canales
verticales de Havers. Se necesita una herramienta de fresado o saca bocado tubular para su

insercion.

Canales Havers

Conducto de
Volkmann

A

Figura 3.5 Estructura conceptual clavo intramedular hueco.
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3.3 Modelo C

En el modelo siguiente la consolidacion de la fractura es mediante cable mecanico, que en sus
extremos esta apoyado por los tornillos de blogueo, el mecanismo de tensién de cada cable es
mediante roscas tensoras en sus extremos, y esto genere el acortamiento a tensién del cable

para lograr la consolidacion.

Tornillo de
bloqueo

Fractura VRN

&

Tornillo de
bloqueo

Tornillo de
bloqueo

Figura 3.6 Conjunto tornillos, cable de acero a tension.
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En el modelo “C”, la estructura interna de la cavidad medular es conservada en su mayoria en
su estructura natural, y el desplazamiento para insertar los cables tensores es menor, con esto
se reduce la necrosis del hueso provocada por el dafio que provoca la insercion mayor de una
fresa de barrenado, esto para retirar el volumen necesario para un clavo intramedular tradicional

soélido.

Cavidad
fresada

=N
¥ "Hueso quemado
: necroético

Figura 3.7 Corte de perfil muestra dafio por fresado para insercién de clavo tradicional.

Adicionalmente es beneficioso conservar la cavidad interna del hueso, para que la sangre circule
transportando los gldbulos rojos y estos a su vez llevan el coldgeno necesario para la formacién

de callo 6seo posterior a la fractura.

Cavidad
fresada

Hueso gquemado

'5

necrotico

Figura 3.8 Representacion marcada circulos verdes, del volumen a desplazar para la insercion
del cable trenzado.
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La cuestion ahora es modelar y disefiar un cable con las caracteristicas para la fijacion de la
fractura del fémur. Dando como resultado un cable de 7 hilos que satisface la resistencia a la

tension que estd sometido el hueso fémur.

Figura 3.9 Primer modelo cable de cable 7 hilos, diametro total 1/8”.

Figura 3.10 Primer modelo cable, giro de un hilo rotacién total cada 70mm.
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Este primer disefio satisface la tensién, pero se requiere que el cable tenga la opcion de insercién
interna dentro del tornillo como se aprecia en la siguiente imagen.

gl
=g ] mml» Tension
i 1
Fractura » Fractura

]

am

|
Figura 3.11 Modelo armado: tornillos, cables, tuercas.

Como se aprecia en la figura, el cable necesita ser flexible, para poder girar los 90 grados
internos dentro del disefio de la cavidad del tornillo. Se necesita aumentar el nimero de hilos
para una mayor flexibilidad,
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Figura 3.12 Segundo modelo cable de cable 19 hilos, diametro total 1/8”

El calculo necesario da como resultado un cable de 19 hilos, y de diametro total 1/8”. El aumento
de numero de hilos no solo proporciona mas flexibilidad al cable, también da mayo resistencia a
la tension, teniendo la posibilidad de reducir el diametro total, aun satisfaciendo la tension

deseada.

Adicional a la tension, flexibilidad se requiere que el cable tenga cierta resistencia a poder
soportar la insercién en la médula, o sea, evitar principalmente el giro o arremangamiento de

sus hilos.

an

Figura 3.13 Configuracion helicoidal de hilos soportando torsion.
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Finalmente, en un tercer modelo, dando como resultado un cable de 7 subcables entrelazados
con conjunto de 6 cables alrededor de uno central, en total 49 hilos. Un espesor total de cable

de 1/8”. Acero quirurgico 316.

Figura 3.14 Tercer modelo, Vista de corte frontal de los 49 hilos totales del cable.
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3.4 Punta de insercion

La insercion del cable requiere de una geometria inicial para la penetracion de la médula 6sea
interna, esto se traduce en una punta cénica para la penetracion.

Figura 3.15 Primer disefio de punta de penetracion del cable.

El primer disefio de la punta de penetracion es basado en el primer disefio del cable de 7 hilos,
adicional se tiene el mismo diametro maximo de la punta que el espesor del cable 1/8”.

Figura 3.16 Segundo disefio de punta de penetracion del cable.
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El segundo disefio de la punta de penetracion es basado en el tercer disefio del cable de 49
hilos, adicional se tiene un didmetro mayor de la punta que el espesor del cable 1/8" + 1/32”,
esto con el fin de que exista cierta holgura entre la cavidad de penetracion y evitar el contacto
del cable en su insercion con la médula del hueso fémur.

Punta de cable trenzado

Médula

Figura 3.17 Punta de insercion en la médula.

3.5 Condiciones iniciales del modelo.

El comportamiento biomecanico del hueso resulta extremadamente complejo debido a su
caracter heterogéneo, anisotropico y viscoelastico. En este trabajo se presentan los conceptos
bésicos de la mecanica de materiales, asi como ciertas propiedades caracteristicas del hueso
fémur, todos ellos necesarios para caracterizar dicho comportamiento y cuya comprensién
resulta importante para interpretar la gran cantidad de informacion que podemos encontrar en la
literatura referente a las propiedades mecénicas del hueso.
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El elemento finito necesario para el mallado se selecciona bajo la condicibn de que sea
adecuado para desarrollar figuras complejas espaciales y pudiera soportar elementos de
contacto. En el modelo, los alambres estan enrollados de forma helicoidal por lo que al
someterlos a un esfuerzo de traccion se comprimen y deslizan entre ellos generando esfuerzos
de contacto.

Figura 3.18 Seccion de un solo hilo del cable.

Los elementos finitos para modelar el contacto se colocan en todos los pares de alambres en
contacto. El alambre central de cada conjunto recibe el contacto de los alambres de la primera
capa, mientras que los alambres de la primera capa reciben el contacto de los alambres de la
segunda capa. En todos los casos, la relacién entre los alambres se tiene que considerar sin
penetracién, con un coeficiente de friccion entre alambres de 0,3 y un coeficiente de penalidad
de 0,1. Ademés, las condiciones impuestas a la simulacién seran las siguientes:

* Pequenos desplazamientos.

* Tiempo al final del paso de carga: 100 seg.
» Control automatico del paso del tiempo.

* Numero de subpasos: 100

* Nimero maximo de subpasos: 1000

* NUmero minimo de subpasos: 10

El mallado tiene que ser del tipo inteligente con forma de tetraedro y aplicado a volumenes.

Durante el estudio, en el modelo por elementos finitos se tiene que variar la calidad del mallado
para analizar su influencia en los resultados.
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3.6 Tornillo de bloqueo.
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Figura 3.19 Tonillo de bloqueo seccion interna que satisface los canales de Havers,
comprendida en 25 perforaciones de 1.66 milimetros de diametro.

Figura 3.20 Angulo 10 grados, de punta autobarrenante efecto machuelo.
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Figura 3.22 Salida del cable en la cavidad del tornillo de bloqueo.
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CAPITULO 4

PRUEBAS Y RESULTADOS

4.1 Introduccion.

En este capitulo se muestra los resultados de los andlisis realizados a los elementos
consistentes en un analisis estatico de las cargas que se pueden presentar durante el proceso

de curacion de la fractura.

4.2 Modelado del cable de acero.

Una vez asignadas las propiedades del material y Las condiciones de frontera se indican
para los extremos de cable considerando el conjunto en los extremos como una sola pieza. El
disefio propuesto se sometid a cargas que soporta el hueso a fin de determinar su aplicacién
durante el proceso de curacién de la fractura. Se asigno las propiedades del material del cable
en el caso acero 316 quirdrgico.

Figura: 4.1. El modelo consta de 41779 nodos y 32576 elementos C3D8R.
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4.2.1 Modelo estatico.
Analizando el modelo estaticamente sometido a tension, se obtiene la distribucion de los

esfuerzos, Se puede observar que para determinar el modelo se puede realizar haciendo la
comparativa de una sola seccion de hilo, aplicando las condiciones de frontera iniciales del

modelo. Determinando un valor de esfuerzo para referencia de cada hilo.

Figura 4.2 Diagrama de corte transversal del cable tensor, simulacion realizada en un solo hilo
del conjunto.

Figura 4.3 Extremo con punta de penetracion, se considero una condicion de frontera en uno
de los extremos de un hilo.
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Del cable de 1/8”, Se modelé un solo alambre de 150mm de longitud con un diametro de 0.352
mm en una forma helicoidal de didmetro y un paso de 104mm por revolucién del trenzado.

Figura: 4.4 De la simulacién de 140 pasos se puede obtener para cada paso esfuerzo de Von
mises, en diferentes comparativas, teniendo el valor maximo mostrado 9.39 x10* N/m?y
variando con el tiempo de la prueba.

Step: Step-1
crement 1: Step Time

Figura: 4.5 Cable a tension efecto de deformacion.
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Figura: 4.6 De la simulacién de deformacién de 147 pasos se obtuvieron valores maximos de
6.051x10% N/mZ.

Los valores de inicio de la prueba son valores de aumento constantes desde inicio y al final de
la prueba. Se observa que la deformacién es distribuida en toda su longitud, no se concentra en
una sola seccién del hilo.
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4.3 Modelo fémur.

Para tener resultados éptimos se realizaron varias pruebas para el mallado interno de la cavidad
de la perforacion para la insercion del tornillo, los elementos mas finos de la malla corresponden

seccion interna inferior.

Figura: 4.7 Vista de corte de seccion de la cara interna del hueso fémur, ya con rosca.

Independiente del valor del esfuerzo y de las caracteristicas de la malla empleada en los analisis,
ya existentes, los esfuerzos equivalentes maximos se ubican en la zona cortical del fémur de
manera natural, es por ello que las tensiones equivalentes maximas se encuentran en la menor

seccion transversal del hueso cortical del fémur.
El modelo estudiado presenta una primera aproximacion al estudio del comportamiento real de

este dispositivo, por cuanto se ha considerado inicialmente el tornillo y el cable tensor armado,

en la zona cortical de la fractura del fémur.
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4.3.1 Modelo Fémur cara interior.

S, Mises
(Avg: 759%)
02.016E+00
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Figura. 4.8. Seccion de hueso fémur esfuerzos méaximos en el modelo armado.

En la figura se observa una seccién cortical de hueso fémur sometido a cargas, La parte superior
del fémur se cargé con una fuerza de 2kN correspondiente a 3 veces el peso corporal de una
persona promedio, estas cargas en contacto con el tornillo de bloqueo, se realizé la prueba en
la mitad de la seccibn, se aprecia claramente que la concentracion de los esfuerzos esta en la
cara interna. Se puede apreciar esto debido que la condicion de frontera del extremo contrario
de la carga del tornillo es libre.
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S, Mises
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Figura 4.9. Se observan los esfuerzos maximos en la seccién interior de la cavidad, y que la
distribucion no es pareja debido a que se genera una tension al momento del ajuste del cable
tensor de consolidacion que se encuentra en la pared interna medular del fémur, los valores

estan dentro de las cargas que llega a soportar en hueso fémur.

Para ahorrar recursos de computo se realizaron las pruebas en una seccién de la fractura, con
las condiciones de ambos elementos hueso y tonillo, aplicado la tensién que seria la del cable,

sin deformacion.
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Figura 4.10. En la figura se muestran las distintas intensidades en el punto de insercion del
tornillo de bloqueo dentro del hueso; se puede observar en el caso de la deformacién maxima
con valores rotura del cable el hueso no se fracturaria solo tiene una elongacion minima,

provocada por la tension ejercida por el cable.

Figura 4.11 Para las condiciones de mallado del tornillo se aplicaron mallas del doble més finas
en relacion a las del hueso.
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4.4 Modelo del tornillo de bloqueo.

La simulacion del tornillo de bloqueo, se realizé sobre una seccién del tornillo, las condiciones
de frontera se aplicaron en las caras de la rosca. Se aplicaron elementos tetraédricos para el
modelado de geometria sélidas complejas o irregulares, por ser mas adecuadas, como el caso
de la geometria del tornillo.

Dichos elementos constan de 10 nodos y con 3 grados de libertad por nodo en ambos casos,
UX, UY, UZ como se observa

s

AVAVAYAS S

X AVAVAVAYLvar.,

Figura 4.12. Convergencia de malla aplicada, con teselado en la cavidad de las
perforaciones.
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4.4.1 Aplicacion de las inclusiones en la cara de larosca.
Se establecieron las condiciones de frontera para el primer modelado, para evaluar el
comportamiento elastico y las diferencias que se presenta entre usar inclusiones o no.

Antes de realizar las aplicaciones elipticas en el tornillo de bloqueo, se realizaron en probetas
segmentadas a diferentes angulos, la relacion de aspecto utilizada fue de 0.5 para cada
elemento. Las propiedades del material se indican para polietileno de alta densidad.

Superficie: Tensién von Mises (N/m?)
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0.04 - 41 BE 1
0.03F 1 B 09
0.02 - 1 B os
0.01F . 0.7

OF a 0.6
-0.01F .

. ! ! ! ! ! ¥ 5.03x10*

-0.02 0 0.02 0.04 0.06 008 m

Figura 4.13. Elemento de prueba sin elipse.

Como se aprecia en el primer elemento, se utilizd6 un andlisis sin inclusiones elipticas, como
ordinariamente estan los tornillos existentes disponibles en el mercado. Para el analisis por

elemento finito cada componente del disefio se tom6 como un sélido homogéneo.
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Superficie: Tensién von Mises (N/m?)
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Figura 4.14. Elemento de prueba con elipse sobre la horizontal a cero grados.
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Superficie: Tensién von Mises (N/m?)
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Figura 4.15. Elemento de prueba con elipse sobre la horizontal a 60 grados.
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Superficie: Tensién von Mises (N/m?)
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Figura 4.16. Elemento de prueba con elipse sobre la horizontal a 90 grados.

Como se puede apreciar en las pruebas se obtienen mejores resultados con la aplicacién de las
elipses a 90 grados, para el caso de la relacion de aspecto indicada de 0.5. Se puede notar que,
para cada caso, la ubicacién, asi como la distribucién es diferente y esto se debe simplemente

al cambio de orientacion en las inclusiones.

Las inclusiones de las elipses estan en la periferia de la rosca para disminuir los efectos de la
carga y tener una mejor distribucion de los esfuerzos, con el angulo indicado de 90 grados. Por
otro lado, al cambiar las distintas orientaciones en los modelos consecuentes, sin inclusiones, a

0°,y a 60 ° se pueden obtener diferentes configuraciones para otras aplicaciones del tornillo.
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0.450

0.280_

Figura 4.17. En el modelo optimizado final del tornillo, las dimensiones de la cavidad elipsoide,
son en la periferia de la rosca del tornillo. La medida de la cavidad eliptica es de 0.45mm de alto
por 0.28mm de ancho.

Figura 4.18. Distribucion de las elipses en la seccion de la rosca del tornillo de bloqueo.
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4.4.2 Caso #1 Aplicacion de inclusiones elipticas.

2

Superficie: Tensién von Mises (N/m?)

A 1.45%x10*
x 10*

1.4
N2
. 1

- 1 0.8

- 4 0.6

0.4

0.2

y,\L.X X107 m

VvV 73.7

Figura 4.19. En la aplicacion de las inclusiones se aprecia la distribucion de los esfuerzos,
siendo estos disipados en las areas donde esta la seccion de la rosca.

En comparacion al modelo sélido, como se aprecia en la figura 4.19. Siendo las mismas
condiciones de frontera en ambos modelos. Con el uso de inclusiones se comprueba que se
puede influir tanto en la disipacion como en la distribucion de la energia, logrando un cambio en

el comportamiento del material, bajo las condiciones de carga mencionadas
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Figura 4.20. Seccion de la rosca, vista externa, con aplicacion de las inclusiones elipticas.

Se establecieron las condiciones de frontera para el primer modelado, para evaluar el
comportamiento elastico y las diferencias que se presenta entre usar inclusiones o no. Por lo
gue para el modelo sélido con una carga de 2kN en direccién negativa sobre el eje “y”, que es
el eje longitudinal del fémur, y condiciones de frontera sobre el extremo del tornillo, Se evaluaron
con varios numeros de corridas, dentro de las cuales se observa que a medida que se aumenta
el nimero de elementos, alrededor de 37701 elementos, la aproximacion al valor de referencia

€s mas precisa.
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Numero de Malla

Numero de elementos

Esfuerzo en Pascales

Valor referencia 1.47E+04
1 16758 9.35 E+03
2 17563 1.16 E+04
3 21745 1.40 E+04
4 27561 1.72 E+04
5 30268 1.39 E+04
6 32912 1.41 E+04
7 35448 1.42E+04
8 37701 1.46E+04
9 40745 1.45E+04

Figura 4.21 Andlisis de convergencia de malla del modelo con inclusiones.

La grafica de la figura 4.22 muestra el comportamiento de la convergencia de malla contra el

valor de esfuerzo en pascales. Para la corrida 1 a 5 los valores presentan una gréfica tipo

senoidal, mientras que, para el resto los valores permiten una gréfica cuya pendiente tiende a

ser cero. Por lo que se concluye gque la malla utilizada es adecuada para obtener resultados

confiables.

2,00E+04
1,80E+04
1,60E+04
1,40E+04
1,20E+04
1,00E+04
8,00E+03

6,00E+03

Esfuerzo en pascales

4,00E+03

2,00E+03

0,00E+00

Figura 4.22 Comportamiento de los esfuerzos para las diferentes mallas

3 4 5

Numero de malla
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En los andlisis siguientes para el mismo modelo sin inclusiones se realiz6 con el mismo niamero
aproximado de elementos de malla. Se considera que el tamafio de los elementos es

suficientemente fino como para aceptar los resultados.
4.4.3 Caso # 2 Aplicacion del modelo sin inclusiones elipticas.
Las caracteristicas y condiciones de frontera aplicadas anteriormente seran las mismas que se

usaron en el modelo con inclusiones, y ahora sera sin inclusiones, para poder realizar un analisis

comparativo de los resultados que se vayan obteniendo entre ambos modelos

Superficie: Tensién von Mises (N/m?)

A 262x10°
%107

Ly

100 Jm

0.5

V¥ 1.36x10°

Figura 4.23 Seccion del tornillo sin aplicacion de inclusiones, se aprecia que no hay disipacion
de esfuerzos en las areas donde esta la seccion de la rosca.
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2‘7\/ 2 ¥ 1.36x 15\
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Figura 4.24 Distribucion de los esfuerzos de la rosca externa de una seccioén del tornillo de
bloqueo, sin aplicacion de inclusiones.

Como se muestra en la figura para el segundo caso donde no se aplican las inclusiones elipticas,
se observa que los cambios descritos con anterioridad en la teoria del capitulo 2, los valores de
tension de Von Mises son de un valor mas alto comparados con los que se obtienen en el primer

caso donde se aplican las inclusiones elipticas.
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2

Superficie: Tensién von Mises (N/m?)

A 262%x10°
x 10°

2.5

X103 m

0.5

V¥ 1.36x10°

Figura 4.25 Distribucion de los esfuerzos de la rosca externa de una seccion del tornillo de
bloqueo.

y ) ™ '\ ‘
R g i D0l

Figura 4.26 llustracion que muestra donde se presentan los esfuerzos en una seccion de la

rosca normal sin inclusiones, con un par de apriete.
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Una vez analizados los resultados de un modelo convencional sin la inclusién de elipses. Para
aplicar el disefio, se requiere observar el efecto del uso de las inclusiones elipticas en el material,

como si de porosidad del hueso se tratara.

En comparacion al modelo sélido, como se aprecia con las mismas condiciones de frontera en
ambos modelos, con el uso de inclusiones se comprueba que se puede influir tanto en la
disipacion como en la distribucién de la energia, logrando un cambio en el comportamiento del

material, bajo las condiciones de carga mencionadas.
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4.4.4 Esfuerzos en la cara de larosca.

Una vez armado el conjunto tornillo de bloqueo y cable, en la longitud total del tornillo del bloqueo
gueda una seccion libre, correspondiente a la cavidad interna natural del hueso fémur, seccion

intramedular.

Figura 4.27 Seccion intramedular del tornillo del bloqueo.
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Superficie: Tension von Mises (N/m?)

A 161x10*
% 10%
1.6
1.4

o 1.2

L 41

L 4 0.8

F 41 0.6

0.4

o4 28 0.2

V¥ 65.2

N
‘<<~‘j/<
X
=
(@]
N
3

Figura 4.28 En la figura se observa el valor de esfuerzo méaximo, debido al cambio de seccién

en la geometria del tornillo sometido a cargas en el eje “y” de la seccién femoral.

La estructura interna del hueso presenta condiciones, que le permiten amortiguar y direccionar
la energia de las cargas que se presentan durante el periodo de formacion de callo oseo. Por lo
gue en este modelo se aplico carga de apoyo en un solo pie y entre 2 cables tensores, se indican

los valores maximos de esfuerzos.
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CAPITULO 5

CONCLUSIONES Y TRABAJOS FUTUROS

5.1. Conclusiones.

Tomando en consideracion el objetivo del clavo intramedular que es la fijacién por medio de la
osteosintesis, encontramos que los disefios actuales existentes, pueden tener mejoras en
cuanto a la estructura y fijacién de la pieza. Adicionalmente si es posible obtener un disefio tal
gue pueda satisfacer los sistemas de Havers y conductos de Volkmann, evitando asi la no
vascularizacion, con esto podemos ayudar en gran medida a la consolidacion correcta de la

fractura y reducir los esfuerzos que se producen en los puntos de fijacién del clavo intramedular.

Los andlisis mediante software por el método de los elementos finitos (MEF) permiten evaluar la
biomecanica de la estabilizacion de las fracturas corticales de fémur. El desarrollo de un modelo
conceptual de fijacion de la fractura del fémur y someterlo a las pruebas por elementos finitos
permite validar el nuevo disefio del clavo intramedular y su aplicacién mecanica, adicionalmente

es necesario fundamentar la biomecéanica y necesidades del hueso fémur fracturado.

El nuevo disefio del modelo “C” propuesto del clavo intramedular evita la necrosis térmica por el
barrenado de toda la estructura de la cavidad medular del hueso fémur, esto porque no existe la
necesidad de insertar una broca grande de fresado, adicional la rapida insercién del mecanismo
de fijacién ofrece una sanacion mas rapida y remocién después de la curacién de la fractura,
esto fundamentado en los micro desplazamientos necesarios en la zona de fractura, para la

formacion de callo.
Para el célculo del cable de acero, con empleo del método de los elementos finitos puede ser

estimado el limite de rotura de un cable de acero con mas seguridad, que el planteado por el

método comun.
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La exactitud de los resultados depende de la calidad del mallado, pero con una calidad de
mallado con convergencia de malla adecuada se obtuvieron resultados satisfactorios en un

periodo de tiempo aceptable.

Segun los resultados obtenidos, la influencia del enrollado helicoidal de los cordones, alrededor

del alma, tiene una importante significacion en la resistencia a la rotura del cable.

A la vista de los resultados, se comprueba que la busqueda de contacto entre los extremos
fracturados es fundamental para evitar el fracaso del implante. Existe controversia acerca del
movimiento que se puede emplear en la union de la consolidacién, pero si el mismo modelo es
efectivo para la consolidacion, entonces de esta manera se comprueba la efectividad de la pieza
de estudio. Puesto que si una pieza, siendo mas practica en su insercidon, menos invasiva y es

mas ligera, entonces se considera como la mejor opcion.

En comparacion al modelo sélido del tornillo, como se aprecia con las mismas condiciones de
frontera en ambos modelos. Con el uso de inclusiones se comprueba que se puede influir tanto
en la disipacién como en la distribucion de la energia, logrando un cambio en el comportamiento
del material, bajo las condiciones de carga mencionadas, resultando en un mejor disefio a los

convencionales.

5.2 Trabajos Futuros

= Aplicacion del disefio para otro tipo de fracturas en huesos largos, como humero o tibia.

» Realizar un estudio del uso de material biodegradable en el componente de fijacién
tornillo.

» Determinar una comparativa del tiempo de consolidacion de la fractura, con un disefio
real fabricado, contra casos en el uso de clavos tradicionales.
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5.3 Anexos

PLANOS #1 “Seccidon del cable, corte de hilos”

Tornillo de
bloqueo

e

bloqueo

\

Fractura

Tornillo de
bloqueo

Figura 5.1. Esquema del conjunto cables tonillos en la consolidacion de la fractura.
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Figura 5.2. Seccién del conjunto de tornillo de bloqueo - fémur.
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Figura 5.3. Corte se seccion de entrada del cable, en la cabeza del tornillo
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