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5.1 Comportament del raquis en condicions 
fisiològiques. 
 
Inicialment vàrem observar la transmissió de càrregues a través dels diferents 

components del segment del raquis lumbar, amb la finalitat d'identificar el paper 

que suporta cadascú d'ells, i així poder determinar en quina mesura s’alteren 

quan procedim a la substitució del cos vertebral pels diferents al·loempelts. 

La figura 5.1 mostra la repartició de tensions principals màximes i mínimes dins 

de l'estructura lumbar quan apliquem una càrrega de flexió. Podem observar 

que les tensions que esdevenen són principalment de compressió, i es 

localitzen en la part anterior de cos vertebral. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.1. Tensions dins el model font sense la substitució del cos vertebral de L4 en càrrega 
de flexió. A: Tensió màxima B: Tensió mínima. L’escala de grisos evoluciona de 2.5 Mpa cada 
canvi de color. 
 

Si realitzem un tall del segment en el pla sagital a nivell de L4, podem veure la 

repartició de les tensions de Von Mises a dins de l'estructura. En la figura 5.2 

podem veure aquesta distribució per a la flexió (15 Nm), per a la compressió 

axial (1000N) i per a la rotació (15 Nm). Podem observar que les 

concentracions de càrrega tenen lloc sobretot a la perifèria del cos vertebral, 

excepte per a la compressió axial, a on els components més tensionats són 

l’anell fibrós i les plaques terminals del platet vertebral que emmarquen al nucli 

polpós. També podem observar que les tensions induïdes a l’aplicar 
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compressió axial no són ni la meitat de les degudes a l'aplicació de moments 

de flexió, encara que les forces introduïdes siguin de magnituds comparables. 

També podem observar que amb la compressió axial és l’ós cortical qui està 

proporcionalment més carregat que amb les altres sol·licitacions. I ja per últim, 

podem observar que la flexió sol·licita en major mesura la part posterior de 

l'anell fibrós, mentre que la rotació sol·licita majorment la part anterior de l'anell 

fibrós. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.2. Distribució de les tensions de Von Mises en un model anatòmic sa. A) En la flexió 
(15 Nm) B) en la compressió axial (1000N) i C) en la rotació (15 Nm). 
 

Per últim hem avaluat el que succeeix a nivell del disc intervertebral L4-L5, que 

en el nostre model serà substituït. En la figura 5.3 podem veure l’estat tensional 

d'aquest disc, primer amb la representació de les tensions màximes i segon, 

amb els components del vector de tensió, tots ells per a flexió, extensió, 

compressió axial i rotació.  

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.3 Estat tensional del disc intervertebral a nivell L4-L5: tensions principals màximes i 
components del vector de tensions. A) flexió, B) extensió, C) compressió i D) rotació. 
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Veiem que en flexió les tensions es desplacen cap a la zona posterior del disc 

intervertebral, mentre que en extensió es desplacen cap a la zona anterior. En 

compressió les tensions se situen en la part perifèrica de l'anell fibrós. 

La rigidesa del segment L3-L5 en condicions fisiològiques la podem xifrar al 

voltant de  476 Nmm/mm. Aquesta rigidesa és baixa degut a la flexibilitat que 

imparteixen els dos disc intervertebrals. 

Analitzant les figures 5.1, 5.2 i 5.3 podem realitzar una anàlisi de transferència 

de càrregues a partir dels seus resultats. Si comparem els resultats per a la 

flexió, veiem que l’os cortical recull les càrregues de compressió i tensió, i les 

transmet directament a l'anell fibrós i als platets vertebrals. Es produeix una 

tensió en l’anell posterior, i el nucli polpós migra de la zona anterior a 

compressió cap a la zona posterior a tensió. 

En el cas de la compressió axial les majors tensions de Von Mises se situen en 

tota la perifèria de l'anell fibrós, però aquestes són menors que les que es 

produeixen en flexió o extensió degut a què es reparteixen pel nucli i les 

plaques terminals. Les plaques terminals presenten un gran estat de tensió, en 

ser més rígides donat que és os cortical, i a més per què recullen les tensions 

exercides per la pressió hidrostàtica del nucli polpós incomprensible. Per últim, 

remarcar que proporcionalment, l’os trabecular, per la seva organització 

principalment longitudinal, recull més tensions en compressió axial. 

En la figura 5.4 podem observar la distribució de les tensions de Von Mises en 

la zona del platet vertebral de L5 a compressió en el model fisiològic. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
 
Figura 5.4. Distribució de les tensions de Von Mises en el platet superior de L5 en condicions 
fisiològiques i càrrega a compressió. 
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Aquestes tensions es distribueixen de manera homogènia per tot el platet 

vertebral, degut al repartiment de la pressió hidrostàtica pel nucli polpós. Degut 

també al paper de les caretes articulars, aquesta pressió també es transmet a 

l'arc posterior, alleugerint la tensió suportada pel cos vertebral. 

Tot això ens ajudarà a comprendre quins canvis succeeixen en les tensions 

respecte a l'estatus fisiològic quan estudiem el model que hem creat. 

 
5.2 Importància de l’al·loempelt. 
 

En segon lloc, hem avaluat el comportament del model un cop adaptada la 

instrumentació transpedicular i realitzada la corporectomia, però sense 

col·locar l'al·loempelt. L’objectiu és determinar fins a quin punt l’al·loempelt és 

necessari per a donar estabilitat al muntatge, i en quin grau contribueix aquest 

al·loempelt a disminuir les tensions a dins del fixador. 

L’estudi de les tensions en el fixador abans i després de la utilització de 

l'empelt anterior mostra que les tensions augmenten en un 118 % en flexió 

sense la presència de l'empelt anterior. Les tensions de Von Mises poden 

arribar 204 MPa en flexió sense l’empelt anterior. En la figura 5.5 podem 

observar la distribució de les tensions a dins del fixador en flexió.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.5. Estat de les tensions de Von Mises (en MPa) en el sistema de fixació en mode de 
càrrega a flexió sense l’al·loempelt anterior. 
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Podem observar que les tensions es distribueixen predominantment en la zona 

superior dels cargols de L3, a nivell de  la zona distal i proximal. En quant a les 

barres, les tensions de Von Mises són moderades, al voltant d'uns 80-100 

MPa, i es distribueixen en la zona anterior de les mateixes. 

En compressió les tensions a dins del fixador podem arribar a 400 MPa sense 

l’empelt anterior. En aquest cas les tensions màximes es distribueixen en la 

zona proximal dels cargols superiors de L4, en el lloc on l’espira s’uneix a la 

tulipa. En quant a les tensions de les barres, a diferència de la flexió, dins de 

les mateixes es produeixen les tensions més elevades del muntatge testat a 

compressió, amb tensions de l'ordre de 400 MPa, i aquestes tensions van 

distribuïdes per la zona anterior de les barres. Això ho podem observar en la 

figura 5.6. 

. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.6. Estat de les tensions de Von Mises (en MPa) en el sistema de fixació en mode de 
càrrega a compressió sense l’al·loempelt anterior. 
 

En el cas de les tensions que es produeixen en el fixador amb un moment de 

rotació, en general són tensions més baixes que les que es produeixen en els 

altres tipus de forces. En aquest cas es distribueixen en la zona de la punta 

dels cargols superiors, i típicament en la zona mitja de les barres degut al 

moment torçor. El valor més alt correspon al voltant de 108 MPa. En la figura 

5.7 podem veure aquesta distribució de forces 
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Figura 5.7. Estat de les tensions de Von Mises (en MPa) en el sistema de fixació en mode de 
càrrega a torsió sense l’al·loempelt anterior. 
 

L’efecte més significatiu sobre la rigidesa de la utilització de l'empelt va ser un 

increment de la rigidesa a la flexió del 116% amb l’empelt de fèmur. Aquest 

percentatge d’augment està en correspondència amb el publicat en la 

bibliografia (Atienza i col·lab. 2002 183) amb l’ús de l’empelt cortical de peroné. 

La comparació dels resultats qualitatius mostran una rigidesa més elevada 

amb la preservació del pedicle de L4, degut com és normal, al paper de les 

caretes articulars que influencien en el moviment global del raquis. 

En tots els casos, l’al·loempelt es demostra necessari per assegurar l'estabilitat 

del muntatge. 

 

5.3 Influència del cartílag. 
 

Com ja hem explicat anteriorment, hem tingut en compte modelitzar la placa 

terminal de cartílag amb cura per a estudiar el seu efecte en els resultats. Amb 

això pretenem esbrinar quin és el comportament del model en funció de la 

quantitat de la placa terminal que retirem. 

Per a avaluar la influència del cartílag des d’un punt de vista mecànic en el 

nostre sistema, hem variat l'amplada del mateix amb l’ús de l'al·loempelt, 

aplicant-hi càrregues de flexió i compressió que són les que creiem que alteren 
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en major mesura els resultats per la variació d’aquesta placa terminal. Hem 

elaborat quatre models en funció de la modificació d’aquesta placa: 

• CAS 1. Mantenint l’espessor en la seva totalitat. 

• CAS 2. Eliminant la meitat de la placa  de cartílag. 

• CAS 3. Eliminant la totalitat de la placa de cartílag. 

• CAS 4. Eliminant la placa terminal d'os. 

En la figura 5.8. podem veure el que s’elimina en cada cas, representat a sobre 

de placa terminal del nostre model d’elements finits. 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.8. Tall respecte al pla sagital de la placa terminal, amb el que es retira en cada cas 
representat en colors (veure quadre).  
 

Tots ells s’han testat amb l’empelt de fèmur i amb 1000 N de compressió. 

 

5.3.1 Mantenint l’espessor en la seva totalitat (Cas 1). 
Com ja hem dit, en aquest cas es manté tot el cartílag. Així, l’al·loempelt 

recolza sobre la totalitat de la capa de cartílag. En la figura 5.9 podem veure la 

distribució de les tensions de Von Mises a dins de la vèrtebra L5 en aplicar una 

força de compressió en aquest cas.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.9 Distribució de les tensions de Von Mises sobre L5 en aplicar una força de 
compressió sobre el model amb l’espessor complert de la capa de cartílag. 

Zona de cartílag que s’elimina en el cas 2. 
Zona de cartílag que s’elimina en el cas 3. 
Zona d’os cortical que s’elimina en el cas 4. 
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Podem veure que les tensions a dins de la vèrtebra inferior es distribueixen pel 

platet vertebral, amb uns punts de màxima tensió en la zona de recolzament 

anterior de l'al·loempelt. La distribució de tensions és més homogènia que en 

els altres casos. Si ho comparem amb la figura 5.4, a diferència que en 

condicions fisiològiques, l’arc posterior no suporta cap tensió donada la 

rigidesa de la instrumentació. 

 

5.3.2 Eliminant mitja placa de cartílag (Cas 2). 
 

En aquest cas es manté la meitat de la capa de cartílag. Així, l'al·loempelt 

recolza sobre una capa de cartílag d’espessor un 50% inferior al normal. En la 

figura 5.10 podem veure la distribució de les tensions de Von Mises a dins de 

la vèrtebra L5 en aplicar una força de compressió en aquest cas. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.10 Distribució de les tensions de Von Mises sobre L5 en aplicar una força de 
compressió un cop retirat la meitat de l'espessor de la capa de cartílag. 
 

Aquí podem veure una distribució de les tensions molt similar al model amb 

l’espessor complert, si ho comparem amb la figura 5.9. Igualment es transmet 

molt poca tensió per l’arc posterior, i les tensions es distribueixen per tot el 

platet sense concentrar-se excessivament en els punts de recolzament de 

l'al·loempelt. 
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5.3.3 Eliminant la totalitat del cartílag (Cas 3). 
 

En aquest cas s’elimina tota la capa de cartílag. Així, l’al·loempelt recolza sobre 

l’os cortical subcondral. En la figura 5.11 podem veure la distribució de les 

tensions de Von Mises a dins de la vèrtebra L5 en aplicar una força de 

compressió en aquest cas. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.11 Distribució de les tensions de Von Mises sobre L5 en aplicar una força de 
compressió un cop retirat la totalitat de l'espessor de la capa de cartílag. 
 

Aquí sí que es produeix una alteració de la distribució de tensions en el platet 

superior, donat que no es reparteixen per tota la superfície com succeeix en el 

model fisiològic i en els models en els que mantenim cartílag, si no que en 

aquest cas les tensions es localitzen majoritàriament en la zona de 

recolzament de l’al·loempelt, malgrat en cap moment superen la capacitat de 

resistència de la capa d'ós cortical. 

 

5.3.4 Eliminant tot el cartílag i l’os subcondral (Cas 4). 
 

Per últim, en aquest cas s’elimina tota la capa de cartílag i tot l’os cortical 

subcondral. Així, l’al·loempelt recolza sobre l’os esponjós o trabecular del cos 

vertebral. En la figura 5.12 podem veure la distribució de les tensions de Von 

Mises a dins de la vèrtebra L5 en aplicar una força de compressió en aquest 

cas. 

 



 
5. Resultats. 

 

 188

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.12 Distribució de les tensions de Von Mises sobre L5 en aplicar una força de 
compressió un cop retirat la totalitat de l'espessor de la capa de cartílag i l’os cortical 
subcondral. 
 

En aquest cas veiem que la repartició de tensions es distribueix de manera 

més uniforme per tota la superfície del platet vertebral, i d’aquí es transmet per 

l’os trabecular a la resta del cos vertebral. Comparativament amb els altres 

casos, les tensions en la superfície del platet vertebral són menors. Per contra, 

veiem que la tensió en la zona de la instrumentació augmenta 

considerablement respecte als casos previs. 

Aquests resultats obtinguts en els quatre casos són de difícil interpretació. Així 

com sembla que el manteniment del cartílag afavoreix una millor distribució de 

les tensions, està demostrat que des d’un punt de vista biològic això dificulta 

l’osteointegració de l'empelt. Per contra, el recolzament de l'empelt sobre l’os 

subcondral augmenta considerablement les tensions en la zona de contacte, 

no succeint així quan aquest empelt recolza sobre ós esponjós. Això és així 

degut a l'elevada rigidesa de la instrumentació transpedicular, ja que realitza la 

major part de la transmissió de càrregues i permet que l’os esponjós realitzi la 

seva funció d'esmorteir de les tensions sense excedir la seva resistència. 

Amb tot això podem concloure que el recolzament de l'empelt sobre l’os 

trabecular vertebral en combinació amb una instrumentació transpedicular 

distribueix millor les tensions que es generen a nivell del platet vertebral 

inferior. 
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Un altre paràmetre estudiat és la rigidesa del model en flexió per cada cas. 

Aquesta rigidesa del segment L3-L5 instrumentada amb el sistema de fixació i 

l’empelt anterior ve esquematitzada en la figura 5.13. 
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Figura 5.13. Valors de rigidesa de la columna L3-L5 instrumentada amb el sistema de fixació i 
amb empelt de fèmur, amb aplicació de forces de flexió. 
 

En flexió, es pot veure que la rigidesa augmenta a mesura que anem 

disminuint l'amplada de la placa terminal de cartílag. La rigidesa augmenta un 

14.3 % amb la retirada complerta de la placa terminal de cartílag. La rigidesa 

augmenta donat que la placa de cartílag és molt elàstica (E=25 MPa). Per això, 

si l'amplada de la placa de cartílag disminueix, la deformació que genera una 

mateixa càrrega serà menys important que per una amplada major del cartílag. 

El material es pot deformar elàsticament menys, el desplaçament generat és 

menor i la rigidesa augmenta. En el cas 4, és a dir, quan recolzem l’empelt 

sobre os esponjós, veiem que la rigidesa del segment disminueix fins a situar-

se en valors similars als que es donen amb la meitat de cartílag. 

Una altra cosa que hem estudiat és la rigidesa del segment a compressió, pels 

diferents tipus de muntatge, esquematitzada en la figura 5.14. Podem veure 

que la rigidesa a compressió augmenta en anar retirant progressivament el 

cartílag articular. En el cas de la retirada de l'os del platet vertebral, la rigidesa 

a compressió és similar a la que es dóna amb la conservació del platet 

vertebral i retirada de tot el cartílag. Amb això podem dir que la retirada de l’os 

del platet vertebral no influeix sobre la rigidesa a compressió. 
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Figura 5.14. Valors de rigidesa de la columna L3-L5 instrumentada amb el sistema de fixació i 
amb empelt de fèmur, amb aplicació de forces de compressió. 
 

Per últim, hem avaluat com influeix l'amplada de la placa terminal sobre les 

tensions de Von Mises en el fixador i en l'empelt anterior. La variació de 

l’amplada de la placa terminal s’acompanya també d'una disminució de les 

tensions màximes de Von Mises en el fixador i en l'empelt anterior, com podem 

veure en la figura 5.15. Aquesta disminució de les tensions s’explica altra 

vegada per la teoria de l'elasticitat. D’aquesta manera, com que quan baixa 

l'amplada de la placa de cartílag les deformacions són de menor amplitud, les 

tensions de Von Mises també disminueixen. Podem dir, llavors, que el cartílag 

juga un paper d’esmorteïdor, absorbint les tensions i redistribuint-les. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.15. Valors de tensions de Von Mises en el fixador i en l’empelt pel conjunt raquis-
implant per diferents amplades de la placa terminal de cartílag (amb fèmur i en flexió). 
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Tot això mostra que la placa terminal té un paper important en el 

comportament mecànic general del conjunt raquis-implant-empelt. D’aquí en 

endavant utilitzarem una alçada mitja de la placa terminal de cartílag per a la  

resta de l'estudi. 

 

5.4 Influència de la geometria de l’al·loempelt. 
 

Els tres tipus d'empelt, és a dir, fèmur, tíbia i peroné, estan modelitzats amb les 

mateixes característiques mecàniques. Llavors, el paràmetre clau és 

únicament la geometria dels empelts i del muntatge. Com ja hem explicat, el 

fèmur pot assimilar-se a un tub, mentre que la tíbia té una geometria amb una 

base en forma triangular que disminueix en mida des de la part superior a la 

inferior. La geometria dels peronés depèn del nombre de fragments: amb sis 

fragments, la superfície de contacte és similar a la del fèmur o tíbia, però com 

ja hem vist, la seva posició és totalment diferent. 

En la figura 5.16 podem observar un esquema comparatiu de la geometria de 

fèmur i tíbia respecte a les plaques terminals de la vertebra.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.16 Comparació de la geometria d’ambdós al·loempelts de fèmur i tíbia amb les seves 
posicions d'inserció respecte a la placa terminal del platet vertebral. 
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Podem observar la seva relació amb el centre del platet vertebral i el punt 

d'aplicació de la força. A la distància entre el punt d'aplicació de la força (centre 

del platet) i la zona més anterior de l'empelt l’anomenarem D1. Aquesta 

distància està representada en la figura 5.17, i el seu valor per a cada empelt la 

podem trobar anotada en l'apartat 4.10 de material i mètode. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.17 Esquematització de la distància D1. 

 

Els valors de desplaçament de la vèrtebra L4 ensenyen la rigidesa del sistema 

per les diferents càrregues i tipus d’al·loempelts. En les figures 5.18 a 5.20 

podem observar el desplaçament en els tres eixos pels diferents tipus de 

càrrega i empelt.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.18 Valors del desplaçament de L4 en l'eix X amb un sistema de fixació i amb els 
diferents tipus d’empelt. 
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Com és natural, la torsió provoca únicament un desplaçament en l'eix X (figura 

5.18), l'extensió provoca un major desplaçament en l'eix Y i la flexió provoca un 

major desplaçament en l'eix Z. En general, podem veure que la flexió és la 

càrrega que sol·licita més al fixador i al muntatge en general. La tíbia i el fèmur 

són molt similars pel que fa al desplaçament, i per tant generen més o menys 

la mateixa rigidesa. 

El major desplaçament en l’eix X es dóna en rotació i correspon als tres 

peronés, amb un desplaçament d’uns 0.55 mm, mentre que els sis peronés és 

l’empelt que permet un menor desplaçament, del voltant de 0.40 mm. Fèmur i 

tíbia presenten un comportament molt similar (0.45 i 0.43 mm respectivament). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
 
Figura 5.19 Valors del desplaçament de L4 en l'eix Y amb un sistema de fixació i amb els 
diferents tipus d’empelt. 
 

El desplaçament en l'eix Y es dóna majoritàriament en flexió i extensió (figura 

5.19), de manera que en rotació i en compressió el desplaçament és mínim. En 

flexo-extensió, són els sis peronés els que presenten una major rigidesa en 

l’eix Y, i per tant, presenten un menor desplaçament (-0.46 i 0.47 mm 

respectivament). La tíbia és l’empelt que presenta una menor rigidesa en flexo-

extensió en l’eix Y, amb un major desplaçament (0.60 i 0.61 mm 

respectivament), mentre que fèmur i els tres peronés presenten un 

comportament intermedi i molt similar entre ells, amb uns desplaçaments de 

l‘ordre de 0.55 a 0.59 mm. 
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Figura 5.20 Valors del desplaçament de L4 en l’eix Z amb un sistema de fixació i amb els 
diferents tipus d’empelt. 
 

El desplaçament en l'eix Z es dóna predominantment amb forces de 

compressió i flexo-extensió (figura 5.20). En tots casos el que presenta una 

major rigidesa és l’empelt amb sis peronés, amb un menor desplaçament tant 

en compressió (0.07 mm) com en extensió (0.24 mm) i en flexió (0.25 mm). Pel 

contrari, a compressió són fèmur i tíbia els que presenten una menor rigidesa i 

un major desplaçament (0.21 mm), mentre que en extensió és la tíbia (0.30 

mm) i en flexió és el fèmur el que presenta un major desplaçament (0.38 mm). 

En la figura 5.21 podem veure les mateixes dades agrupades per cada 

al·loempelt, comparativament amb el model fisiològic.  
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Figura 5.21. Desplaçament per cada al·loempelt en els tres eixos de l'espai i 
per cada tipus de força, en mil·límetres. 
 

Podem veure que globalment, els sis peronés presenten una rigidesa superior. 

En general, la força que provoca major desplaçament dels empelts és la flexo-

extensió, cosa que succeeix també en el model fisiològic. En flexió i en el pla 

sagital, la tíbia presenta una rigidesa un 15% superior al fèmur, els tres 

peronés presenta una rigidesa un 28% superior, i els sis peronés presenta una 

rigidesa un 33% superior al fèmur. En la figura 5.22 podem veure representada 

la rigidesa en flexió comparativament entre els empelts.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.22 Valors de rigidesa en flexió dels diferents al·loempelts (en Nmm/mm). 
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Podem observar que la rigidesa augmenta des dels 3898 Nmm/mm que 

presenta el fèmur fins als 5828 Nmm/mm que presenten els peronés. Com ja 

veurem en l'apartat 5.5, aquesta rigidesa del segment és molt superior a la que 

presenta el raquis en condicions fisiològiques. 

L’augment de la rigidesa amb la utilització de fèmur i tíbia pot explicar-se amb 

la diferència de geometries entre ambdós. A nivell superior de l'empelt, la 

distància D1 és menor en el cas de la tíbia que en el fèmur. Segons els 

principis generals de la mecànica, el creixement de D1 genera menor 

desplaçament i, per tant, un augment de la rigidesa. Aquesta distància canvia 

amb el mode d'inserció de l'empelt, és a dir, si donem una rotació a la base de 

l'empelt respecte a l’eix X, D1 disminuirà o augmentarà, i per tant, la rigidesa 

canviarà. Llavors, la posició exacta de l'empelt té un paper important en el 

resultat de l'estudi.  

L'augment de la rigidesa amb els fragments de peroné s’explica per una millor 

repartició dels ossos sobre tota la superfície de la vèrtebra. Així que amb més 

o menys la mateixa àrea d'empelt sobre la vèrtebra, la rigidesa és superior. 

Això és important ja que modificarà les tensions generades a dins de la 

vèrtebra superior. 

En la figura 5.23 podem observar les tensions que es generen a dins de 

l'empelt, en els diferents tipus de força. Veiem que les tensions són més 

importants en els peronés en compressió i extensió, però pel que fa a la flexió i 

a la rotació són més importants en el fèmur. Aquestes diferències són 

únicament atribuïbles a la col·locació i a la geometria dels empelts, donat que, 

com ja hem dit, la resta de paràmetres són iguals per tots ells. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.23 Tensions màximes principals a dins dels empelts en MPa, en els diferents tipus de 
càrrega i pels diferents tipus d’empelt. 
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El canvi en la geometria dels empelts s’acompanya també d'un canvi de 

tensions a dins del fixador. La tensió es redueix molt amb l’ús d’un al·loempelt, 

especialment amb l’ús dels sis peronés. No obstant, el valor de la tensió a dins 

del fixador amb tots i cada un dels empelts, és suficientment baixa per quedar-

se per sota del límit d’elasticitat i de fatiga del fixador. És per això que l’elecció 

de l’al·loempelt no hauria de decidir-se per un criteri de tensions en el fixador. 

En la figura 5.24 podem veure les tensions a dins del fixador. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.24 Valors de tensions de Von Mises en el fixador pel conjunt raquis-implant-empelt en 
els diferents tipus de càrrega i pels diferents tipus d’empelt (en MPa). 
 

Per mirar amb més detall la influència de la geometria, vàrem seleccionar 

l’empelt més asimètric, que és la tíbia, i l’hem girat 90º, tal com hem explicat en 

l’apartat de material i mètode. Els resultats els podem observar en la figura 

5.25. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.25 Tensions de Von Mises (MPa) en compressió en el conjunt raquis-implant-empelt 
per A: un empelt de tíbia col·locat amb l’eix més llarg en el pla transversal, i B: un empelt de 
tíbia col·locat amb l’eix més llarg en el pla sagital (girat 90º respecte l’anterior). 
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Podem observar que quan girem l’empelt 90º, l’eix més llarg se situa en sentit 

anteroposterior, la distància D1 disminueix, i el vèrtex de la secció triangular de 

la tíbia queda en la zona més anterior. L’estabilitat del muntatge és molt similar 

en ambdós casos, però aquest gir comporta que les tensions dins de les 

vèrtebres adjacents augmentin considerablement. Concretament, les tensions 

s’incrementen a nivell de la zona anterior dels cossos vertebrals, especialment 

en la vèrtebra inferior, que passa de tenir unes tensions del voltant d'uns 7.6 

MPa a uns 22.8 MPa, és a dir, un increment aproximat del 300%. A destacar 

que les tensions a dins de l'empelt no es modifiquen i es mantenen més o 

menys en els mateixos nivells. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.26 Tensions de Von Mises (MPa) en flexió en el conjunt raquis-implant-empelt per A: 
un empelt de tíbia col·locat amb l’eix més llarg en el pla transversal, i B: un empelt de tíbia 
col·locat amb l’eix més llarg en el pla sagital (girat 90º respecte l’anterior). 
 

El mateix succeeix amb els empelts testats a flexió (figura 5.26) i a extensió. 

Pel que fa a les rotacions no s’observen diferències entre els diferents empelts. 

Tot això corrobora que la geometria de l'empelt és un paràmetre important a 

l’hora d'obtenir els resultats, i com més asimètric és un empelt més modificarà 

les tensions a nivell de les vèrtebres adjacents. 

 

5.5 Comparació amb un model anatòmic sa. 
Si comparem els desplaçaments de la vèrtebra L3 en un model anatòmic sa, 

veiem que en el pla sagital es desplaça uns 2.5 mm en compressió, 2.8 mm en 

extensió, i uns 3.2 mm en flexió, com podem veure en la figura 5.27. 

A B
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Figura 5.27. Desplaçament de la vèrtebra L3 pels diferents tipus de càrrega i en els diferents 
eixos de l’espai en un model fisiològic L3-L5. 
 

Si aquests desplaçaments els comparem amb els resultats obtinguts amb els 

empelts (figures 5.19 i 5.20) podem observar que qualsevol empelt presenta un 

desplaçament molt inferior. Això repercuteix en la rigidesa, que per al model 

fisiològic en flexió és d’uns 476 Nmm/mm. Si aquest valor el comparem amb 

els models amb els diferents empelts, veiem que la rigidesa és 

aproximadament de 8 a 12 vegades inferior. Llavors, la presència del sistema 

de fixació redueix en gran mesura els desplaçaments de la vèrtebra L3 i 

impedeix els mateixos graus de moviment d'una columna sana, multiplicant per 

deu la seva rigidesa. 

Els resultats de les tensions a dins dels cossos vertebrals adjacents pateixen 

també canvis significatius amb la inserció del fixador i de l’al·loempelt. En la 

figura 5.28 podem veure la distribució de les tensions de Von Mises en un 

segment L3-L5 en condicions fisiològiques, i en la figura 5.29 podem veure 

aquesta distribució en un segment modificat amb al·loempelt de fèmur. 

Amb el fixador i l’empelt podem veure que les tensions en les vèrtebres 

adjacents disminueixen considerablement, donat que el fixador absorbeix la 

major part de la transmissió de forces, i les vèrtebres no es deformen tant. 

L'única zona que manté aproximadament una tensió similar és la zona anterior 

de la vèrtebra superior, mentre que la vèrtebra inferior redueix molt les 

tensions. 
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Figura 5.28. Tensions de Von Mises (MPa) en un model fisiològic L3-L5 amb càrrega de flexió. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.29. Tensions de Von Mises (MPa) en un model instrumentat i amb al·loempelt de 
fèmur amb càrrega de flexió. 
 

Pel que fa a la deformació, en la figura 5.30 podem veure les deformacions en 

flexió de la vèrtebra L5 en un model fisiològic comparativament amb el model 

amb al·loempelt de fèmur. 

Podem observar que les deformacions són més localitzades i elevades en la 

zona anterior en el model amb al·loempelt de fèmur que en el model fisiològic, 

però sense que aquestes diferències siguin molt  importants. En general les 

deformacions són bastant equiparables, i també la localització de les mateixes. 
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Figura 5.30. Deformacions del cos vertebral de L5. A: en el model fisiològic i B: en el model 
amb al·loempelt de fèmur. 
 

5.6 Comportament dels diferents al·loempelts. 
 

Quan comparem els diferents al·loempelts entre sí podem observar que no hi 

ha excessives diferències depenent de l’al·loempelt, ja que el fixador és molt 

rígid. A continuació anem a desglossar el comportament de cada al·loempelt 

per separat. 
 

5.6.1 Fèmur. 
Les tensions del muntatge amb fèmur en flexió les podem observar en la figura 

5.29. En primer lloc, com ja hem dit, podem veure que les tensions es 

distribueixen predominantment en la zona anterior de cos de la vèrtebra 

superior, assolint valors de 30 MPa en la zona més alta.  

En segon lloc, podem veure que la vèrtebra inferior quasi no suporta tensions. 

En tercer lloc, i pel que fa a l’empelt, veiem que les tensions que es donen a 

dins d'ell són molt baixes, existint només un parell de zones en que aquestes 

tensions augmenten, que són la zona anterior de contacte amb els platets de la 

vèrtebra superior i inferior. 

Per últim, podem observar que les tensions del fixador en flexió disminueixen 

considerablement amb la introducció de l’al·loempelt, situant-se al voltant de 

19.5 MPa. 

En la figura 5.31 podem veure les tensions generades amb al·loempelt de 

fèmur testat a compressió. 
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S’observa que amb aquest tipus de forces les tensions es transmeten 

predominantment per la instrumentació posterior, i l’empelt suporta poques 

tensions. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.31. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
de fèmur amb càrrega de compressió. 

Figura 5.32. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
de fèmur testat a extensió. 
 

En la figura 5.32 podem observar el comportament de l’al·loempelt de fèmur en 

extensió. Podem observar que les tensions es distribueixen predominantment 

en la zona anterior de la vèrtebra L3 i en la zona anterior de contacte amb 

l’empelt. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.33. Tensions de Von Mises (MPa) en un model instrumentat i amb al·loempelt de 
fèmur testat a rotació. 
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Per últim, en la figura 5.33 podem observar l’al·loempelt de fèmur en rotació. 

Les tensions es distribueixen predominantment en la zona lateral de la vèrtebra 

L3 (on hi ha els cargols subjacents) i, sobretot, en la zona mitja de les barres de 

la instrumentació. 
 

5.6.2 Tíbia. 
En la figura 5.34 podem veure el comportament del muntatge amb tíbia (amb 

l’eix major en sentit transversal) pel que fa a les tensions de Von Mises que es 

generen al seu interior en flexió. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.34. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
de tíbia amb càrrega de flexió. 

Figura 5.35. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
de tíbia amb càrrega de compressió. 

 

Podem observar que el comportament a flexió és molt similar al que hem relatat 

pel fèmur, amb una zona de màxima intensitat en la part anterior del cos 

vertebral de L3, del voltant de 30 MPa. Igualment, les tensions a nivell de la 

vèrtebra inferior es mantenen baixes, i el fixador presenta unes tensions una 

mica més elevades. Pel que fa a l'empelt, globalment presenta unes tensions 

baixes, excepte en la zona de contacte amb els platets vertebrals. En resum, 

poden dir que el comportament és similar al del fèmur 

En la figura 5.35 podem observar el comportament de l’empelt de tíbia en 

compressió. Veiem que les tensions a nivell de la vèrtebra superior 

disminueixen de manera considerable, mentre que la instrumentació posterior 

segueix suportant les mateixes tensions. 
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Figura 5.36. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
de tíbia amb càrrega d’extensió. 

Figura 5.37. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
de tíbia amb càrrega de torsió. 

 

En la figura 5.36 podem veure el comportament del muntatge amb tíbia amb les 

forces d’extensió. Podem veure un augment de les tensions de Von Mises a 

nivell de L3, especialment en la zona anterior de la mateixa. En la figura 5.37 

podem veure el comportament del segment amb forces de torsió, que és similar 

al dels altres empelts. 
 

5.6.3 Tres peronés. 
En la figura 5.38 podem observar les tensions generades en el model amb tres 

peronés testat a flexió. 

Quan analitzem els tres peronés podem observar que el comportament no és 

similar als dels altres dos empelts avaluats prèviament (fèmur i tíbia). 

En primer lloc, veiem que les tensions de Von Mises generades en la vèrtebra 

superior són més intenses i es perllonguen en una àrea més extensa, 

localitzada igualment en la zona anterior del cos vertebral. 

En segon lloc, podem veure que les tensions de la vèrtebra inferior augmenten 

considerablement, passant d'uns valors màxims de 10.5 MPa en el cas de la 

tíbia a 19 MPa en el cas dels tres peronés. La distribució d'aquestes tensions 

en la vèrtebra inferior es localitza predominantment en la zona anterior del cos 

vertebral. 
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Figura 5.38. Tensions de Von Mises (MPa) en 
un model instrumentat i amb al·loempelt amb 
tres peronés amb càrrega de flexió. 

Figura 5.39. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
amb tres peronés amb càrrega de 
compressió. 

 

En tercer lloc, veiem que les tensions que es generen a dins dels peronés són 

totalment asimètriques. El peroné més anterior suporta unes tensions més 

elevades, que en els punts de recolzament en el platet poden arribar a 40 MPa, 

però que en el seu conjunt són més altes que els empelts de fèmur i tíbia. Per 

contra, els altres dos fragments de peroné que se situen més posteriorment  

presenten unes tensions molt baixes. Aquesta asimetria fa que la transmissió 

de càrregues es doni fonamentalment pel peroné anterior, i donat que 

comparativament amb fèmur i tíbia presenta un menor volum d’os cortical, les 

tensions generades són molt superiors. 

Per últim, podem observar que les tensions a dins del fixador vertebral se 

situen en nivells similars als dels altres empelts, sense que es donin 

modificacions aparents per la diferent distribució a nivell anterior. 

En la figura 5.39 podem veure les tensions de Von Mises a compressió amb 

tres peronés, que a l'igual que en flexió les tensions es generen 

predominantment en el peroné més anterior. 

En la figura 5.40 podem veure la distribució de tensions amb forces d’extensió. 

Veiem que a l'igual que amb flexió i compressió, les forces segueixen 

distribuint-se pel peroné anterior. Finalment, en la figura 5.41 podem veure la 

distribució de tensions en rotació, que segueix el mateix patró que els altres 

tipus d’empelt. 
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Figura 5.40. Tensions de Von Mises (MPa) en 
un model instrumentat i amb al·loempelt amb 
tres peronés amb càrrega d'extensió. 

Figura 5.41. Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
amb tres peronés amb càrrega de torsió.

 

5.6.4. Sis peronés. 
En la figura 5.42 podem observar les tensions generades en el model amb sis 

peronés testat a flexió. 

Quan analitzem els sis peronés, veiem que les tensions a dins del conjunt es 

tornen a modificar ostensiblement. 

En primer lloc, les tensions de la vèrtebra superior són encara més elevades 

que en els models precedents, i es localitzen en una àrea més extensa en la 

zona anterior de cos vertebral de L3. 

En segon lloc, analitzant les tensions de la vèrtebra inferior, veiem que 

aquestes també augmenten respecte a les que havíem obtingut en els models 

anteriors, distribuint-se també per una superfície més extensa de la zona 

anterior de L5. 

En tercer lloc, i pel que fa a les tensions que suporta l’empelt, veiem que se 

segueix produint el mateix comportament que es donava amb els tres peronés: 

el repartiment de les mateixes és totalment asimètric, amb un peroné anterior 

que suporta unes tensions més elevades, i la resta que presenten unes 

tensions més baixes. Per tant, la transmissió de càrregues sembla donar-se 

predominantment pel peroné anterior. 
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Per últim, podem observar que a diferència dels models precedents, la 

distribució de les tensions a dins del fixador sembla decréixer, situant-se en uns 

nivells inferiors, al voltant de 15 MPa. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.42 Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
amb sis peronés amb càrrega de flexió. 

Figura 5.43 Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
amb sis peronés amb càrrega de 
compressió. 

 

La figura 5.43 expressa la distribució de tensions a compressió, a on podem 

veure una distribució homogènia de les mateixes a dins dels empelts. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.44 Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
amb sis peronés amb càrrega d'extensió. 

Figura 5.45 Tensions de Von Mises (MPa) 
en un model instrumentat i amb al·loempelt 
amb sis peronés amb càrrega de torsió. 
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En la figura 5.44 podem observar el comportament del muntatge amb sis 

peronés i càrregues d’extensió. Podem veure que, a l'igual que amb les 

càrregues de flexió, les tensions es transmeten pel peroné anterior i els 

posteriors suporten menys càrrega. Pel que fa al comportament a torsió (figura 

5.45), podem observar que el muntatge amb sis peronés es comporta igual que 

els altres muntatges. 

 

5.7 Comparació entre al·loempelts. 
 

Del que hem mencionat anteriorment es desprendrà que les tensions 

generades en les vèrtebres adjacents pels al·loempelts de fèmur i tíbia són molt 

similars, però que les tensions són més elevades quan utilitzem al·loempelt de 

peroné, ja sigui tres o sis fragments, donat que depenen de la posició d'aquest 

respecte al platet vertebral. Per altra banda, les tensions transmeses per fèmur 

o la tíbia es distribueixen de manera uniforme per l’interior de l’empelt, cosa 

que no succeeix amb el peroné, ja que el peroné que està situat més 

anteriorment suporta molta més tensió en flexió i compressió que els altres 

fragments. Donat que la superfície de recolzament en el platet vertebral és 

inferior i l’àrea de secció també és menor, el peroné anterior té major 

probabilitat d’esfondrament i de ruptura comparativament amb els altres 

empelts en transmetre la major part de tensions que es donen en els muntatges 

amb peroné. 

Una definició d'un fixador més flexible podria disminuir la rigidesa del sistema 

raquis-implant-empelt i permetria una millor transferència de càrrega. Això 

tendiria a augmentar les tensions dels empelts, però en aquest model queden 

baixes en tots els modes de càrrega. A més, hem de tenir en conte que en els 

cossos vertebrals es produirà un fenomen de remodelació que segons la llei de 

Wolf 51, es donarà en funció de les sol·licitacions mecàniques que suporti l’os. 

És per això que els camps de tensions determinaran aquesta remodelació, que 

serà més important a nivell dels cossos vertebrals adjacents i amb els empelts 

de peroné, ja siguin tres o sis fragments. 

Un altre factor a tenir en compte són les deformacions que es produeixen en 

les vèrtebres adjacents. En la figura 5.46 podem veure les deformacions que 
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succeeixen en la vèrtebra L3 pels diferents tipus d'al·loempelt, en càrrega de 

flexió. 

Com ja hem dit, en el cas del fèmur i de la tíbia les deformacions que es 

produeixen són molt similars entre ells, i a més segueixen el mateix patró que 

en el model fisiològic.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.46. Deformacions principals en el pla sagital a nivell de la vèrtebra L3 per diferents 
al·loempelts en flexió. A) fèmur B) tíbia, C) tres peronés i D) sis peronés. 
 

Altra cosa és amb els al·loempelts de peroné. Amb tres i sis peronés es 

produeix un augment de les deformacions a nivell de les vèrtebres adjacents, 

que en el cas de la vèrtebra L3, es localitzen primordialment a nivell de la zona 

anterior del cos vertebral de L3. Això és degut a què, com ja hem dit, la 

transmissió de càrregues es realitza principalment pel peroné més anterior, i 

això altera el patró fisiològic de deformacions. Aquest comportament 

biomecànic a la llarga originarà que amb aquests empelts es doni una major 

remodelació. 

A B 

C D 
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El mateix succeeix si testem els empelts a extensió, com podem veure en la 

figura 5.47. Veiem que les deformacions màximes es produeixen més en la 

zona anterior pels espècimens amb tres i sis peronés, mentre que en el model 

amb fèmur i tíbia, aquestes deformacions són de menor intensitat i més 

semblants al que succeeix en condicions fisiològiques. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.47. Deformacions principals en el pla sagital a nivell de la vèrtebra L3 per diferents 
al·loempelts en extensió. A) fèmur B) tíbia, C) tres peronés i D) sis peronés. 
 

Pel que fa al comportament de les deformacions màximes de la vèrtebra 

inferior amb els diferents empelts testats a compressió (figura 5.48), podem 

observar que els empelts amb fèmur i tíbia també es comporten de manera 

més fisiològica, alterant menys les deformacions en els nivells adjacents. Pel 

contrari, els muntatges amb peroné, especialment el de sis peronés, altera en 

major mesura les deformacions de les vèrtebres adjacents. 

Per últim, pel que fa a les forces de torsió, les diferències que trobem entre els 

empelts estudiats són variables i de difícil interpretació, i venen reflectides en la 

figura 5.49. El muntatge amb al·loempelt de tíbia genera unes deformacions 

més asimètriques amb les forces de rotació, mentre que els altres generen 

unes deformacions molt similars. 

 

A B

C D



Anàlisi biomecànic amb un model d’elements finits de la 
corporectomia vertebral lumbar utilitzant al·loempelts estructurals. 

 

 211

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.48. Deformacions principals en el pla sagital a nivell de la vèrtebra L3 per diferents 
al·loempelts a compressió. A) fèmur B) tíbia, C) tres peronés i D) sis peronés. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
Figura 5.49. Deformacions principals en el pla sagital a nivell de la vèrtebra L3 per diferents 
al·loempelts a torsió. A) fèmur B) tíbia, C) tres peronés i D) sis peronés. 
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Si observem amb més atenció el que succeeix amb la tíbia en el pla frontal, 

utilitzada amb l’eix més llarg situat en el pla transversal (que és com hem 

realitzat la major part de l'estudi), veiem que aquest tipus d'empelt implica una 

asimetria en els camps de tensió i en els desplaçaments en les vèrtebres L3 i 

L5, ja sigui en flexió o compressió. En la figura 5.50 podem veure els camps de 

desplaçament en compressió, segons l'eix Z. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 5.50. Exemple de la asimetria generada per l’ús de al·loempelt de tíbia. Representació 
dels camps de desplaçament en compressió, segons l'eix Z (en mm). 
 

Com podem veure, aquesta asimetria genera uns desplaçaments asimètrics de 

la vèrtebra L3 respecte al pla sagital, provocant un augment dels 

desplaçaments en la zona lateral dreta de la vèrtebra superior. Aquesta 

geometria asimètrica respecte al pla sagital de l'empelt (i en particular de la 

seva part superior), és el que provoca aquest fenomen. Pel contrari, si utilitzem 

un empelt més regular en quant a la seva morfologia, com és el de fèmur, això 

ens limita aquest desequilibri i això no succeeix. 

En la figura 5.51 podem veure el desplaçament en l’eix X a compressió dels 

diferents empelts. Podem veure que la tíbia, comparativament amb el fèmur i 

els muntatges amb peroné, genera uns camps de desplaçament en la vèrtebra 

superior més asimètrics en l’eix X. Això es tradueix en diferències pel que fa a 

les tensions en les vèrtebres adjacents, el que produirà fenòmens 

remodeladors diferents en funció d’aquestes tensions. 
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Figura 5.51. Representació dels camps de desplaçament en compressió, segons l'eix X (en 
mm). A: Fèmur, B: Tíbia, C: Tres peronés, D: Sis peronés. 
 

Llavors, un sistema de reconstrucció anterior instrumentat introdueix canvis 

importants en l'estat de les tensions i poden esdevenir desequilibris en el 

sistema si l’al·loempelt anterior és asimètric. 

En conseqüència, la asimetria que genera l'ús de la tíbia en aquest tipus 

d'intervencions és un desavantatge important a l'hora de l'elecció de l'empelt 

més idoni.  

A més, uns mínims canvis en aquesta posició poden generar encara més 

desequilibri, com ja hem mostrat anteriorment en girar la tíbia 90º sobre el seu 

eix (figures 5.25 i 5.26). Sabent que en l'acte quirúrgic a vegades pot ser difícil 

el posicionament exacte de l'empelt a nivell intersomàtic, hi ha la possibilitat 

d'incrementar aquesta asimetria per la col·locació quirúrgica. 
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Per tot això podem dir que l’ús d'un empelt més simètric com el fèmur és més 

adequat per a reduir al màxim aquest risc de desequilibri en el muntatge en ser 

més cilíndric. 
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6.1 Extrapolació dels resultats del model d'elements 
finits a la biomecànica convencional. 
 

Un dels problemes que ens vàrem plantejar en el disseny de l’estudi va ser la 

necessitat de validació dels resultats amb un estudi biomecànic experimental. 

Això comportaria inicialment obtenir segments L3-L5 de donants morts sense 

cap patologia a nivell del raquis lumbar, practicar l’exèresi del cos vertebral de 

L4 sense fer malbé el complex lligamentós posterior, acoblar la instrumentació 

transpedicular L3-L5, inserir l’empelt a nivell de l'espai de la corporectomia i 

testar el segment en una màquina d’assajos universals servohidraulica de 

tracció-compressió dinàmica, amb una mordassa especial i forces a 

compressió, flexió, extensió i torsió. 

Aquest estudi experimental planteja diversos problemes, alguns d'ells de difícil 

solució: 

1. En primer lloc, les dades que es poden obtenir en aquest estudi són molt 

inferiors a les que es poden obtenir amb un estudi amb elements finits. Caldria 

col·locar transductors de pressió a nivell de diferents punts de les vèrtebres 

adjacents i estimar les tensions que es produeixen. Per altra banda caldria 

mesurar el desplaçament que provoquen els diferents tipus de força, 

especialment en la vèrtebra superior, per calcular la rigidesa del segment. 

Aquest desplaçament s’hauria de mesurar amb algun tipus de marcador i un 

sistema radiogràfic, tot això en alguna mena de marc de sustentació que 

proporcionés un sistema de coordenades. No obstant, aquest sistema de 

valoració no està exempt d’errors de mesura, i la informació que proporciona 

del que succeeix a dins de les vèrtebres adjacents i a dins de l’empelt és molt 

limitada. 

2. En segon lloc, les vèrtebres lumbars humanes tenen una variabilitat 

interindividual que pot condicionar variacions en els resultats dels diferents 

assajos. Les vèrtebres en el sistema d'elements finits estan creades a patir d’un 

model tipus, presenten una geometria estàndard i el seu contingut ´´es 

biomecànicament homogeni, cosa que en les vèrtebres convencionals no 

succeeix. Per minimitzar aquest problema, s’hauria de repetir l’estudi 
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experimental varies vegades, i realitzar la mitja dels diferents resultats, i tot i 

això estem sotmesos a una probabilitat d'error en la recollida de la mostra. 

3. Per altra banda, és pràcticament impossible col·locar la instrumentació 

transpedicular exactament igual en tots els models a probar. Petites variacions 

en la col·locació d'aquesta instrumentació ens poden condicionar variacions en 

els resultats biomecànics obtinguts, i això pot esdevenir un factor de confusió. 

Això no succeeix en el model d'elements finits donat que els cargols han estat 

col·locats amb cura i en la posició exacta en tots els models. 

4. En quant lloc tenim el problema de l’empelt. Com ja hem vist, qualsevol 

variació de la posició de l’empelt pot condicionar variacions en els resultats de 

l'assaig. Per altra banda, és molt difícil tallar l’empelt exactament per a què 

recolzi en tota la seva superfície de contacte. Si, per exemple, el fragment de 

fèmur té un mínim biaix en el tall, hi haurà una zona que suportarà més 

càrrega, mentre que una altra part en suportarà poca, el que modifica els 

resultats de l'assaig. De la mateixa manera, pel que fa als fragments de peroné, 

és difícil tallar-los de la mateixa mida. Si un fragment és una mica més llarg, 

suportarà majorment el pas de forces, mentre que els altres participaran poc en 

la transmissió de càrregues, amb el que es variarà la distribució de tensions. 

Aquest factor de confusió tampoc no es dóna en el model d'elements finits. 

5. Per últim, en aquest treball pretenem esbrinar que succeeix a llarg termini 

amb aquests muntatges anteriors en el raquis lumbar. Això implica que, 

d’alguna manera, l’empelt ha d’haver consolidat amb les vèrtebres adjacents. 

Reproduir-ho en un model experimental suposa, o bé aplicar alguna mena de 

ciment amb un mòdul elàstic i coeficient de Poisson igual al de l’os, o bé agafar 

espècimens humans prèviament consolidats, en necròpsies de pacients 

sotmesos a aquest tipus de procediments lumbars, la qual cosa és inviable i 

sotmesa a molts factors de confusió en els resultats. 

Per tant, el model d’elements finits ens permet suprimir molts factors que poden 

esviaixar els resultats. Amb tot el que hem explicat fins ara, vàrem creure que 

la realització d'un estudi experimental no aportaria moltes dades noves al 

treball, i tampoc serviria per validar els resultats obtinguts en l'estudi per 

elements finits. 
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No obstant, això no vol dir que els resultats de l’estudi no tinguin validació 

experimental. El model d'elements finits desenvolupat per Smit va ser validat 

inicialment experimentalment en cadàver 301,302. 

Per altra banda, en el model fisiològic, quan apliquem una càrrega i obtenim un 

desplaçament, aquest desplaçament es correlaciona amb el que està publicat 

en la bibliografia en estudis experimentals 17, 29, 303, 304, 305. Així mateix succeeix 

amb les pressions que s’obtenen al disc i en les vèrtebres per cada tipus de 

força, així com el que passa amb el comportament de les caretes articulars sota 

diferents càrregues en el model fisiològic. Per tant, queda demostrat que el 

model fisiològic es comporta igual que un model experimental. 

Amb tot això podem concloure que, si bé és cert que no tenim una validació 

experimental d’aquest estudi, donada la complexitat per obtenir un model 

cadavèric similar i que el comportament del model fisiològic és molt semblant al 

que passa en models experimentals, podem assumir que el comportament del 

model creat per nosaltres és similar al que succeeix in vivo. 

 

6.2 Efecte de la instrumentació. 
És conegut que la instrumentació transpedicular aporta un grau de solidesa i 

rigidesa a la columna superior a qualsevol altre tipus d'instrumentació. El fet de 

cargolar visos per dins d’una estructura cilíndrica cortical com és el pedicle el 

dota de gran solidesa a l’hora de la transmissió de càrregues, donat que el 

pedicle és la zona biomecànicament més resistent de la vèrtebra. 

Ja hem explicat que l’instrumental transpedicular en un sol nivell presenta una 

resistència a la flexió-compressió de 44000 Nmm. Aquesta rigidesa és 

comparable a la que ve referida en la literatura308. Si comparem els resultats 

amb els obtinguts en altres treballs, veiem que els nostres resultats són molt 

similars als obtinguts per altres autors. Glazer i col·lab.224 (1997) comparen la 

rigidesa de diversos sistemes amb i sense instrumentació anterior, veient que 

la rigidesa augmenta un 153% a compressió, un 137% a torsió, un 156% en  

flexió i un 114% en extensió. Gurr i col·lab.172 (1988) en un estudi comparatiu 

entre instrumentacions van demostrar que en aplicar compressió axial, els 

sistemes d’instrumentació transpedicular es mostraven un 238% més rígids que 

la instrumentació de Harrington, un 302% més rígids que el sistema de Luque i 
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un 398% més que l’empelt de cresta ilíaca aïllat. En la mateixa direcció, Esses i 

col·lab.203 (1996) van detectar un augment de la rigidesa en flexió en la 

columna L1-L5 respecte a l’espècimen intacte del 142% per les fusions 

anteriors, 129% per les posterolaterals i 668% per les fusions circumferencials, 

totes elles sense empelt anterior. 

Pel que fa a la instrumentació anterior, els resultats pel que fa a la rigidesa són 

inferiors als que hem obtingut en aquest estudi. Faro i col·lab.176 (2003) a 

l’analitzar dos sistemes d’instrumentació anterior, amb un empelt de fèmur 

intersomàtic, van obtenir els resultats que podem veure en la figura 6.1. Podem 

observar que la rigidesa del muntatge és molt superior, i en alguns casos dobla 

la rigidesa de la columna fisiològica, especialment quan el muntatge es realitza 

amb dues barres anteriors. No obstant, aquesta rigidesa és inferior a la que 

hem obtingut en el nostre estudi amb l’artrodesi circumferecial, de l’ordre de 

cinc vegades superior. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 6.1. Resultats del treball de Faro i col·lab.176 A. Raquis lumbar instrumentat anteriorment 
amb dues barres (Antares©)  B. Rigidesa dels muntatges amb una placa i amb dues barres 
anteriors i l’empelt de fèmur, respecte al raquis intacte (pres de Faro i col·lab.176). 
 
En el nostre model podem observar que en presència del fixador, i degut a la 

seva rigidesa, la major part de les tensions passen pel mateix, i això fa que 

l’empelt anterior inicialment suporti poca càrrega, com hem pogut observar en 

l’apartat de resultats. No obstant, forçosament la remodelació òssia ha de 

canviar aquesta distribució de forces, ja que si no és així, a la llarga el material 

es fatigaria, i això no acostuma a succeir en la pràctica clínica. 

Sabem que la rigidesa de l’implant és important per assolir altes tasses de fusió 

de l'empelt anterior, però també es coneix experimentalment que en presència 

A B 
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de muntatges rígids és provoca una major osteopènia en les vèrtebres 

instrumentades (Comín i col·lab.17). Pel contrari, si només valorem 

l’instrumental, un augment de la rigidesa de l’implant provoca una vida més 

curta del mateix, degut bàsicament a la fatiga. Això és cert si és té en conté 

només les propietats mecàniques de l’implant, ja que si valorem el conjunt del 

muntatge, degut a l’efecte de la remodelació l’os s’aposa en les zones 

biomecànicament més sol·licitades, alleugerint les tensions que distribueix el 

fixador (llei de Wolff 51). 

 

6.3 Efecte de la col·locació de l’al·loempelt  
L’efecte que obtenim amb la col·locació de l’al·loempelt en el nostre model ja ha 

estat vastament descrit en la literatura. Com ja hem mencionat en el capítol de 

fonaments, l’estudi realitzat per Krag177 (1991) corrobora experimentalment els 

resultats que hem obtingut en aquest treball. 

En aquest mateix sentit, Lim i col·lab.175 (1997) comparen en un model animal 

tres sistemes d’instrumentació (un transpedicular i dos anteriors) amb i sense 

empelt anterior. Els resultats de l’estudi els podem veure en la taula 6.1. Veiem  

que la mobilitat disminueix, és a dir, la rigidesa augmenta amb la introducció 

d’un empelt anterior. En flexió, aquest augment és aproximadament del 141% 

per la placa University©, del 112% per la placa Kaneda© , i del 167% pel fixador 

d’Isola©.  Aquests resultats, comparativament amb la columna sana, els podem 

veure reflectits en la figura 6.2, d’on s’extreu la conclusió que amb l’empelt no 

hi ha diferències biomecàniques significatives amb l’estabilitat que 

proporcionen els diferents instrumentals.  

 
Taula 6.1. Resultats de l’estudi de Lim i col·lab.175, on s’objectiva la mitja dels graus de 
moviment en cada direcció de càrrega per cada instrumental, amb i sense empelt (pres de Lim i 
col·lab.175 , 1997). 
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Els resultats del nostre estudi són bastant similars pel que fa a l’augment de 

rigidesa que proporciona l’empelt anterior. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 6.2. Resultats de l’estudi de Lim i col·lab.175, on s’objectiva el percentatge de variació de 
la rigidesa en flexió dels diferents instrumentals en introduir l’empelt anterior (pres de Lim i 
col·lab.175 , 1997). 
 

Kanayama i col·lab.182 (1999) van avaluar la reconstrucció anterior en els casos 

de corporectomia. Els autors obtenen que el sistema de reconstrucció anterior 

per una corporectomia augmenta la rigidesa a flexió un 175% respecte al raquis 

intacte. 

Més recentment, Atienza i col·lab.183 (2002) en el seu estudi (els resultats del 

qual podem veure en la figura 6.3) van obtenir un augment de la rigidesa en 

flexió del 162% amb empelt esponjós i del 234% amb empelt cortical. Aquests 

resultats són superiors als obtinguts en el nostre estudi (116% per empelt de 

fèmur). Això pot venir explicat pel dos fets: en primer lloc en el seu model no és 

preserven els elements posteriors, el que li resta rigidesa al model instrumentat 

sense l’empelt. Això fa que la col·locació de l’empelt sigui molt més important i 

es donin majors variacions de la rigidesa quan donem un suport anterior. En 

segon lloc, els autors consideren un model L2-L5 amb el disc L2-L3 intacte, el 

que fa que la rigidesa del model sigui inferior inicialment. Conseqüentment al 

que hem dit, veiem que el seu model la rigidesa de la columna instrumentada 

sense empelt és de 0.75 Nm/º, mentre que en el nostre model arriba als 4 

Nm/º, degut a l’efecte de l’arc posterior i de les caretes articulars, i que no tenim 

cap disc intacte. El que sí que és bastant coincident entre ambdós estudis és la 
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disminució de les tensions de les barres en flexió (un 76% amb empelt 

esponjós i un 82% amb empelt cortical) així com la disminució de les tensions 

en flexió en els cargols transpediculars (un 62 % amb empelt esponjós i un 

78% amb empelt cortical). En el nostre estudi el fixador va registrar un descens 

global de les tensions del 118%. Coincidim, però, amb la conclusió final del seu 

estudi, que és imprescindible la col·locació de l'empelt anterior donat que les 

tensions a les que s’arriba en els cargols i barres dels sistemes de fixació són 

properes a límit elàstic de l’aliatge de titani (795 MPa). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 6.3. Resultats del treball d’Atienza i col·lab.183 A. Condicions de contorn per al raquis 
instrumentat amb el sistema Poliaxis©. B. Valors de rigidesa de la columna L2-L5 instrumentada 
amb el sistema Poliaxis© abans i després d’introduir l’empelt anterior entre L3 i L5 (pres de 
Atienza i col·lab.183, 2002). 
 

Si comparem aquests resultats amb els que hem obtingut en el nostre treball, 

podem observar una gran concordança. En el nostre estudi, l’augment de la 

rigidesa respecte al raquis intacte va ser de 8.1 vegades pel fèmur, de 9.6 per 

la tíbia, de 11.4 pels tres peronés i de 12.2 pels sis peronés. 

 

6.4 Efecte de la localització de l’al·loempelt. 
La localització de l’empelt és un factor primordial que fa variar els resultats dels 

treballs. En el nostre estudi ha vingut reflectit per l’augment de la distància d1, 

entesa aquesta distància com la distància des del centre del platet a la part 

anterior de l’empelt (figura 5.17). 
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Segons Simmons i col·lab.205 (1969) la millor localització és la posterior per 

evitar l’extrusió de l’empelt anterior quan el raquis treballa a lordosi, com es 

dóna en la columna lumbar. Amb aquest raonament, Siff i col·lab.185 (1999) 

argumenten que el peroné pot col·locar-se més fàcilment que el fèmur en la 

zona posterior del disc intervertebral, i aquest és el motiu pel qual el fèmur 

s’extrueix més en el seu estudi en les maniobres en extensió. No obstant, això 

no deixa de ser una apreciació subjectiva dels autors sense que se suporti amb 

dades estadístiques. 

Com ja hem relatat en l’apartat de resultats, en el nostre estudi hem observat 

un augment de la rigidesa dels muntatges a mesura que anàvem augmentant la 

distància d1. Per tant, si col·loquem l’empelt més anteriorment, aquesta 

distància augmentarà, el sistema serà més efectiu per suportar càrregues a 

flexió, i la rigidesa en flexió augmentarà, mentre que si el col·loquem més 

posteriorment, aquesta distància disminuirà, el sistema serà més efectiu per 

suportar càrregues en extensió, i la rigidesa en flexió disminuirà. 

Aquest concepte referma el trobat prèviament per altres autors. Com ja hem 

explicat en l’apartat 2.3.1.1, Cunningham i Polly 134 (2002) van estudiar 

biomecànicament l’efecte de col·locar caixes de titani en la part posterior, mitja i 

anterior de l’espai intersomàtic (figura 2.41). En la figura 6.4 podem veure els 

resultats d’aquest estudi. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 6.4. Resultats de l’estudi de Cunningham i Polly 134. Podem veure la rigidesa a la 
compressió axial  (kN/M) amb barres de 4 i 5 mm per cada distribució de les caixes 
intersomàtiques (pres de Cunningham i Polly 134 , 2002). 
 

Els autors van evidenciar que la rigidesa a la compressió axial era de 750 kN/M 

quan la caixa es col·locava en la zona posterior, augmentava a 1600 kN/M en 
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la zona mitja, i a 2000 kN/M en la zona anterior. El resultat indica que la 

rigidesa del muntatge és altament sensible a la posició de la caixa en l’espai 

intersomàtic en el pla sagital, i augmenta de forma lineal a mesura que anem 

col·locant la caixa de posterior a anterior, és a dir, a mesura que anem 

augmentant la distància d1. Aquests resultats coincideixen plenament amb els 

obtinguts en el nostre treball, en el sentit que els autors varien el que nosaltres 

anomenem distància d1. 

Un altre treball en aquesta direcció és el de Zander i col·lab.207 (2002), en el 

qual, mitjançant un model d’elements finits basat també en el model de Smit, 

van analitzar quatre col·locacions de l'empelt intersomàtic a nivell del disc 

intervertebral, tal com podem veure en la figura 2.48. La distribució de les 

tensions de Von Mises és similar excepte amb l’empelt col·locat en la zona 

mitja sagital, que són molt superiors. La pressió de contacte màxima en flexió 

anterior és més baixa en la col·locació dorsal (al voltant de 18 MPa), i és més 

alta i similar en les altres col·locacions (25 MPa). Aquests resultats els podem 

observar en la figura 6.5. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 6.5. Resultats de l’estudi de Zander i col·lab.207 . A l’esquerra podem veure la influència 
de la posició de l’empelt anterior sobre les màximes pressions de contacte en moments de 
flexió. A la dreta podem veure les tensions de Von Mises a la vèrtebra superior amb diferents 
posicions de l'empelt en inclinació lateral de 7.5 Nm: (A) posició obliqua (B) posició dorsal (C) 
posició mig sagital, i (D) posició ventral (pres de Zander i col·lab.207 ,2002). 
 

Pel que fa a la mobilitat del segment, els autors troben que en flexió, el model 

es mou més amb l’empelt col·locat dorsalment (3.5º) i es mou menys quan el 

col·loquem ventralment o sagitalment (0.5º). 

Aquest estudi confirma els nostres resultats en el fet que la posició de l’empelt 

té un efecte important pel que fa a la distribució de les tensions en les vèrtebres 
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adjacents, i aquesta posició és també important a l’hora de minimitzar els 

moviments del segment instrumentat, factor crucial quan volem assolir una 

artrodesi lumbar. A l’igual que en el nostre estudi, un empelt més anterior 

presenta un augment de les tensions a dins seu i modifica més les tensions en 

les vèrtebres adjacents, especialment en flexió. 

Cheng i col·lab.206 (2002) analitzen l’efecte de la localització de l'empelt en el 

raquis lumbar. Segons els autors, col·locat en la zona anterior resisteix millor 

els moments flexors i disminueix les tensions un 15% en els lligaments 

posteriors, mentre que col·locat en la zona posterior resisteix millor els 

moments torsionals i disminueix les forces de contacte en les facetes 

posteriors. 

Lee i col·lab.210 (2004) van analitzar amb elements finits l’efecte de l’empelt i la 

seva col·locació respecte a l’artrodesi L2-L3. Els resultats van ser que l’empelt 

juga un paper important en l’estabilitat inicial de la fusió, però contràriament al 

que hem explicat fins ara, la variació de la posició de l'empelt en la col·locació 

quirúrgica no afecta a les característiques mecàniques del muntatge en termes 

de rigidesa axial ni tensions de compressió. 

En resum, podem dir que, amb l’excepció d’aquest últim article, la major part 

dels treballs confirmen els resultats obtinguts en el nostre estudi. 

 

6.5 Efecte de la geometria de l’al·loempelt. 
Con ja hem dit, la forma de l’empelt influeix en la rigidesa i resistència del 

segment.  

Ja hem citat en els fonaments la importància de la cobertura del platet 

vertebral. Closkey i col·lab.211 (1993) van demostrar que les propietats 

mecàniques de l’os trabecular vertebral en càrrega a dins del cos vertebral 

difereixen una mica del comportament del cos vertebral complert. Van 

evidenciar que el 80% dels cossos vertebrals amb un empelt que cobria el 25% 

de l’àrea total del platet fallaven amb a càrregues inferiors a 600 N, mentre que 

el 88% dels cossos vertebrals amb una cobertura igual o superior al 30% eren 

capaços de suportar càrregues superiors a 600 N, amb el que conclouen que 

l’empelt havia de cobrir més del 30% del platet vertebral si es volia evitar 
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l’esfondrament. D’aquesta manera van demostrar la importància de l’àrea de 

contacte en prevenir l’esfondrament. En el nostre treball, els percentatges de 

cobertura del platet vertebral són del 62% per fèmur, 67% per tíbia, 65% per 

tres peronés i del 79% per sis peronés. Aquest percentatge de cobertura del 

platet vertebral és diferent de l’àrea de contacte, que és del 20.9% pel fèmur, 

19.9% per la tíbia, 10.8% pels tres peronés i 21.6% pels sis peronés. En tots 

els casos excedeix del percentatge estimat per Closkey per a evitar el col·lapse 

a dins del platet. Veiem que aquesta àrea de cobertura es relaciona amb la 

rigidesa del sistema a compressió i a flexió, a diferència de l’àrea de contacte 

de l’empelt. Siff i col·lab.185  (1999) en el seu treball reporten que amb sis 

peronés s’obté un 9% més d'àrea de contacte respecte al fèmur, i aquesta és la 

responsable de l'augment d'estabilitat dels muntatges amb peroné. Donat que 

en el nostre treball les diferències entre el percentatge de cobertura del platet 

vertebral entre fèmur i sis peronés són majors (17%), hem pogut corroborar 

aquests resultats, però també hem constatat que aquest augment d’estabilitat 

es tradueix amb un augment de les tensions de Von Mises en les vèrtebres 

adjacents i en l’empelt més anterior. 

Zander i col·lab. 207 (2002) van estudiar per elements finits l’efecte d'augmentar 

al 150 i 200% i reduir al 50% la superfície de contacte d’un empelt que 

originàriament recolza sobre el 25% del platet  (és a dir, un empelt del 12.5%, 

25%, 37.5 % i 50% de cobertura del platet). En la figura 6.6 podem veure el 

descens de la pressió de contacte en variar la superfície de contacte. 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 6.6. Resultats de treball de Zander i col·lab.207. Influència de la mida de l’empelt sobre la 
pressió màxima amb un moment d’inclinació lateral de 7.5 Nm (pres de Zander i col·lab.207, 
2002). 
Podem veure que la pressió màxima de contacte disminueix en augmentar 

l’àrea de contacte entre l’empelt i el platet. 
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No tots els estudis corroboren aquests resultats anteriorment citats. Hollowell i 

col·lab.219 (1996) comparen diferents empelts i caixes anteriors (taules 6.2 i 

6.3), resultant més estables les caixes (23% de cobertura del platet vertebral) 

respecte a l’empelt de cresta (43% de cobertura del platet vertebral) o l’empelt 

d’húmer (25% de cobertura del platet vertebral). Per tant, hi ha altres factors 

que influeixen més, tals com el mòdul de resistència del material. 

 

 

 

 

 

Taula 6.2. Resultats de l’estudi de 
Hollowell i col·lab.219. Percentatge de 
l’àrea del platet vertebral ocupada per 
l’empelt (pres de Hollowell i col·lab.219, 
1996). 

Taula 6.3. Resultats de l’estudi de 
Hollowell i col·lab.219. Resum dels valors 
de força (N) força ajustada per la densitat 
mineral òssia (N) i deformació (mm) (pres 
de Hollowell i col·lab.219, 1996). 

 

Creiem que la superfície total de contacte dels empelts juga un paper clau en 

l’estabilitat del muntatge. Simmons i Bhalla205 (1969) van avaluar la superfície 

de contacte dels empelts comparant empelts pel raquis cervical tallats de 

manera cilíndrica comparats amb els tallats de forma rectangular, i van 

demostrar que els de forma rectangular tenien un 30% més de superfície que 

els cilíndrics per a la mateixa mida. La relació d’aquests resultats amb el 

present treball la podem establir per les diferents geometries dels muntatges. El 

fèmur presenta una àrea de contacte més cilíndrica, mentre que la tíbia 

presenta una àrea més triangular, a l'igual que els tres peronés. Els sis peronés 

presenten una àrea més rectangular, tal com es pot veure en la figura 6.7. 

Des del punt de vista biomecànic, és clar que s’assoleix una major estabilitat 

augmentant la superfície de l’empelt, és a dir, quan més gran, més estable. Per 

tant, els models amb l’àrea rectangular presenten una major estabilitat 

intrínseca donat que, en repartir els peronés pel platet vertebral, cobreixen una 

major superfície i per tant el muntatge és més estable. Amb aquesta premissa, 

el muntatge més estable serà el que realitzem amb sis peronés. Això queda 

confirmat en el nostre estudi amb el fet que és el que ens dóna una major 

rigidesa a la flexió i compressió (de l’ordre de 5828 Nmm/mm) 
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comparativament amb els altres models. No obstant, com ja hem vist, això no 

implica que en flexió les tensions es distribueixin de millor manera ni a dins de 

l’empelt ni en les estructures circundants. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 6.7. Forma de l’àrea de l'empelt que hem utilitzat un cop col·locats anteriorment en 
substitució del cos vertebral. A: Fèmur, B: Tíbia, C: Tres peronés, D: Sis peronés. 
 

Segons Siff i col·lab.185 (1999), sembla que el fet de tenir petits fragments d’os 

és un factor que ens pot ajudar a repartir les tensions en platets més irregulars, 

a on un sol fragment podria quedar insuficient o massa gran, i és més senzill 

d'ocupar major superfície. Els fragments de peroné es poden col·locar més 

fàcilment en les zones posteriors i laterals, i el tallat es pot adequar millor a 

l’altura de l’espai intervertebral, i millorem l’efecte d'apuntalament anterior, cosa 

que amb el fèmur és més difícil (Siff i col·lab185). No obstant, això també és un 

factor en contra, donat que si els fragments no estan units, és donarà un 

desequilibri en les tensions que es generen a dins dels empelts i de les 

vèrtebres adjacents, ja que, com ja hem vist en el nostre estudi, en flexió i 

extensió, el peroné més anterior transmetrà unes tensions molt superiors als 

altres. A efectes pràctics, la probabilitat de fallida és superior ja que es produeix 

C D

A B



 
6. Discussió. 
 

 
230

més tensió en l’empelt amb l’àrea de secció menor, el que augmenta la 

probabilitat d’esfondrament en els platets o de ruptura de l’empelt. Per altre 

costat, la probabilitat de col·locació asimètrica o de tallar els fragments de 

peroné amb diferent mida és superior que amb un sol fragment gran. Això faria 

que encara suportés més tensió l’empelt més llarg, i modificaria en gran 

mesura les tensions en les vèrtebres adjacents.  

 

6.6 Efecte del tractament del platet vertebral. 
Com ja hem dit en la introducció, el platet vertebral té dues importants funcions 

quan realitzem una fusió. En primer lloc té la funció biològica de permetre el 

pas de les trabècules per assolir la fusió òssia entre hoste i empelt. En segon 

lloc té una funció mecànica per a resistir càrregues, especialment a 

compressió, i evitar l’esfondrament de l’empelt dins el cos vertebral. Per 

afavorir la primera funció s’hauria de ressecar el màxim de platet vertebral, i per 

afavorir la segona funció s’hauria de ressecar el mínim del platet vertebral. 

Per tant, quin és l’equilibri en la resecció del platet que hem d'assolir per a 

optimitzar al màxim les dues funcions? 

Hi ha varis estudis que asseguren que la conservació del platet vertebral és 

molt important en la reconstrucció de la columna anterior. Lim i col·lab.220 

(2001) van estudiar l’efecte de l’eliminació de la placa terminal del platet en 

raquis cervical en un model experimental i en un d’elements finits (figura 6.8).  

 

 

 

 

 
Figura 6.8. Resultats de l’estudi de Lim i col·lab.220, 2001. Diferents seccions microradiològiques 
de les vèrtebres cervicals. A: amb el platet intacte. B amb l’eliminació parcial del platet vertebral 
terminal i C, amb l’eliminació complerta del platet terminal (pres de Lim i col·lab.220, 2001). 
 
Els autors van trobar que la càrrega de fallida s’associava a la densitat mineral 

òssia, però no al gruix del platet vertebral, malgrat que les vèrtebres amb el 

platet íntegre tenien una càrrega de fallida significativament superior a les 

vèrtebres sense platet (taula 6.4), però aquestes diferències no eren 
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significatives si es comparava retirar la meitat del platet o tot ell. Els autors 

conclouen que en la columna cervical s’han de preservar al màxim els platets 

vertebrals, malgrat que la integritat estructural de l’os trabecular de sota el 

platet vertebral sigui el factor més determinant per a resistir les càrregues a 

compressió. En aquest mateix treball no es van trobar diferències entre els 

resultats entre els espècimens en els que s’havia retirat la meitat del platet 

respecte als que s’havia retirat tot el platet. 

 

 

 

 

Taula 6.4. Resultats de l’estudi de Lim i col·lab.220, 2001. Mitjana ± la desviació estàndard de la 
densitat mineral òssia (BMD) en gr/cm2 i de la càrrega de fallida (LF) en N per cada grup testat 
(pres de Lim i col·lab.220, 2001). 
 
En un altre treball, Oxland i col·lab.217 (2003) van analitzar biomecànicament la 

influència del platet vertebral en les propietats de les vèrtebres. Els resultats 

van mostrar que, quan es remou el platet vertebral, es redueix la resistència a 

la fallida, però aquesta disminució sols és significativa en la part posterior, però 

no en la central i mitja. La rigidesa també es va mostrar significativament 

reduïda, amb distribució inversa a la de la resistència. Aquests resultats els 

podem veure en la figura 6.9. 

 

 

 

 

 

 

A         B 
Figura 6.9. Resultats de treball de Oxland i col·lab.217 (2003). A. Variació de la càrrega de fallida 
(en N) des de la part posterior (-40%) fins a la part anterior (20%) del platet vertebral, segons el 
mapatge de Grant218 (figura 2.50). Veiem que la part posterior és mostra significativament més 
resistent en el model intacte (P=0.04), no essent així per la part central i anterior. B: El mateix 
comportament podem veure en la distribució de la rigidesa (en N/mm) (p=0.01) (pres de Oxland 
i col·lab.217, 2003). 
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En la taula 6.5 podem veure els resultats comparativament amb el descens de 

la càrrega de fallida i la rigidesa, en funció de la densitat mineral òssia. Veiem 

que la resistència és superior amb el platet intacte. Els autors conclouen que la 

retirada del platet té un efecte negatiu sobre la resistència estructural de la 

vèrtebra i incrementa el risc d'esfondrament de l'empelt, especialment en la part 

posterior, no tant en la part central. 

 

 
Taula 6.5. Resultats de treball de Oxland i col·lab.217 (2003). Resum de les càrregues de fallida i 
de la rigidesa pels dos espècimens usats, amb el platet íntegre i retirat. Els resultats de Grant 
corresponen al treball de Grant i col·lab.218 (pres de Oxland i col·lab.217, 2003). 
 
Una crítica a aquests dos estudis citats anteriorment és que els resultats són 

obtinguts en estudis experimentals amb vèrtebres de gent molt gran (set 

columnes cervicals amb una mitja d’edat dels pacients de 79 anys en l’estudi 

de Lim, i set platets vertebrals obtinguts de dos dones de 72 i 80 anys en 

l’estudi de Oxland217), la qual cosa els fa susceptibles de factors de confusió pel 

mostreig. Els resultats en gent gran pot fer que la densitat mineral òssia de l’os 

trabecular sigui baixa degut a l’osteoporosi, i per tant l’os cortical del platet 

vertebral tindrà més protagonisme per a suportar càrregues. En pacients més 

joves sense osteoporosi, els cossos vertebrals tenen una densitat mineral òssia 

superior i les condicions del platet vertebral tenen un efecte menor degut a la 

contribució significativa de l’os trabecular subjacent a l’os subcondral en la 

resistència biomecànica de la interfase empelt-platet. Aquest factor ja és 

apuntat en el treball de Lim i col·lab.220, que reporten que les variacions en la 

densitat mineral òssia des de 0.2 a 0.7 gr/cm2 en cada grup són les 

responsables de les variacions en la càrrega de fallida de cada vèrtebra. 

Un altre factor a tenir en compte és que els resultats s’obtenen sense valorar 

l’efecte que tindria l’addició d’una instrumentació rígida en el segment, tal com 

hem realitzat el nostre treball. 
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Pel contrari, hi ha altres estudis en els quals no s’ha demostrat que el platet 

vertebral sigui tan fonamental a l’hora de resistir les tensions en l’espai 

intersomàtic. Hollowell i col·lab.219 (1996) estudien la contribució del platet 

vertebral amb empelts i caixes anteriors en raquis toràcic en 63 vèrtebres (amb 

una mitja d’edat del donant de 63 anys), i conclouen que la preservació del 

platet vertebral no ofereix una contribució important en la reconstrucció de la 

columna anterior, ni tampoc en la resistència a l'esfondrament de l'empelt. Els 

mateixos autors avaluen la probabilitat de no trobar diferències entre els 

diferents grups, és a dir, la potència estadística de l’estudi, concloent que si no 

han detectat diferències és per què aquestes han de ser molt petites. Polikeit i 

col·lab.221 (2003) van estudiar el comportament de la retirada del platet 

vertebral en un model d’elements finits. Els autors conclouen que la distribució 

de les tensions és similar amb la conservació del platet o la retirada parcial. Per 

últim Adam i col·lab.223 (2001) van analitzar la transferència de tensions entre 

una caixa intersomàtica i les vèrtebres en un model d'elements finits. Els autors 

conclouen en el seu estudi que la resistència del platet depèn en major mesura 

del mòdul elàstic (i per tant, de la mineralització) de l’os trabecular subjacent, 

no del platet vertebral. 

Per tant, amb el que hem pogut trobar en la literatura, si bé sembla evident que 

biomecànicament el platet vertebral ha de jugar un paper en la resistència a la 

compressió del muntatge amb empelt anterior, és difícil determinar quina 

contribució de la resistència a l’esfondrament es deu al platet vertebral i quina 

es deu a l’os trabecular, com ja hem vist amb els resultats dels estudis 

precedents. 

No obstant, cap d’aquests estudis que hem citat estudia el comportament del 

platet vertebral amb diferents graus de resecció del mateix quan hi adjuntem 

una instrumentació posterior, com és el cas del nostre treball. Si hi afegim una 

instrumentació transpedicular, com ja hem dit, la transmissió de càrregues es 

realitza majorment per l’instrumental, i són molt menors les tensions que 

passen a través de la superfície de contacte os - empelt. Aquesta creiem que 

és la causa per la qual la resecció de la capa d’os cortical no afecta 

negativament al resultat. L’os esponjós subjacent té una certa capacitat de 

resistència a la compressió, donat que en el nostre treball ha estat modelitzat a 

partir d'una vèrtebra d'una persona de 44 anys amb una correcta densitat 
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mineral òssia i sense osteoporosi. Per altra banda, el seu mòdul elàstic és 

superior al de l'os cortical. Això fa que, donat que la transmissió majoritària de 

càrregues es dóna a nivell posterior, la resistència a compressió de l’os 

esponjós sigui suficient per suportar la càrrega que passa pel cos vertebral. Per 

altra banda, donat que el mòdul elàstic de l’os esponjós és superior (definit en 

el nostre estudi de 140 a 250 MPa en funció de la direcció d'aplicació de la 

força), la distribució de tensions en les vèrtebres adjacents es reparteix de 

millor manera, creant menys “zones calentes” a dins dels cossos vertebrals 

adjacents. Per tant, sí que coincidim que la quantitat de resecció de platet 

vertebral té importància i potser és un factor crític de l’esfondrament de l’empelt 

en pacients amb menor densitat mineral òssia (tal com reporten Oxland i 

col·lab.217) quan no hi adjuntem una instrumentació posterior, però creiem que 

aquest factor deixa d'esdevenir crític en pacients sense osteoporosi i afegint 

una instrumentació al muntatge. 

Com a conclusió, podem dir que la combinació de l’os esponjós subjacent 

recolzat amb una instrumentació posterior fa que les tensions de les vèrtebres 

adjacents es reparteixin millor que amb la conservació del platet vertebral, i que 

la rigidesa sigui inferior. 

Les propietats estructurals del platet vertebral varien en funció de la 

localització. La part posterior és més resistent que la part anterior i la perifèria 

és més resistent que el centre. La part més resistent és la zona posterolateral, 

just davant dels pedicles vertebrals, que presenta el doble de la resistència del 

centre del platet vertebral (Oxland i col·lab.217, 2003). Si es retira el platet 

vertebral, aquest mapa de la distribució de resistències resta invariable, encara 

que amb valors inferiors. Altres estudis, com el de Grant i col·lab.218 (2001), 

confirmen aquesta distribució de resistència a la fallida del platet vertebral, el 

qual estudiant 62 platets mostra una càrrega de fallida mitja de 117 N.  

El platet vertebral és una closca prima d’ós cortical de 0.5 mm de gruix 

aproximadament, que té una resistència estructural inherent. No obstant, 

segons Oxland, serveix per a distribuir les tensions més uniformement sobre la 

superfície de contacte. Això no es confirma en el nostre estudi, ja que, com ja 

hem dit, les tensions es distribueixen de millor manera sobre os esponjós que 

sobre os cortical, donat el diferent mòdul elàstic.  
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Altres aspectes a considerar sobre el tractament del platet vertebral són, 

mantenint-ne la integritat estructural, la realització d'uns forats o perforacions 

per a afavorir la integració de l'empelt. Actualment gairebé no hi ha informació 

biomecànica de quin efecte produeix aquesta modificació del platet sobre la 

resistència i distribució de tensions en el segment. Únicament Lim i col·lab.220 

(2001) en un estudi per elements finits cervical avaluen l’efecte de realitzar un 

sol forat central, dos laterals, dos anteroposteriors o quatre repartits, afectant 

tots ells aproximadament al 20% de l’àrea del platet vertebral. Els resultats que 

obtenen mostren que la concentració d'estrès en el platet vertebral és menor 

quan es realitza un forat en el centre del platet, comparat amb els altres patrons 

esmentats. 

 

6.7 Comparació dels diferents al·loempelts. 
Com ja hem citat en l’apartat de fonaments, hi ha varis treballs que estudien la 

resistència aïllada dels diferents empelts (Evans189 1976, Pelker i Friedlander188 

1987, Wittemberg i col·lab.186 1990, Smith i col·lab.190 1993, Morales i col·lab.187 

1993, Ding i col·lab.191 1997), però només hi ha dos treballs que comparin a 

nivell experimental els resultats entre diferents tipus d’empelt col·locats 

anteriorment a nivell de cos vertebral. 

Rao i col·lab.195 (1993) van comparar fèmur, un sol peroné i cresta ilíaca. Els 

resultats els podem veure en la figura 6.10. Si ens centrem en la comparació 

biomecànica de fèmur i peroné, els fragments de peroné van ser inferiors en la 

càrrega de fallida (13.9 ± 3.8 kN), un 30.8% de la del fèmur (45 ± 18 kN). 

També van ser inferiors en rigidesa (26.5 ± 6.4 kN/mm) un 62.5% de la del 

fèmur (42.4 ± 6.9 kN/mm). Ambdós paràmetres són estadísticament 

significatius. Però pel contrari, la resistència va ser similar entre fèmur i peroné 

(un sol fragment) essent inclusiu un 5% més resistent el peroné (no significatiu) 

donat que és la càrrega de fatiga normalitzada per l’àrea de secció. Els autors 

conclouen que el fèmur és l’empelt més adequat per col·locar-se anteriorment 

en substitució del cos vertebral.  

Coincidim amb els resultats d’aquest estudi en el fet que els muntatges amb 

fèmur ofereixen una major rigidesa i càrrega de fallida que el peroné, donat la 

seva major àrea de secció. Lògicament, donat que tots dos estan compostos 
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dos cortical, si aquesta càrrega de fallida la normalitzem per l’àrea de secció, 

és comprensible que sigui igual en fèmur que en peroné. Donat que la 

resistència a la compressió depèn de l’os cortical, és raonable que com més os 

cortical trobem, més resistència tindrà el muntatge. Creiem que els resultats 

són perfectament compatibles amb els obtinguts en el nostre estudi, i coincidim 

que el fèmur és biomecànicament superior a un peroné per garantir l'estabilitat 

de la columna anterior en el raquis lumbar. 

 
Figura 6.10. Resultats del treball 
de Rao i col·lab.195. Càrrega de 
fallida, rigidesa i resistència  dels 
diferents segments ossis 
expressats com a percentatge del 
fèmur (pres de Rao i col·lab.195, 
1993). 
 
 

 

 

 

 

L’altre treball que compara diferents empelts, concretament un fèmur amb sis 

peronés, és el treball de Siff i col·lab.185 (1999). Les característiques de l’estudi 

venen reflectides en l’apartat 2.3.3.5. Sota una compressió de 350 N veiem les 

deformacions que es produeixen a nivell L4-L5. Els autors troben unes 

rigideses axials de 1029 N/mm pels espècimens intactes, 725 N/mm pels anells 

femorals i 814 N/mm pels sis peronés. D’entrada els autors comparen un sol 

segment vertebral (amb un disc), fet pel qual la rigidesa axial pels espècimens 

intactes és superior a l’obtinguda en el nostre estudi (476 N/mm), donat que el 

nostre model comprèn dos discos intervertebrals. Per altra banda, la rigidesa 

obtinguda amb els empelts és molt inferior a la que obtenim en el nostre treball 

(3898 N/mm per fèmur i 5828 N/mm per sis peronés). Això es deu a què en el 

treball de Siff no es complementa l’empelt amb una instrumentació posterior, 

cosa que, com ja hem remarcat en el capítol 6.2, fa augmentar molt la rigidesa 

del muntatge. Segons l’anàlisi dels autors els muntatges amb l’empelt de 

peroné produeixen unes construccions més rígides que els muntatges amb 
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fèmur, encara que de manera no estadísticament significativa (taula 6.6). Els 

nostres resultats coincideixen que, salvant l’increment de rigidesa proporcionat 

per la instrumentació transpedicular, amb els sis peronés es configuren uns 

muntatges més rígids que amb empelt de fèmur. L’àrea de contacte mitjana 

dels sis peronés va ser de 618 mm2, mentre que la del fèmur va ser de 565 

mm2. Això va representar un augment mitjà del 9% per als peronés. Suposem 

que és l’àrea total, sumant la superior i la inferior. Si és així, és similar a l’àrea 

obtinguda en el nostre estudi per als sis peronés (622 mm2) però una mica 

inferior per al fèmur (595 mm2). Els autors atribueixen a aquest augment de 

l’àrea de contacte la major estabilitat dels muntatges amb peroné respecte als 

amb fèmur. Nosaltres no estem totalment d’acord amb aquesta atribució, ja que 

si que és cert que l’àrea té relació amb aquesta rigidesa, però té més relació 

l’augment de la distància d1 (del centre del platet a la part anterior de l'empelt). 

Prova d’això és que l’àrea del fèmur i els sis peronés en el nostre estudi és més 

similar i les diferències entre empelts es mantenen. 

 

 

 

 

 

Taula 6.6. Resultats de l’estudi de Siff i col·lab.185. En aquesta taula es mostra quins empelts 
han tingut major deformació pels diferents tipus de força aplicada (pres de Siff i col·lab. 185, 
1999). 
 
Com a conclusió d’aquest treball, els autors reporten que, sense significació 

estadística, sembla que les construccions amb sis peronés són més estables 

que les de fèmur. No obstant, des del nostre punt de vista, donat que els 

muntatges amb els sis peronés tenen una major rigidesa, això modificarà en 

major mesura la distribució de les tensions en les vèrtebres adjacents, per tant 

els resultats d’aquest estudi no demostren clarament que els sis peronés 

tinguin un millor comportament biomecànic. Per tant, estem d’acord amb el 

resultat però no amb les conclusions que els autors en deriven. 
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6.8 Comparació amb els resultats clínics. 
La comparació dels resultats biomecànics obtinguts experimentalment en 

aquest treball amb els resultats clínics és, a priori, difícil d’efectuar. Si bé és 

cert que el comportament biomecànic de l’al·loempelt ha de ser similar in vivo, 

hi ha un factor biològic que pot modificar els resultats. Per altra banda, 

l'objectivació del comportament clínic d’aquest al·loempelt pot ser difícil de 

corroborar. 

Això fa que, des del punt de vista clínic, com hem mencionat anteriorment, 

actualment amb les dades que tenim, no hi ha cap evidència científica que els 

diferents tipus d’al·loempelts col·locats en substitució del cos vertebral es 

comportin de manera diferent en la seva evolució clínica. 

Com ja hem dit en el capítol 2.3.3.6, la fallida biomecànica del muntatge amb 

l’al·loempelt que hem estudiat, clínicament es pot manifestar per cinc quadres 

diferents: 

1. Fractura o ruptura de l’empelt.  

2. Extrusió anterior de l’empelt. 

3. Esfondrament de l’empelt als cossos vertebrals adjacents. 

4. Pèrdua de la correcció obtinguda / col·lapse de l’empelt. 

5. Ruptura del material. 

Altres complicacions com la reabsorció de l’empelt, l’osteolisi, la seudoartrosi, 

etc. les atribuirem a una fallida biològica, no mecànica, de l’al·loempelt. 

 

1. La fractura o ruptura de l’empelt és una complicació freqüent en empelts 

col·locats en extremitats, i es dóna en el 16% de casos aproximadament 

(Berrey i col·lab.212, 1990). No obstant, hem trobat una incidència molt baixa de 

fractura de l’empelt col·locat en el raquis. Meding i Stambough 233 han reportat 

un trencament precoç d’un empelt sobre una mostra de 50 (2%), probablement 

per un problema quirúrgic donada la cronologia de la presentació. Hanson i 

col·lab.252 (2002) reporten un altre cas de trencament d’un peroné als sis mesos 

en un estudi sobre 17 pacients amb espondilolistesi (5.8%). 

Especial atenció ha de rebre el treball de Bradfort i col·lab.248 (1982), que en 

una sèrie de 48 pacients amb cifosi va tenir cinc casos de trencament de 
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l’empelt de peroné (10.4%). Els autors ho correlacionen amb una longitud de 

l’empelt superior a 4 cm, cosa comprensible donat que es tractava d’un sol 

peroné com a puntal anterior en cifosis severes. 

Si deixem de banda aquest últim estudi, i d’acord amb el metaanàlisi efectuat 

en l’apartat 2.3.4.3, en el qual el treball de Bradford no està inclòs, podem dir 

que en el conjunt d’articles analitzats, sobre 671 empelts tenim una incidència 

global d’un 0.29% de fractura de l’al·loempelt. 

Aquesta diferència de comportament pel que fa a la fractura de l’al·loempelt del 

raquis respecte al que s’utilitza en extremitats cal atribuir-lo bàsicament a dues 

causes: en primer lloc, la longitud de l’empelt utilitzat en el raquis és menor, el 

que fa que pugui transmetre les càrregues sense comportar una superació del 

seu límit de tolerància mecànica. En segon lloc, com ja hem dit, les 

instrumentacions usades en el raquis presenten una rigidesa més alta, el que 

protegeix  l’empelt de la fallida. 

 

2. L’extrusió anterior de l’empelt també és una complicació molt poc 

reportada en la literatura. Lewandrosky i col·lab.247 (2004) reporten 1 cas 

d’extrusió anterior de l’empelt (3% en la seva sèrie). Singh i col·lab.258 (2002) 

descriuen en el seu estudi un cas d’extrusió anterior d’un fragment de peroné 

col·locat en la unió cervicotoràcica, corresponent al 2.4% del total de la seva 

sèrie. Si extrapolem els resultats al global del metaanalisi, tenim que l’extrusió 

de l’al·loempelt es dóna en el 0.29% de casos (n=671) 

Habitualment la causa més freqüent pot ser per un defecte de tècnica, i el fet 

de fixar la instrumentació a compressió és un factor que, si l’empelt no està ben 

col·locat, pot afavorir la seva extrusió. 

 

3. L’esfondrament en els platets vertebrals adjacents sembla ser el punt de 

fallida més reportat en la literatura. Lewandrosky i col·lab.247 (2004), sobre una 

sèrie de 30 pacients refereixen que una mínima penetració de l’empelt en les 

vèrtebres adjacents és molt freqüent. Els autors reporten un 7% 

d’esfondrament en els platets adjacents. Kozak i col·lab.128 (1994) no troben 

cap cas de col·lapse en els platets vertebrals adjacents. Singh i col·lab.258 

(2002) reporten dos casos de fractures del platet vertebral adjacent (4.8%), 
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però sense esfondrament donat que la instrumentació va suportar la càrrega i 

l’empelt no va penetrar en els platets vertebrals. Pel contrari, Kumar i col·lab.243 

(1993), troben que 27 pacients de 32 (85%) mostren diferents graus 

d’esfondrament en els platets adjacents, en un treball amb artrodesi sense 

instrumentar. Des del nostre punt de vista aquests resultats en quant a 

l’esfondrament es deuen al fet de no utilitzar una instrumentació transpedicular 

posterior. 

En general, l’esfondrament mínim és un fet comú en aquests procediments, i a 

la vegada poc reportat en els estudis. La instrumentació contribueix que sigui 

un fet sense repercussió biomecànica ni clínica. 

 

4. El col·lapse de l’empelt o la pèrdua de correcció també és una complicació 

poc freqüent. Bridwell i col·lab.155 (1995) reporten dos casos de col·lapse de 

l’empelt als 9 i 11 mesos respectivament, col·locats pel tractament d’una cifosi 

(8.3% de pacients de la seva sèrie, 4.1% de nivells). Els autors ho atribueixen a 

l’ús d’una instrumentació semiconstrenyida, no suficientment rígida. Per contra 

Molinari i col·lab.240 (1999) no troben cap cas de col·lapse en 67 al·loempelts 

col·locats anteriorment, a l’igual que Buttermann i col·lab.229 (1997) sobre 38 

pacients, i Chotivichit i col·lab.241 (2001) sobre 59 pacients. 

 

5. La ruptura del material és una complicació que sols hem trobat en un cas, i 

secundari a una seudoartrosi (Butterman i col·lab.229 1997). Per tant, en aquest 

cas, creiem que és un problema més biològic que mecànic. 

 

És evident que tot el que hem citat en aquest apartat és derivat de les 

propietats biomecàniques de l’al·loempelt i dels muntatges que realitzem. Però 

també és cert, que és aquí on el comportament biològic dels empelts hi juga un 

paper fonamental, fet pel qual és difícil d’extraure alguna conclusió que 

conjugui els resultats d’aquest estudi amb els resultats obtinguts en estudis 

clínics.  
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7.1 Extrapolació dels resultats a l’aplicació clínica. 
Els resultats obtinguts en aquest treball biomecànic creiem que són 

perfectament extrapolables a la pràctica clínica, donat que, com ja hem 

esmentat, l’elecció dels al·loempelts es va fer en funció de criteris biomecànics 

però també clínics (dimensions, morfologia, geometria, adaptabilitat). Per tant, 

donat que el fèmur és l’empelt que presenta un comportament 

biomecànicament més favorable, creiem que és el que s’ha d’emprar en la 

practica clínica, a excepció que la morfologia de l’espai a omplir sigui diferent a 

la que hem estudiat en aquest treball. És de preveure que, d’acord amb la llei 

de Wolf, les vèrtebres adjacents, a priori sanes, presentaran una major 

remodelació amb els empelts de tíbia i peroné que amb els empelts de fèmur. 

És per això que clínicament també s’han de considerar els avantatges de 

l’empelt de fèmur respecte als altres dos, no des del punt de vista de la 

consolidació sinó pel fet que presumiblement presentarà un menor col·lapse, 

una menor fallida i una menor remodelació de les vèrtebres adjacents. 

 

7.2 Tècnica de col·locació dels al·loempelts. 

7.2.1 Planificació del tractament. 
En primer lloc, hem de tenir en compte que la quantitat de correcció que podem 

assolir dependrà de la deformació residual que tenim sobre el disc i el cos 

vertebral, l’alliberació de teixits tous, l’ús d'osteotomies, la qualitat de l’os en els 

cossos vertebrals adjacents, així com el tipus d’instrumentació utilitzada. 

Prèviament a la cirurgia, haurem de realitzar un estudi acurat, tant clínic com 

radiològic, per determinar els següents paràmetres; 

• El grau de correcció que hem d’assolir. 

• L’extensió de cos vertebral que hem de ressecar. 

• El tipus i la longitud d’al·loempelt que requerirem. 

• El grau de lordosi o cifosi que li hem de donar al tall de l'empelt i al 

muntatge en general. 

• Els nivells a fusionar amb la instrumentació.  
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7.2.2 Abordatge quirúrgic. 
Si volem corregir una deformitat o ressecar una determinada patologia, 

habitualment haurem de fer un abordatge combinat anterior i posterior. Aquest 

abordatge pot ser en un sol temps quirúrgic o en dos temps quirúrgics. 

L’abordatge anterior el podem realitzar per toracotomia, toraco-freno-

lapatrotomia,  per laparotomia transperitoneal o pararectal retroperitoneal. 

L’abordatge posterior el realitzarem en la línia mitja. 

Per a tractar una patologia que no impliqui corregir una deformitat del raquis, 

especialment del perfil sagital, podem fer un doble abordatge en un o dos 

temps quirúrgics en funció del que ens sigui més còmode. 

Per a corregir una deformitat del raquis, el millor és fer en un sol temps 

quirúrgic un triple abordatge. Primer farem un abordatge posterior i col·locarem 

l’instrumental transpedicular, o bé realitzarem osteotomies en el cas que siguin 

necessàries o ressecarem la patologia a tractar. Tot seguit, donarem la volta al 

pacient i realitzarem un segon temps anterior, amb l’exèresi de la lesió i la 

col·locació de l’al·loempelt anterior. Finalment, tornarem a donar la volta al 

pacient i realitzarem el tercer temps posterior, fixant la instrumentació a 

compressió. Aquesta seqüència d’actuació és important pel que fa a la fixació 

biomecànica de la columna, ja que si no seguim aquest ordre podem trobar-nos 

amb els següents problemes: 

• En primer lloc, si no realitzem l'osteotomia posterior inicialment, des de 

la zona anterior ens serà difícil corregir una deformitat establerta. 

• D'igual manera, quan col·loquem l’al·loempelt anterior hem de tenir la 

instrumentació posterior lliure, ja que si no és així, no podrem corregir 

des del davant. 

• Finalment, el que hem de fer últim és fixar la instrumentació a 

compressió, ja que d’aquesta manera es dóna una precàrrega a l’empelt, 

s’augmenta el coeficient de fricció entre l’empelt i els platets vertebrals i 

s’evita que s’extrueixi l’empelt en el postoperatori. 

Aquestes tres consideracions fan que sigui avantatjós realitzar les intervencions 

en tres temps en un sol acte quirúrgic. 
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7.2.3 Preparació de l’al·loempelt i del platet vertebral. 
Pel que fa a la preparació de l'empelt, aquesta serà similar en els diversos tipus 

d'al·loempelt (fèmur, tíbia i peroné). Ja hem comentat en l’apartat 2.3.2.3 els 

sistemes de conservació dels empelts. A remarcar que habitualment utilitzem 

empelt congelat en fresc, i sempre és bo tenir-ne en quantitat sobrant per evitar 

complicacions per possibles incidències, tal com els errors de mesura, la 

fractura de l'empelt o la contaminació del mateix. 

Un primer gest serà descongelar l’empelt amb sèrum salí isotònic escalfat, 

habitualment barrejat amb una solució d’antibiòtic amb gentamicina. Un cop 

descongelat, el netejarem de totes les restes de teixit tou que hi puguin haver 

(músculs, tendons, etc.). Així mateix, amb una xeringa injectarem a pressió 

sèrum fisiològic per un extrem de l’os a dins de la medul·lar, a fi efecte de 

produir un rentat endomedul·lar i endur-nos per arrossegament les cèl·lules del 

moll de l’os, que com ja sabem, són les que més expressen els antígens 

d’histocompatibilitat. D’aquesta manera aconseguim minimitzar la resposta 

immunològica del receptor. 

Un cop preparat l’empelt en general, procedirem a valorar quines dimensions 

necessitem per a reomplir l’espai deixat per la corporectomia. Les dimensions 

transversals i sagitals no són modificables però en general s’adapten al que 

necessitem per a l’espai intersomàtic. La dimensió longitudinal és la més 

variable, i és la que podem retallar en funció de les necessitats. 

En la figura 7.1 podem veure els passos que seguim per a la col·locació de 

l’empelt. En primer lloc procedirem a la preparació dels platets vertebrals, 

emportant-nos el cartílag articular amb culleres i legres, preservant la major 

quantitat d’os cortical que es pugui, malgrat, com ja hem vist, la sustentació de 

l’empelt sobre ós esponjós, si aquest és sa i es complementa amb una 

instrumentació posterior, esdevé un muntatge igual de sòlid per les tensions 

fisiològiques. Un cop preparat els platets vertebrals adjacents, mesurem la 

distància que ens resta per a omplir amb l’empelt. Un cop mesurada, traslladem 

aquesta distància a l’empelt, marcant el tros que necessitarem, i procedim a 

tallar-lo. L’al·loempelt és preferible tallar-lo amb una serra d'alta velocitat, 

sempre amb una bona subjecció per evitar errors. El tall acostumem a fer-lo 

amb un lleuger biaix d’uns 5º per afavorir l'adaptació a la zona adequada. En el 
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cas del raquis lumbar, l’empelt es talla amb la lordosi necessària segons el 

segment. Un cop tallat, farem una nova mesura per a assegurar que la mida és 

la correcta i podem efectuar una prova de l’empelt en l’espai intersomàtic. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 7.1. Preparació de l'empelt en l’acte quirúrgic. A. Mesura del defecte a reomplir. B. Es 
serra l'al·loempelt en funció de la mida que prèviament hem obtingut. C: comprovació que la 
mida que hem serrat és la correcta. D Col·locació de l'empelt en el defecte anterior del raquis. 
 

7.2.4 Col·locació de l’al·loempelt. 
Un cop tallat, procedirem a la maniobra d’impactació de l'empelt en el lloc de la 

corporectomia. Això es realitza amb impactadors amples no metàl·lics, i de 

manera suau i progressiva per evitar la fissura de l’empelt. Si l'espai és reduït 

provarem de fer una distracció intersomàtica en el moment de l’impactació. És 

necessari gaudir d'una visió correcta de les referències del raquis per evitar les 

malposicions de l’empelt. Pel que fa a la col·locació, només resta tenir cura de 

situar-lo centrat al platet vertebral i amb l'orientació prèviament establerta. 

Les complicacions que podem trobar-nos en la col·locació de l’empelt són les 

següents: 

• Fractura de l’empelt. Si se sospita una fractura de l'anell d’os, s’ha de 

reemplaçar per un nou empelt. Una fractura desapercebuda pot debilitar 
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en gran mesura les propietats biomecàniques de l’empelt, donat que les 

fractures longitudinals trenquen la integritat de l'anell ossi. 

• Extrusió lateral. Habitualment és per un problema d’abordatge i de 

manca de visualització dels marges laterals del raquis. Cal tenir unes 

bones referències visuals, i en casos dubtosos realitzar radioescopia de 

la zona on treballem. 

• Protrusió posterior, habitualment per una impactació excessiva. S’ha 

d'evitar pel risc de lesió neurològica. Si veiem que pot succeir, 

habitualment és degut a què l’empelt està infradimensionat. La solució 

seria tallar un nou empelt amb dimensions més adequades. 

• Protrusió anterior, habitualment per una manca d’impactació. Quan 

succeeix això habitualment és que l’empelt està sobredimensionat. La 

solució passa per retallar l’empelt. 

• Basculació de l’empelt, degut a una impactació asimètrica sobre el 

mateix. Ho podem detectar visualment o per radioescòpia. La maniobra 

correctora serà la retirada del mateix i la nova col·locació. 

Ocasionalment haurem de retocar els talls dels extrems per evitar la 

basculació de l’empelt. 

• Esfondrament de l’empelt per fractura del platet a l'hora de fer la 

compressió. En general és una complicació rara. 

En la figura 7.2 podem veure alguns exemples d’aquestes complicacions  en la 

col·locació de l’empelt. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 7.2. Diferents malposicions de l’empelt en la radiografia de control. A: extrusió lateral, B: 
extrusió anterior. C: Basculació de l’empelt. 
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En general, exceptuant la fractura de l’empelt i la protrusió posterior, els altres 

problemes de col·locació són poc importants, i si permeten la càrrega de 

l’empelt no és imperatiu la seva rectificació. 

Finalment, fixarem l’instrumental posterior a compressió per donar una 

precàrrega a l’empelt, amb compte d’evitar l’extrusió anterior del mateix. Per 

aquest motiu és aconsellable d’efectuar un control radioescòpic un cop 

efectuada la compressió de l'instrumental. 

 

7.3 Valoració dels resultats amb al·loempelts. 
Els resultats amb al·loempelt es poden valorar des del punt de vista clínic o bé 

radiològic, ja sia per radiografia simple, per tomografia computeritzada (TC) o 

per altres proves complementaries. A continuació anem a desglossar els 

aspectes que millor poden valorar el resultat dels empelts, amb especial 

atenció a aquells paràmetres que ens ajuden amb més precisió a determinar la 

fallida mecànica de l’empelt. 

7.3.1 Valoració clínica. 
Des del punt de vista clínic, existeixen varies escales que podem utilitzar ja sia 

per valorar dolor (VAS, escala de la JAO, qüestionari de Dallas, etc.) per 

valorar la funció (Índex de Discapacitat d’Oswestry, les escales de Prolo i 

Waddell, l’escala d’IOWA, l’índex de la SOFCOT, etc.), per valorar l’estat de 

salut en general (qüestionari de salut SF-36, el test de sis preguntes de Deio, 

etc.) per valorar l’estat psicològic (MMPI, escala de depressió de Zung, MSPQ, 

escala de personalitat de Eysenck, etc.) i per valorar l’estat de satisfacció del 

pacient2,15. Moltes estan adaptades a la població espanyola i els seus resultats 

estan contrastats, però no és l’objectiu d’aquest treball entrar a valorar cada 

una d’elles. 

 

7.3.2 Valoració per radiologia simple. 
El que ens interessa més és la valoració dels resultats de l'al·loempelt des d’un 

punt de vista radiogràfic, donat que expressaran clínicament el que succeeix a 

nivell biomecànic. Bàsicament hi ha tres paràmetres que hem de valorar pel 
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que fa al resultat tant en les radiografies simples com en la tomografia 

computeritzada, que són la integració de l’empelt, la correcció i manteniment 

del perfil sagital i l’esfondrament en els cossos vertebrals adjacents. 

 

7.3.2.1 Integració de l’empelt. 

Per a determinar la integració radiològica de l’empelt anterior ens basem en la 

classificació de Bridwell-Molinari155,240, publicada al 1995 (veure apartat 

2.3.2.2). Com ja hem explicat, la incorporació grau I implica una fusió i una 

remodelació complerta, la incorporació grau II implica una fusió parcial i una 

remodelació parcial, la incorporació grau III implica que no hi ha fusió ni 

remodelació i l’empelt presenta radiolucències, mentre que la incorporació grau 

IV es caracteritza per una reabsorció de l'empelt, radiolucències i un col·lapse 

superior a 2 mm. En la figura 7.3 podem veure un exemple de cada un dels 

graus d'incorporació anterior de l’empelt valorat en la radiografia. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 7.3 Diferents tipus de osteointegració de l’empelt, segons l’escala de Bridwell-
Molinari155,240. A: Integració grau I. B: Integració grau II. C: Integració grau III. Les fletxes 
indiquen una zona d’osteolisi en la part inferior de l’empelt. D: Integració grau IV. La fletxa 
indica la zona de reabsorció de l’empelt i col·lapse del mateix. 
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7.3.2.2 Correcció i manteniment del perfil sagital. 

Si bé el resultat en el pla transversal és important, la pèrdua de correcció és 

molt infreqüent i habitualment mai dóna problemes. Diferent és en el pla sagital, 

ja que la fallida biomecànica de l’al·loempelt es traduirà en alteracions en el 

perfil del raquis. 

Per valorar aquest perfil tenim diferents índexs que podrem comparar 

preoperatòriament, en el postoperatori immediat i en els diferents controls. 

En primer lloc tenim l’índex sagital (IS), que correspondrà a l’angle entre el 

platet vertebral inferior de la vèrtebra superior i el platet vertebral inferior de la 

vèrtebra afecta. Al resultat d’aquest angle li restarem el valor que té el segment 

en condicions fisiològiques amb valor positiu per a la cifosi i negatiu per a la 

lordosi. Per exemple, un angle de 20º entre els platets en T10 correspon a un 

IS de 15º  (20º-5º=15º), mentre que la mateixa angulació sobre L3 correspon a 

un IS de 30º (20º-[-10º]=30º). 

Un altre paràmetre a valorar és la cifosi segmentaria, que és la cifosi 

generada per la patologia a tractar i correspon a l’angle entre el platet vertebral 

inferior a la vèrtebra superior el platet vertebral superior a la vèrtebra inferior. 

Un tercer aspecte és la cifosi o lordosi general, que correspon a mesurar la 

cifosi o lordosi resultat en tot el segment afectat. Sabem que la columna 

toràcica presenta entre 15 i 40º de cifosi, la unió toracolumbar presenta una 

alineació neutra i la columna lumbar presenta entre -40 i -65º de lordosi. Les 

figures 7.4 i 7.5 il·lustren aquest concepte. 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 7.4. Exemple de manteniment del perfil sagital. A. Al·loempelt col·locat en substitució del 
cos vertebral de L3 afecte per un condrosarcoma. Radiografia postoperatòria. B. Evolució als 4 
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anys, sense pèrdua de la correcció. Marcat en groc podem veure la lordosi del segment, que 
correspon a 10º. Si valorem l’índex sagital, aquest serà de 0º (10-10). Si valorem la lordosi 
general (en vermell), veurem que correspon a 35º. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Figura 7.5. Exemple de pèrdua del perfil sagital. A. Al·loempelt en substitució de cos vertebral 
de T12 per una cifosi postraumàtica com a seqüela d’una fractura, amb bona correcció, però 
amb una instrumentació posterior insuficient. B: Control a l’any, on s’objectiva una pèrdua de la 
correcció. La cifosi segmentaria és de 25º, la cifosi general de 65º i l’índex sagital és de 25º (en 
aquest segment la columna està neutre). 
 

7.3.2.3 Esfondrament a dins del cos vertebral adjacent. 

La capacitat del muntatge (al·loempelt anterior més instrumentació posterior) 

per suportar càrrega, a part del manteniment del perfil sagital, també haurà 

d’evitar l’esfondrament de l’empelt a dins dels platets adjacents. 

Radiològicament ho veurem amb la penetració de l’empelt a dins dels cossos 

vertebrals adjacents. Això dependrà bàsicament de la qualitat de l’os esponjós 

subjacent, i segons alguns autors, del tractament que donem al platet vertebral 

en l’acte quirúrgic. Com ja hem comentat en l’apartat de resultats (apartat 5.3), 

en el nostre treball no hem pogut demostrar que el tractament del platet 

vertebral es correlacioni amb l’esfondrament quan hi ha una instrumentació 

posterior rígida. 

A nivell de la radiologia simple l’esfondrament el podem comptabilitzar amb 

mil·límetres, però sempre tenint en compte la posició de partida en el 

postoperatori immediat i establint una comparació radiològica. Això ho podem 

veure en la figura 7.6. 
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Figura 7.6. Exemple d’esfondrament radiològic de l’al·loempelt. Penetració de 4 mm en el cos 
vertebral inferior als dos anys d’evolució. 
 

7.3.3 Valoració per Tomografia Computeritzada. 
La tomografia computeritzada (TC), com ja sabem, és el millor mètode per a la 

valoració de l’os, i per tant, de l'empelt anterior. Els paràmetres citats 

anteriorment poden ser valorats també per TC. 

 

7.3.3.1 Integració de l’empelt. 

La tomografia computeritzada documenta millor que la radiologia simple la 

integració de l’empelt. Amb la tomografia podem esbrinar si hi ha pas de 

trabècules òssies en els extrems ossis, si hi ha remodelació al voltant de 

l’empelt, o bé si pel contrari hi ha radiolucències que ens indicarien una manca 

de consolidació. En l’actualitat no hi ha cap classificació de la integració de 

l’al·loempelt estructural anterior per TC. En les figures 7.7 i 7.8 podem veure 

diversos exemples de la valoració de la integració per TC. 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 7.7 Exemple d’osteointegració de l’empelt per tomografia computeritzada. En aquest TC 
podem veure l’empelt de la figura 7.3A, i observem el pas de trabècules del cos vertebral a 
l’al·loempelt i la perfecta integració del mateix. 
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Figura 7.8. Exemple de remodelació de l’empelt per TC. Podem veure les radiografies 
postoperatòries (A) i als 6 anys (B) d’un pacient de 26 anys que se li va realitzar una 
corporectomia per un tumor de cèl·lules gegants de T12. mentre que radiogràficament només 
observem una certa remodelació de l’empelt, si efectuem un TC (C) podem veure que en la 
zona de la corporectomia s’ha creat una nova vèrtebra que envolta completament a 
l’al·loempelt. 
 

7.3.3.2 Avaluació tridimensional de l’empelt. 

Per a avaluar el perfil sagital les radiografies biplanars són òptimes ja que 

només volem observar la modificació del perfil del raquis. Ara bé, si que és cert 

que la tomografia computeritzada, especialment les reconstruccions, també ens 

poden ajudar molt a perfilar quin és el grau de lordosi o cifosi obtingut. 

Les mesures que hem remarcat per a la radiologia convencional també són 

aplicables en els paràmetres del TC, essent més acurades si es realitzen amb 

aquesta última tècnica. 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 7.9. A. TC simple d’un al·loempelt estructural col·locat anteriorment i sustentat amb una 
instrumentació posterior, d’on s’extreu el perfil sagital del raquis amb fiabilitat. B. Reconstrucció 
tridimensional del mateix al·loempelt que permet obtenir més informació pel que fa a la seva 
col·locació en el raquis. 
Cal remarcar que les noves tècniques de TC helicoïdal d’alta resolució que 

permeten efectuar reconstruccions tridimensionals del raquis, i a la vegada 

A B C

A B



 
7. Aplicació clínica. 
 

 
254

permeten eliminar determinades parts en funció de la seva densitat radiològica, 

aporten una nova visió del muntatge en general i de les alineacions tant en el 

pla frontal com sagital. Les figures 7.9, 7.10 i 7.11 il·lustren aquest concepte 

que hem esmentat. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 7.10. A. TC simple d’un al·loempelt estructural col·locat anteriorment i sustentat amb una 
instrumentació anterior. B. Reconstrucció tridimensional del mateix al·loempelt que permet 
obtenir més informació pel que fa a la seva col·locació en el raquis. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 7.11. Reconstrucció tridimensional en TC helicoïdal. Dona de 59 anys afecta de cifosi 
postraumàtica a nivell de T11, que es va fer un doble abordatge amb instrumentació posterior i 
empelt anterior amb dos fragments de peroné. A. Control radiològic postoperatori. B. TC als 
tres mesos de la intervenció. C. Reconstrucció tridimensional en visió anteroposterior i lateral a 
on s’ha sostret el raquis i s’ha deixat la instrumentació posterior de titani (en verd) i l’empelt 
estructural anterior (els dos peronés, en color beix).  
 
7.3.3.3 Esfondrament a dins del cos vertebral adjacent. 

La valoració de l’esfondrament en el TC és més precisa i es poden mesurar els 

mil·límetres perduts directament sobre la imatge. Un exemple el podem veure 

en la figura 7.12. 
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Figura 7.12. Valoració per TC de l’esfondrament d’un fragment de fèmur en el platet vertebral 
inferior d'una pacient tractada per una afectació metastàtica sobre T7. A. Imatge general de la 
col·locació de l’al·loempelt amb una placa anterior. B. Detall de la penetració de l’al·loempelt en 
el platet vertebral inferior (uns 3 mm aproximadament).  
 

7.3.3.4 Altres paràmetres. 

Especial atenció volem donar a la presència d'aire a dins de l’empelt i en la 

zona de contacte amb el platet vertebral. Aquest aire es pot observar durant 

mesos després de la cirurgia, i es deu a la manipulació de l’empelt en l’acte 

operatori. Habitualment no té cap transcendència clínica, i creiem que no es 

relaciona amb la manca de consolidació. La localització en la zona de contacte 

amb els platets vertebrals no hauria de dificultar la integració de l’al·loempelt. 

En la figura 7.13 podem veure vàries imatges aèries en diferents empelts. 

 

 

 

 

 

 

Figura 7.13. Exemples d’aire al voltant de l’empelt. A. Gran bombolla d’aire en un al·loempelt de 
fèmur de 18 mesos d’evolució. B. Imatges aèries en la base i en l’interior d'un al·loempelt de 
peroné de 10 mesos d’evolució. C. Imatge aèria en la zona superior i en l’interior d'un 
al·loempelt de fèmur de sis mesos d’evolució. 
 

Un altre aspecte a destacar és la presència d’imatges lítiques al voltant de 

l’empelt, les quals hauran de valorar-se amb cura en funció de la patologia de 

base del pacient i del temps d’evolució de la col·locació de l’al·loempelt anterior. 

En la figura 7.14 poden veure un exemple d'imatge osteolítica al voltant d’un 

al·loempelt que pot correspondre a zones de reabsorció òssia degut a què la 
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major part de les forces es transmeten per l'empelt anterior, i per tant, les zones 

vertebrals adjacents no transmeten càrrega i sofreixen un procés de reabsorció. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 7.14. Exemple d’osteolisi al voltant de l’empelt. TC del raquis lumbar efectuat a una 
pacient amb un al·loempelt amb cinc anys d’evolució. Podem observar les zones osteolítiques 
(fletxes vermelles), sense transcendència clínica en aquest cas. 
 

7.3.4 Valoració per altres mètodes d’imatge. 
Hi ha altres mètodes d’imatge que ens poden ajudar a valorar l’al·loempelt 

anterior, però no aporten excessives avantatges sobre els dos que hem citat 

prèviament. La utilitat d'altres mètodes d’imatge, tal com la gammagrafia òssia i 

la ressonància magnètica nuclear serveixen més per a un seguiment de la 

patologia prèvia que per efectuar un seguiment estricte de l’al·loempelt. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 7.15. Exemples de RMN de diversos al·loempelts, en talls sagitals. A amb gadolini, B. 
RMN en T2, C. RMN en T1, D. Potenciat en densitat. 
 
Especial menció té la RMN en la qual podrem avaluar tant les parts toves, el 

canal raquidi i la intensitat del senyal de l’al·loempelt, el qual sempre es veurà 

A B C D



Anàlisi biomecànic amb un model d’elements finits de la 
corporectomia vertebral lumbar utilitzant al·loempelts estructurals. 

 

 
257

hipointens en T1 i T2, corresponent al senyal característic d’os no vascularitzat 

(figures 7.15, 7.16). 

 
 

 

 

 

 

 

 
Figura 7.16. Exemples de RMN de diversos al·loempelts, en talls axials. A. Imatge en T1. B 
Imatge en T2. 
 
La gammagrafia amb Tecneci99m ens indicarà l’activitat osteogènica existent al 

voltant del focus de consolidació de l’empelt, essent el propi empelt hipocaptant 

degut a la manca de vascularització. 

 

7.4 Experiència clínica pròpia amb al·loempelts. 
Des del juny de 1993 fins al desembre del 2002 (9 anys i mig) vàrem intervenir 

un total de 75 pacients adults en els quals se'ls hi va col·locar un total de 89 

al·loempelts estructurals anteriors. A l’any 2001 vàrem reportar els resultats 

inicials d’aquests empelts (Cáceres i col·lab. 2001, 2002, 2004312, 313, 314).  

Els criteris d'inclusió en aquest estudi van ser: 

• Pacients de qualsevol edat. 

• Col·locació d'un al·loempelt de banc de teixits a nivell anterior. 

• Complementació del muntatge amb una instrumentació. 

L’edat mitjana va ser de 45 anys (19-89 anys), i pel que fa al sexe 41 pacients 

eren dones mentre que 34 eren homes. Setanta-nou al·loempelts estaven 

complementats amb una instrumentació posterior, sis estaven complementats 

amb una instrumentació anterior i quatre empelts tenien una instrumentació 

anterior i posterior a la vegada. Dels 89 empelts anteriors, en 43 pacients es 

van col·locar en substitució del cos vertebral, és a dir, amb motiu d’una 
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corporectomia vertebral. Els 32 al·loempelts restants es van utilitzar per 

reomplir l’espai discal en pacients amb discectomia anterior, 

L'etiologia de la col·locació de l'al·loempelt va ser per causa degenerativa en 8 

pacients, per cifoescoliosi en dotze pacients, per tumors primaris del raquis i 

metàstasi en vint-i-tres pacients, per cifosi postraumàtica en vint pacients, per 

seqüeles de cirurgies prèvies (“failed back”) en set pacients i per fractures en 

cinc pacients. La distribució de percentatges la podem veure en la figura 7.17. 

 

 

  

  

 

 

 

Figura 7.17. Patologies que van requerir la col·locació de l’al·loempelt en el nostre estudi (en 
percentatge). 
 

Els al·loempelts van ser obtinguts tots de donant mort, i van ser conservats 

congelats en fresc segons els protocols del Banc d’Ossos de l'Hospital de La 

Santa Creu i Sant Pau. Es van practicar cultius de cada peça d’os, i es van 

esterilitzar congelats en fresc. En l'acte quirúrgic es van descongelar els 

empelts, i es van rentar amb solució salina estèril. Els empelts es van preparar 

segons hem explicat en l’apartat anterior. 

Respecte al tipus d’empelt estructural, en 79 empelts va usar-se fèmur, en nou 

pacients es van usar peroné (un, dos o tres fragments) i en un pacient es va 

usar tíbia. 

El seguiment es va fer al mes, als tres mesos, als sis mesos, i a l’any, per 

seguir amb un seguiment semestral si no hi havia cap incidència que obligués a 

escurçar aquests períodes. Els resultats es van avaluar tenint en compte dos 

aspectes: 

• Des del punt de vista de la valoració clínica es va aplicar l’escala 

analògica visual (VAS) per determinar el dolor i l’Índex de Discapacitat 

d’Oswestry (ODI) per a determinar l’estat funcional dels pacients. 
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• Des del punt de vista de la valoració radiogràfica es va avaluar la 

correcció i el manteniment de la mateixa mitjançant l’índex sagital entre 

el platet inferior de la vèrtebra inferior i el platet superior de la vèrtebra 

superior. La valoració de la incorporació radiològica es va fer amb 

l’escala de Bridwell. 

• Es va efectuar un TAC en el qual es va avaluar el pas de les trabècules. 

Les observacions radiològiques es van efectuar per dos observadors 

independents. El seguiment mitjà va ser de 4,8 anys (d’un a nou anys), i vint-i-

set pacients tenien un seguiment superior a cinc anys. 

 

7.4.1 Resultats clínics. 

Pel que fa al dolor preoperatori, aquest és situava al voltant de 7.5 punts en 

l’escala VAS (5-9.5 punts), situant-se a una mitja de 2.8 punts en el 

postoperatori (d’un a sis punts). Per tant, el descens mitjà en la puntuació del 

dolor en l’escala analògica visual va ser de 4.7 punts. 

Pel que fa a la valoració funcional, la puntuació mitja en l’ODI inicial va ser de 

42.3% (del 22 al 78%) passant a una mitja 13.8% en la valoració final (de 6 al 

44%). Per tant, la funció del raquis va millorar un 28.5 % en l’Índex de 

Discapacitat de Oswestry. 

 

7.4.2 Resultats radiològics. 

Pel que fa als resultats radiològics, 84 dels 89 empelts estructurals van mostrar 

incorporació grau I o II de l'escala de Bridwell, el que representa el 94.5% del 

total d'empelts. Avaluant només les corporectomies, la consolidació va ser del 

93% (40 de 43). Un empelt va col·lapsar-se i es va esfondrar en els platets 

vertebrals adjacents (1.1 % del total) amb una pèrdua de 10º en l’índex sagital 

(corresponent a una metàstasi de carcinoma renal). Dos casos (quatre 

al·loempelts) no van mostrar incorporació als 3.5 anys de la col·locació de 

l'empelt (4.5 % del total). Aquests dos últims casos corresponien a una cifosi 

postraumàtica i a una neurofibromatosi, un sense transcendència clínica i l‘altre 

amb pèrdua de la correcció obtinguda en el postoperatori. 
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Pel que fa al grau d’incorporació en l’escala de Bridwell, vint-i-cinc pacients 

presentaven una incorporació tipus I, quinze presentaven una incorporació 

tipus II, mentre que dos eren tipus III, i un cas tipus IV. 

L’índex sagital del segment artrodesat es va recuperar una mitjana de 24.3º (de 

3 a 38 graus) i el perfil sagital global es va recuperar en tots els pacients. 

Pel que fa a les complicacions, vàrem tenir una taxa de 6.6% de complicacions.  

En dos pacients es va produir una infecció de la via posterior que va requerir 

desbridament i teràpia antibiòtica, amb bona evolució clínica. Un pacient va 

patir un quilotòrax que es va solucionar amb dieta hipolipídica, i dos pacients 

van patir dolor postoracotomia. En cap pacient es va objectivar transmissió de 

malaltia degut a l’al·loempelt ni infecció de la via anterior. 

La comparació entre empelts de fèmur i peroné no va mostrar diferències 

significatives, però és un resultat amb molt poca consistència degut a la gran 

diferència de nombre entre els dos grups. 

En les figures de 7.18 a 7.23 podem veure diversos exemples d’al·loempelts 

anteriors col·locats en diferents tipus de patologia (fractura vertebral, tumor 

vertebral, fallida de caixa intersomàtica, espondilitis anquilopoiètica, cifosi 

postraumàtica i patologia degenerativa del raquis), amb el seu resultat a llarg 

termini. 

Amb aquests resultats concloem que l’al·loempelt estructural anterior és efectiu 

a mig termini per a mantenir la correcció sagital combinat amb la fusió i 

instrumentació posterior, amb una taxa de fusió comprable a la de l’autoempelt 

(superior al 90%) i amb bons resultats clínics. 
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Figura 7.18. Exemple d’al·loempelt utilitzat en fractures vertebrals. Es tracta d'un pacient 
mascle de 44 anys amb una fractura - esclat de L4 degut a precipitació per intent d’autòlisi. A: 
imatge radiològica inicial front i perfil. B: TAC inicial on podem veure la gran comminució del 
cos de L4 i la lesió en “split”. Es va decidir tractament per abordatge combinat en dos temps. C: 
Control radiològic un cop realitzat el temps posterior amb la instrumentació transpedicular. D: 
control radiològic un cop realitzat el temps anterior i amb un al·loempelt estructural de fèmur 
intersomàtic. 
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Figura 7.19. Exemple d’al·loempelt utilitzat en patologia tumoral. Dona de 26 anys d’edat afecta 
de condrosarcoma del cos vertebral de L1. A: front i perfil radiològic de la lesió. B: RMN on 
podem veure la lesió i l’afectació del canal. C: RMN axial de la lesió. D: gammagrafia òssia on 
podem observar la captació del cos vertebral de L1. Es va practicar un doble abordatge 
anteroposterior amb resecció de la lesió i col·locació d'un al·loempelt de fèmur, conjuntament 
amb una instrumentació posterior T9-L3. E: Imatge quirúrgica de l'empelt de fèmur anterior. F: 
imatge de la peça ressecada i radiografia de la mateixa. G: Control radiològic postoperatori als 
tres mesos. H: Control radiològic als 5 anys de la lesió, objectivant-se la remissió del 
condrosarcoma i la integració de l’empelt.. I: Control per TAC als 5 anys. J: Control per RMN als 
5 anys. 
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Figura 7.20. Exemple d’al·loempelt col·locat en un fracàs de caixa intersomàtica. Es tracta d'un 
pacient de 26 anys que va patir una fractura- afalcament vertebral en T12 degut a un accident 
de trànsit. A. Imatge radiològica inicial en el perfil. B: RMN inicial. C: El pacient es va intervenir i 
se l’hi va col·locar aquesta caixa intersomàtica anterior, amb empitjorament de la cifosi (38º). Es 
va decidir fer un triple abordatge en un sol temps quirúrgic, amb D: un primer temps posterior, 
instrumentació T10-L2 i osteotomia facetaria posterior. E: un segon temps anterior amb 
extracció de la caixa intersomàtica, cruentació i col·locació d'al·loempelt estructural de fèmur i 
F: un tercer temps posterior amb fixació de la instrumentació a compressió. G: Control 
radiogràfic en l’anteroposterior i en el perfil als 24 mesos de seguiment. H. TC de control als 24 
mesos de seguiment on es pot observar la integració de l’empelt. 
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Figura 7.21. Exemple d’empelt 
anterior en un cas d’espon-
dilitis anquilopoiètica. Es tracta 
d'un home de 52 anys amb 
aquest quadre de seudo-
discitis T11-T12. A: Imatge 
radiològica inicial front i perfil, 
amb un gran defecte anterior. 
B: RMN de la lesió a nivell 
T11-T12. C: Gammagrafia 
òssia amb l’hipercaptació T11-
T12. D: TAC toracolumbar on 
es pot veure el gran defecte 
anterior. E: primer temps amb 
la via posterior i la 
instrumentació transpedicular 
T8-L2 col·locada. F: control 
radiològic del primer temps 
quirúrgic, amb el defecte 
anterior important que 
condiciona l’estrès de la 
instrumentació posterior. G: 
segon temps anterior amb la 
resecció de la lesió i la 
col·locació dels empelts de 
peroné fixats amb un parell de 
grapes. H: control radiogràfic 
final amb un seguiment de 21 
mesos. 
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Figura 7.22. Exemple d’al·loempelt anterior col·locat en un cas de cifosi postraumàtica. Es 
tracta d'un home de 37 anys que va patir una fractura - afalcament de L1. A: Rx inicial de la 
fractura. Aquesta fractura va evolucionar a una cifosi postraumàtica, fet pel qual es va intentar 
una vertebroplastia. B: Rx evolucionada a la cifosi postraumàtica. C: Rx amb la vertebroplastia 
realitzada. D: RMN inicial. E: RMN un cop evolucionada la cifosi. Es va realitzar una triple via 
en el mateix acte quirúrgic amb un primer temps posterior amb osteotomia i instrumentació 
T11-L3, un segon temps anterior amb vertebrectomia, exèresi del ciment i col·locació 
d'al·loempelt de fèmur i un tercer temps posterior amb fixació de la instrumentació a 
compressió. F: Imatge de la via posterior. G: Imatge de la via anterior. H: Control radiològic als 
17 mesos. I: Control per TAC als 18 mesos. 
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Figura 7.23. Exemple d’al·loempelt anterior en patologia degenerativa del raquis. Dona de 68 
anys d’edat amb escoliosi degenerativa i espondiloatrosi del raquis lumbar. A. Radiografies 
inicials a on es pot observar l’escoliosi i la manca de lordosi lumbar. B. Es va procedir a una 
instrumentació i artrodesi posterior T12-L1 amb aport d’empelt i daus d’hidroxiapatita C. La 
pacient va persistir amb dolor, es va retirar la instrumentació i es va evidenciar una progressió 
cap a una cifosi del raquis lumbar, amb absència de consolidació. D. Es va realitzar una nova 
intervenció, amb triple abordatge, osteotomies posteriors i instrumentació, abordatge anterior i 
col·locació d'al·loempelts estructurals per augmentar la lordosi i finalment, altre cop via posterior 
tancament de la instrumentació a compressió. E. Control radiològic postoperatori immediat, 
amb augment de la lordosi lumbar. F. Manteniment del perfil obtingut als tres anys de la 
intervenció, amb bon resultat clínic. 
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8.1 Conclusions sobre la hipòtesi de treball o 
conclusions principals. 
 

8.1.1. Els canvis en la repartició de tensions i deformacions en els models 

estudiats són més importants quant s’utilitza empelt de peroné, ja sigui amb 

tres o sis fragments. 

8.1.2. La asimetria de l’empelt (en particular la tíbia) desequilibra l’estructura en 

el model de càrrega de flexió i compressió. 

8.1.3. Conseqüentment amb les dues conclusions anteriors, la utilització de 

l’empelt diafisari cortical de fèmur és el més adequat des del punt de vista 

biomecànic col·locat anteriorment en substitució del cos vertebral. 

 

8.2 Conclusions sobre els objectius o  
conclusions accessòries. 
 

8.2.1. Quan realitzem una corporectomia és necessari un suport (al·loempelt) 

en la part anterior del raquis per a estabilitzar el muntatge. Aquest suport fa 

disminuir considerablement les tensions dins de la instrumentació 

transpedicular, quedant aquestes per sota del límit elàstic i de fatiga del 

material. 

8.2.2 La combinació d’una instrumentació posterior i l’empelt recolzat sobre l’os 

esponjós fa que les tensions de les vèrtebres adjacents es reparteixin millor 

que amb la conservació del platet vertebral. 

8.2.3 La geometria i la posició respecte al centre del cos vertebral superior i 

inferior juga un paper important sobre la rigidesa del sistema i sobre els camps 

de tensions en les vèrtebres adjacents. 

8.2.4 La repartició de tensions i deformacions en els models estudiats són 

diferents respecte al model anatòmic sa, el què condicionarà fenòmens de 

remodelació en les vèrtebres adjacents. 
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