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RESUMEN. El aflojamiento de los implantes, la falla 
catastrófica de la interfaz hueso-tornillo, la migración de ma-
terial y la pérdida de estabilidad de los componentes del en-
samble de la fijación constituyen una seria complicación en la 
cirugía de columna de adultos. La contribución de la biome-
cánica se basa en la medición experimental y la simulación 
de las fijaciones transpediculares de columna. La trayectoria 
de inserción cortical mostró un incremento en la resistencia 
de la interfase tornillo-hueso respecto a la inserción pedicular 
tanto para fuerzas de tracción axiales al tornillo como en dis-
tribución de esfuerzos en la vértebra. Los tornillos de doble 
rosca tuvieron una resistencia similar a los pediculares están-
dar. Los tornillos de rosca parcial de cuatro filetes mostraron 
mejor resistencia a la fatiga en cuanto a mayor carga de rotura 
y número de ciclos para la falla. Los tornillos aumentados, ya 
sea con cemento o hidroxiapatita mejoraron también la resis-
tencia a la fatiga en vértebras osteoporóticas. Las simulacio-
nes de segmentos rígidos confirmaron la presencia de esfuer-
zos superiores en los discos intervertebrales que provocan el 
daño de los segmentos adyacentes. La parte posterior de las 
vértebras puede estar sometida a mayores esfuerzos, funda-
mentalmente en la superficie de la interfaz hueso-tornillo, por 
lo que son más susceptibles a la falla en esta región.

Palabras clave: instrumentación transpedicular de co-
lumna, interfaz hueso-tornillo, esfuerzos, biomecánica.

ABSTRACT. Implant loosening, catastrophic failure 
of the bone-screw interface, material migration, and loss 
of stability of the fixation component assembly constitute 
a serious complication in adult spinal surgery. The 
contribution of biomechanics is based on experimental 
measurement and simulation of transpedicular spinal 
fixations. The cortical insertion trajectory showed an 
increase in the resistance of the screw-bone interface with 
respect to the pedicle insertion trajectory, both for axial 
traction forces to the screw and for stress distribution in the 
vertebra. The double-threaded screws and standard pedicle 
screws had similar strength. Partially threaded screws with 
four-thread showed better resistance to fatigue in terms of a 
higher failure load and number of cycles to fail. Cement or 
hydroxyapatite augmented screws with also showed a better 
fatigue resistance in osteoporotic vertebrae. Rigid segment 
simulations confirmed the presence of higher stresses on the 
intervertebral discs causing damage to adjacent segments. 
The posterior body of the vertebra may be subjected to high 
stresses, in the bone-screw interface, being this bone region 
more susceptible to failure.

Keywords: spine transpedicular instrumentation, bone-
screw interface, stress, biomechanics.
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Figura 1: 
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B) La fuerza de extracción 
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del hueso entre filetes 
del tornillo. C) La fuerza 
transversal puede ampliar 

el agujero de inserción y la 
pérdida del anclaje.
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Introducción

La instrumentación de la columna mediante la fijación 
transpedicular ofrece estabilidad, ya sea en la región torá-
cica o lumbar.1 La instrumentación de la columna por vía 
transpedicular es una técnica muy empleada, mediante la 
inserción de un tornillo en el pedículo busca formar un en-
samble de componentes metálicos biocompatibles de varias 
formas como barras, placas y discos para lograr la estabili-
dad. Se requiere estabilizar el segmento vertebral cuando 
hay curvaturas con arcos pronunciados en el plano anatómi-
co frontal, en presencia de fracturas de vértebras y cuando 
hay degeneración en los discos intervertebrales.

De acuerdo a Alkaly y colaboradores,2 a pesar de los ade-
lantos tecnológicos de los sistemas de fijación o anclaje, el 
aflojamiento de los implantes, la falla catastrófica de la in-
terfaz hueso-tornillo, la migración de material y la pérdida 
de estabilidad de los componentes del ensamble constituyen 
una seria complicación en la cirugía de columna de adultos. 
Los factores biomecánicos que afectan la capacidad de fija-
ción de los tornillos transpediculares son:

1. El diseño de los tornillos (diámetro, longitud, número de 
filetes, paso, material, etc.),

2. las características anatómicas del cuerpo vertebral y del 
pedículo (geometría de las vértebras, densidad ósea, las 
propiedades biomecánicas del hueso vertebral) y

3. las técnicas de inserción del tornillo.3

En pacientes con osteoporosis se agudiza el problema de 
lograr un anclaje adecuado entre el tornillo y el implante, 
lo que constituye un reto para los cirujanos.4 Con la aplica-
ción de los métodos de la biomecánica es posible obtener 
el comportamiento del tejido óseo bajo varias condiciones 
de carga,5 así como evaluar el comportamiento del anclaje 
en la interfaz hueso-tornillo (IHT) en fijaciones de columna 
vertebral para varias densidades óseas. El objetivo de este 
trabajo es analizar las contribuciones de los métodos de aná-

lisis de la biomecánica al estudio de la instrumentación de 
columna.

Pruebas mecánicas en la interfaz hueso-tornillo

Las articulaciones que componen la columna permiten 
movilidad en los tres planos anatómicos: la flexión exten-
sión en el plano sagital, la flexión lateral en el plano fron-
tal y la rotación en el plano transversal. Durante la flexión 
de columna el tronco toma una postura arqueada hacia 
adelante, provocando una compresión de los discos inter-
vertebrales en su parte anterior y los tejidos en su parte 
posterior se estiran. En la flexión lateral, el disco se com-
prime en un lado y en el otro se descomprime, mientras 
que músculos y ligamentos se traccionan en el lado opues-
to de la flexión. En la rotación se produce una combina-
ción de estiramiento de los tejidos y rotación en los discos 
intervertebrales.

En columnas instrumentadas se limita la movilidad de 
las articulaciones facetarias y sobre en los tornillos apare-
cen fuerzas longitudinales y tangenciales que tienden a reti-
rar el tornillo del hueso o provocar su falla (Figura 1A). El 
tejido óseo presente entre los filetes del cuerpo del tornillo 
es el encargado de mantener una buena fijación mecánica; 
sin embargo, sus propiedades mecánicas son inferiores a 
las del tornillo, situación que influye en la estabilidad de 
la instrumentación. Producto de la extracción del tornillo 
(fuerza longitudinal, Figura 1B) surgen esfuerzos cortantes 
en el tejido óseo, que si superan el límite de resistencia del 
hueso se puede fracturar con el consecuente aflojamiento 
del tornillo.

La fuerza transversal puede provocar el aplastamiento 
del tejido óseo, el tornillo se inclina hacia arriba y abajo, 
creando una ampliación en el orificio de inserción en forma 
de cuña, más pronunciada hacia el interior del cuerpo verte-
bral, con un centro de rotación o punto de menor ancho del 
canal en la entrada del cuerpo vertebral posterior (Figura 
1C). La carga transversal es común en la dirección craneo-
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caudal, pues se trasmite por las barras que unen una vértebra 
con otra y que dan estabilidad al segmento; también se pue-
de presentar en dirección mediolateral. Bajo condiciones de 
flexión lateral o rotación del tronco también pueden mani-
festarse en momentos de torsión en la interfaz. Por tanto, la 
naturaleza de las cargas presentes es combinada y dan lugar 
a esfuerzos tanto normales como tangenciales.

A la presencia de cargas combinadas en la interfaz hueso-
tornillo hay que sumar su carácter cíclico. Los cambios en 
la dirección de los movimientos de la columna provocan el 
cambio de dirección de las fuerzas y constituyen un riesgo 
de fallo del tejido óseo y de los componentes de la fijación 
por fatiga acumulada. Se puede producir el aflojamiento o la 
extracción del tornillo por fallo del tejido óseo (Figura 2A) 
y/o la rotura de los tornillos o de alguno de los elementos 
del ensamble por el fallo del material metálico de la fijación 
después de la artrodesis lumbar (Figura 2B).2,6,7

De acuerdo con las observaciones clínicas de Chen y co-
laboradores,8 la mayoría de las fallas de tornillos se aprecian 
en la parte caudal de la construcción posterior, esto es, en la 
zona donde el tornillo sale de la interfaz. La posible causa 
mecánica es que se comporta similar a una viga en voladizo 
y los mayores esfuerzos se ubican en la zona de adyacente 
donde termina el «empotramiento», que en este caso es la 
interfaz hueso-tornillo (IHT). En la práctica clínica también 
se ha observado la falla de tornillos en su parte roscada, esto 
podría estar relacionado con los concentradores de esfuerzo 
que aparecen entre los filetes y que empeoran con la acción 
de cargas cíclicas en dirección longitudinal y transversal a 
la sección del tornillo. A partir de una cantidad finita de ci-
clos se produce la formación de grietas que crecen hasta la 
falla del tornillo por fatiga acumulada.

Las normas establecen los criterios de evaluación preclí-
nica de los diseños de los componentes de los ensambles de 
componentes metálicos biocompatibles para instrumenta-
ciones.9 Recomiendan el uso de bloques de polímeros como 
modelo de vertebrectomía para imitar los cuerpos vertebra-
les. Esta configuración supone que la parte anterior de la 
columna está totalmente comprometida.10 La uniformidad y 
consistencia de las propiedades mecánicas de las muestras 

de espuma de poliuretano hacen de este material un sustitu-
to del hueso para realizar pruebas comparativas del anclaje 
en la IHT y otros dispositivos médicos. También se hace 
la evaluación de la resistencia de las fijaciones en muestras 
cadavéricas para analizar la resistencia de nuevos materiales 
y diseños.

La resistencia del anclaje se ve influenciada por la can-
tidad y la calidad de tejido óseo entre los filetes de los tor-
nillos. Para determinar la resistencia del anclaje en la IHT 
antes de extraer el tornillo transpedicular insertado en vér-
tebras cadavéricas se aplica una fuerza axial de extracción. 
Los tornillos cónicos requieren de una fuerza de extrac-
ción similar a la de los tornillos convencionales, mientras 
que el torque de inserción es superior.11,12,13,14 De acuerdo a 
Brasiliense y colaboradores,15 los tornillos de doble rosca 
y los de rosca simple mostraron una resistencia a la extrac-
ción axial y a la fatiga similar. La fijación que se alcanza 
con los tornillos de doble rosca fue relativamente indepen-
diente de la densidad ósea, mientras que dependió mucho 
de la porosidad.

Los tornillos convencionales tienen el inconveniente de 
que la reducción de la densidad y la porosidad del hueso 
esponjoso pueden limitar en anclaje en la IHT. Los torni-
llos corticales se agarran al pedículo a través de la pars 
interarticularis con una trayectoria medial a lateral. Esta 
trayectoria maximiza teóricamente el agarre con el tejido 
cortical y mejora la fijación a largo plazo. Sansur y colabo-
radores4 realizaron un estudio comparativo entre la fijación 
transpedicular convencional y la cortical. Encontraron que 
las propiedades de la fijación transpedicular convencional y 
cortical dependieron del nivel de la vértebra instrumentada. 
La fijación con tornillos corticales exhibió un incremento 
en la carga de fallo en los segmentos lumbares inferiores, 
mientras que la fijación transpedicular convencional demos-
tró cargas de falla más altas en los elementos vertebrales 
superiores.

Weiser y su equipo16 compararon tornillos estándar de 
doble filete respecto a tornillos parciales de roscas parcia-
les de cuatro filetes corticales (la parte posterior del tornillo 
es la que tiene un mayor número de filetes), cada tipo de 

Figura 2: 

Fallo de los implantes en 
instrumentación transpedicular de 
columna. A) Pérdida de la sujeción 
producto de la falla del tejido óseo. 
B) Falla del tornillo en la parte 
posterior de la construcción.
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tornillo fue insertado en vértebras cadavéricas en el pedí-
culo izquierdo y derecho, respectivamente. Aplicaron una 
carga cíclica variable en dirección craneocaudal (transversal 
a la sección del tonillo) para provocar la fatiga en los torni-
llos. La carga aplicada ocasionó que el tornillo se inclinara 
creando la ampliación en el orificio de inserción en forma 
de cuña. Observaron que existe una diferencia significativa 
con respecto a la carga de fatiga entre los dos tipos de torni-
llos sólo en función de la densidad ósea, y argumentan que 
este resultado se debe a que la disminución en la densidad 
ósea esencialmente afecta el hueso trabecular y que el torni-
llo cortical roscado busca optimizar el anclaje cortical en el 
pedículo, donde la influencia de la densidad ósea es menor. 
Por otra parte, los hilos de roscas finos conducen a un au-
mento significativo de la estabilidad en cuerpos vertebrales 
con baja densidad ósea.

Oikonomidis y colaboradores17 emplearon vértebras ca-
davéricas osteoporóticas frescas y compararon el comporta-
miento de elementos fabricados con titanio respecto a fibras 
de carbono reforzado PEEK. Observaron que ambos mate-
riales proporcionan propiedades biomecánicas similares con 
respecto a la carga de falla. Sin embargo, los cambios mi-
croscópicos tuvieron una diferencia significativa en la for-
mación de cavidades alrededor de los tornillos. Por lo que se 
puede plantear que las tasas de aflojamiento de los tornillos 
son menores debido al cambio de rigidez de las fibras de 
carbono reforzado PEEK en comparación con los implantes 
de titanio. Afirman que una mayor rigidez del implante se 
asocia con una menor absorción de las fuerzas y por tanto, 
con mayor transferencia de las cargas a la IHT. Este fenó-
meno conduce a la formación de microgrietas que puede ser 
una causa de aflojamiento temprano del implante.

Con la finalidad de elevar la calidad del anclaje en la IHT 
se emplean materiales biocompatibles como el cemento 
óseo y la hidroxiapatita, este proceso se conoce como «au-
mento». Kanno y colaboradores18 comprobaron el efecto de 
introducir hidroxiapatita en el agujero en muestras de espu-
ma de poliuretano y en vértebras cadavéricas bajo la acción 
de una fuerza de extracción (tensión longitudinal) a veloci-
dad constante. La fuerza máxima de extracción del tornillo 
fue significativamente mayor en muestras aumentadas res-
pecto a las no aumentadas. También efectuaron ensayos de 
flexión con una carga aplicada de forma cíclica en dirección 
craneocaudal (fuerza transversal) en muestras de espuma de 
poliuretano, para esta prueba también se demuestra el incre-
mento del anclaje en la interfaz hueso-tornillo, se requirió 
mayor número de ciclos de palanca y una fuerza máxima 
significativamente mayor en los tornillos con aumento.

Weiser y colegas19 examinaron muestras cadavéricas y 
aplicaron una carga de forma cíclica en dirección craneo-
caudal a tornillos transpediculares. También realizaron el 
aumento de las vértebras con cemento óseo del tipo Spine-
Plex. Como resultado observaron que el tornillo hace una 
oscilación en la punta con el patrón observado16 explicado 
en párrafos anteriores (Figura 1C). Realizaron una tomo-
grafía una vez concluida la prueba en la que se observa-

ron signos de pérdida del anclaje de la IHT, pero la cabeza 
del tornillo no había empezado a inclinarse aún. Similar al 
trabajo en muestras de espuma de poliuretano,18 el grupo 
de vértebras osteoporóticas mostró que tanto la carga como 
el número de ciclos a la falla de los tornillos aumentados 
es significativamente mayor en comparación con los no 
aumentados. No encontraron diferencia significativa en la 
carga ni ciclos de falla en tornillos aumentados en vérte-
bras con densidad normal y osteoporótica, mientras que en 
estos mismos grupos sin aumentar sí hubo una diferencia 
significativa en la carga y ciclos de falla, siendo superior en 
vértebras con mayor densidad ósea.

Otra técnica empleada para restaurar el anclaje en la 
IHT son las cirugías de revisión, que consisten en insertar 
un tornillo de mayor diámetro que el colocado en la cirugía 
inicial. En este sentido, Varghese y colaboradores20 compro-
baron el efecto que tiene incrementar el diámetro del torni-
llo, inicialmente insertaron tornillos de Ø 5.5 mm y luego 
incrementaron el diámetro a Ø 6.5 mm o a Ø 7.5 mm en dos 
grupos de experimentos. Realizaron pruebas de extracción 
de tornillos en muestras de espuma de poliuretano y vérte-
bras cadavéricas. Apreciaron que en revisiones con tornillos 
de Ø 5.5 a Ø 6.5 mm disminuyó la resistencia del anclaje en 
la IHT, mientras que para un incremento de 2 mm en dimen-
sión, la cirugía de revisión puede incrementar el anclaje, por 
lo que se recomienda emplear tornillos que superen en 2 
mm la dimensión máxima de este dispositivo médico.

Simulación biomecánica de la interfaz hueso-tornillo

Las pruebas experimentales para determinar la fuerza 
que provoca el fallo de la IHT se realizan en bloques de 
espuma de poliuretano o en vértebras cadavéricas. Las pro-
piedades biomecánicas de ambos especímenes distan de las 
que existen en tejido óseo en pacientes vivos. Otro método 
científico empleado en el estudio de las vértebras instru-
mentadas es la simulación biomecánica.

La simulación de vértebras instrumentadas se realiza 
partiendo de la simplificación del objeto real a un modelo 
biomecánico.21,22 Los modelos biomecánicos permiten de-
terminar de manera aproximada el comportamiento de la 
IHT. Por tanto, estos modelos incluyen fundamentalmente 
la geometría del hueso y de los elementos del ensamble de 
la fijación, las propiedades mecánicas y las cargas, restric-
ciones y movimientos presentes en el modelo. A partir de 
imágenes médicas del paciente provenientes de tomógrafos 
o resonadores se genera la geometría de los tejidos bioló-
gicos, este tipo de modelos son específicos al paciente. En 
otros, los autores emplean geometrías genéricas23 o gene-
radas a partir de la tomografía de un paciente y realizan el 
escalado de los datos para ajustarlo a otro paciente.

Las propiedades mecánicas del hueso influyen en el mo-
delo. Determinar el esfuerzo de falla para el tejido trabe-
cular es más difícil que para el cortical, debido a que sus 
propiedades mecánicas dependen no sólo de la rigidez de 
la trabécula, sino de su orientación o disposición.24 La con-
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figuración de las trabéculas cambia en cada tipo de hueso 
y dentro del mismo hueso.25,26,27 Banse y colaboradores28 
establecieron en su estudio que el esfuerzo de fluencia se 
encuentra en el rango de 0.6 a 6.17 MPa, siendo este último 
para densidades de 0.35 g/cm3. Las propiedades mecánicas 
al hueso esponjoso se pueden asignar según una relación 
densidad-módulo de elasticidad.29,30,31

El método de elementos finitos (MEF) es la herramienta 
empleada en la simulación biomecánica del comportamien-
to de la IHT. Este método consiste en obtener una aproxi-
mación del continuo (componentes del modelo) mediante 
su división en elementos. Como resultado de los análisis 
se obtienen los estados de esfuerzos en los elementos, así 
como los esfuerzos principales y equivalentes, desplaza-
mientos y deformaciones, así como las zonas de mayores 
concentraciones de esfuerzos que permiten predecir la falla 
del modelo.32,33 Cuanto mejor sea la aproximación del mo-
delo al objeto real, existirá una mejor correspondencia entre 
el resultado de la simulación y el comportamiento real. Es 
necesario comparar resultados de simulaciones con pruebas 
experimentales para validar la simulación, que en ocasiones 
se toman como referencia investigaciones como las mostra-
das en este trabajo y observaciones clínicas.

Elmasry y colaboradores34 realizaron un estudio compa-
rativo de cuatro modelos diferentes de fijación de segmentos 
y observaron que la movilidad y los esfuerzos experimenta-
dos en un segmento espinal aumentan cuando los segmen-
tos vecinos están fusionados. Por lo tanto, el control de los 
esfuerzos generados en el segmento adyacente debido a la 
fijación proporciona una indicación sobre los posibles ries-
gos de degeneración en el disco intervertebral adyacente.

Rohlmann y su equipo35 investigaron en su modelo la in-
fluencia de la fijación en la rotación intervertebral, las fuer-
zas de la articulación facetaria y la presión en los discos 
intervertebrales. Obtuvieron como resultado que para lograr 
un movimiento intervertebral natural la barra requiere un 
módulo elástico bajo, para reducir la presión intradiscal se 
requiere una rigidez elevada de la barra y para reducir las 
fuerzas de la articulación facetaria es necesario que la cone-
xión entre la barra y el tornillo transpedicular sea rígida. Por 
su parte Natarajan y colaboradores32 confirman que la dis-
minución de las propiedades y de la geometría (diámetro) de 
los elementos de la instrumentación reduce moderadamente 
la rigidez de una columna y contribuye a disminuir la inci-
dencia de enfermedad del segmento adyacente en fijacio-
nes de segmento largo. Según dichos autores los materiales 
y las dimensiones geométricas de uso común hacen rígida 
la estructura de la columna, lo que proporciona estabilidad 
en los movimientos en los tres planos anatómicos: flexión-
extensión, flexión lateral y torsión. De la evidencia experi-
mental se afirmó que incrementar la rigidez podría decrecer 
la capacidad de absorción de la carga, con una transferencia 
de carga a la IHT y provocar la pérdida del anclaje.17

Xu y colegas36 investigaron los efectos biomecánicos 
del incremento de la densidad del cuerpo vertebral median-
te vertebroplastía con cemento de las vértebras fracturadas 

después de la instrumentación posterior y observaron que 
la vertebroplastía no contribuye lo suficiente a la disminu-
ción de la concentración de esfuerzos. Por lo tanto, sugieren 
que la aplicación de sustitutos óseos en una fractura leve 
puede tener otro tipo de contribución a la curación ósea. 
Matsukawa y colaboradores37 realizaron en su modelo una 
comparación de la fuerza de extracción de tornillos trans-
pediculares en cinco trayectorias de inserción diferentes: la 
trayectoria tradicional, la trayectoria vertical y las tres tra-
yectorias laterales con diferentes direcciones sagitales (cau-
dal, paralelo, craneal). Aunque con un marcado efecto en 
los tornillos, la fatiga provocada por la naturaleza cíclica 
de las cargas originadas por la marcha puede estar presente 
también en el tejido óseo e incidir en la interacción tornillo-
hueso, provocando que el hueso no llegue a resistir las car-
gas reportadas por Matsukawa y su equipo.37

Por otra parte, Alpízar y colaboradores38 realizaron la 
simulación del comportamiento de la IHT variando la den-
sidad ósea. Los mayores esfuerzos del tejido óseo se ubi-
caron en la superficie de contacto con el tornillo, tanto en 
el cuerpo vertebral como en la apófisis, siendo ligeramente 
superiores en el cuerpo vertebral y tuvieron una tendencia 
a disminuir conforme se alejaban de esta zona de contacto. 
La mitad posterior del cuerpo vertebral fue la más sensible 
a sufrir altos valores de esfuerzos, mientras que en las zonas 
más alejadas del eje del tornillo los esfuerzos tendieron a 
su magnitud mínima. Existe una correspondencia con Xu y 
colegas,36 pues en su estudio la parte más estresada fue tam-
bién la posterior. De acuerdo con los resultados de esfuer-
zos, las zonas de contacto entre el tornillo son susceptibles 
al fallo del tejido óseo debido a que están próximas al es-
fuerzo de fallo óseo reportado por Banse y colaboradores.28

Conclusiones

Desde el punto de vista tanto experimental como en el 
campo de la simulación computacional se han obtenido re-
sultados importantes en las fijaciones mecánicas de columna 
que permiten afirmar que los estudios biomecánicos de la fi-
jación aportan información útil en la práctica clínica. Dentro 
de las contribuciones de los análisis biomecánicos, se obser-
va que la trayectoria de inserción cortical mostró un incre-
mento en la resistencia de la interfaz tornillo-hueso respecto 
a la transpedicular, tanto para fuerzas de tracción axiales al 
tornillo como en distribución de esfuerzos en la vértebra. 
Se pudo constatar que los tornillos de doble rosca tuvieron 
una resistencia similar a los transpediculares estándar. Los 
tornillos de rosca parcial de cuatro filetes mostraron mejor 
resistencia a la fatiga en cuanto a mayor carga de rotura y 
número de ciclos para la falla. Los tornillos colocados con 
incremento de la densidad del cuerpo vertebral, ya sea con 
cemento o hidroxiapatita, mejoraron también la resistencia 
a la fatiga en vértebras osteoporóticas. Las simulaciones de 
segmentos rígidos confirmaron la presencia de esfuerzos su-
periores en los discos intervertebrales que provocan el daño 
de los segmentos adyacentes. La parte posterior de las vérte-
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bras estuvieron sometidas a mayores esfuerzos, fundamen-
talmente en la superficie de interacción hueso-tornillo, por 
lo que son más susceptibles a la falla en esta región.
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