dx.doi.org/10.24254/CNIB.18.93

438

Analisis del comportamiento estatico y de fatiga de una protesis parcial de
rodilla, mediante el uso de la simulacion con elemento finito

“E. E. Montijo-Valenzuela', D. Sotelo-Valencia', F. Ramirez-Torres!, A. Ceron-Franco'
! Departamento de metal-mecénica, Tecnoldgico Nacional de México/Instituto Tecnolégico de Hermosillo, Hermosillo,
Sonora., México
* elielmontijo@gmail.com

Resumen— En este trabajo de investigacion se realiza
un disefio de una proétesis parcial de rodilla mediante la
implementacion de ordenador y el software Solidworks®,
para finalizar con un estudio de elemento finito
computarizado con el complemento Solidworks®
Simulation, en donde se realizan pruebas estaticas y de
fatiga al modelo creado. Este proceso se realiza en seis
partes; se realiza una recopilacion del funcionamiento
biomecanico de la rodilla, posteriormente se analizan
consideraciones estaticas de forma tedrica. En el siguiente
paso se selecciona un sujeto de prueba para realizar las
mediciones de la protesis bajo sus consideraciones de edad,
peso y estatura. Posteriormente se pasa a la seleccion de
material, al modelado de las piezas que conforman la
protesis, y por ultimo se ejecuta un analisis por elemento
finito. Los resultados de simulaciéon reflejaron un
comportamiento ideal de los componentes protésicos
mecanicamente hablando. La siguiente investigacion, tiene
como finalidad disefiar y simular una proétesis parcial de
rodilla, aplicando acero inoxidable como material
biocompatible, por medio de herramientas
computacionales DAC (Disefio Asistido por Computadora)
e IAC (Ingenieria Asistida por Computadora).

Palabras clave— Diseio, simulacién, fatiga, protesis
parcial de rodilla.

1. INTRODUCCION

La rodilla es la articulacion mas grande del esqueleto
humano, y estd constituida por la rétula, el extremo
superior de la tibia y el extremo inferior del fémur, por lo
que sus parametros biomecanicos son muy complejos, ya
que ademas de dar soporte al cuerpo humano, es muy
importante para la marcha y la carrera [1]. La existencia de
ligamentos y musculos en la rodilla, facilitan el
movimiento de esta articulacion, no como un elemento
rigido, sino que tiene la capacidad de mantener ciertos
rangos de rotacion en estado flexionante. Estos
movimientos y su localizacion en el aparato locomotor,
generan (en ocasiones) la aparicion de diferentes lesiones
o patologias, ya sea por actividad deportiva y/o procesos
degenerativos o artrosis con el paso de los afos [2].

La artrosis, segtin la OMS, la define como un proceso
degenerativo articular que tiene su origen en trastornos
mecanicos y bioldgicos que desequilibran la armonia entre

la sintesis y la degradacion del cartilago articular, incitando
el crecimiento del hueso subcondral y con la presencia de
sinovitis [3]. Es la enfermedad reumatoldégica mas
frecuente, causante de incapacidad o invalidez y la rodilla
es la principal gran articulacion afectada por la artrosis [4].
Los tratamientos de las patologias como la artrosis, pueden
en un inicio ser controlados con tratamientos de
rehabilitacion, sin embargo, cuando estos dejan de dar
resultados, se colocan protesis de rodilla que, dependiendo
del grado de afectacion, pueden ser totales o parciales.

Las protesis son una herramienta que se utiliza para
que una persona sustituya una parte faltante de su cuerpo.
Existen muchos tipos de protesis, algunas sustituyen partes
internas del cuerpo y muchas otras son externas, que
incluso pueden ponerse o quitarse. Para fabricar protesis,
sobre todo las que se implantan internamente en el cuerpo,
se utilizan biomateriales, un material adecuado para estar
en contacto con tejido vivo [5], cuyo principal atributo es
la biocompatibilidad, que mide la interaccion que existe
entre el biomaterial y los sistemas vivos [6], buscando un
nivel de reaccién minimo.

Una consideracion de importancia en el disefio y
manufactura de protesis, es el analisis de la falla por fatiga,
que garantiza que los materiales no sufriran rotura, cuando
se sometan a esfuerzos variables, repetitivos, alternantes o
fluctuantes, y en la actualidad, los simuladores de fatiga
para protesis son ampliamente utilizados para la evaluacion
de nuevos diseflos y materiales empleados para la
fabricacion de estos componentes [7].

La siguiente investigacion, tiene como finalidad
disefiar y simular una proétesis parcial de rodilla, aplicando
acero inoxidable como material biocompatible, por medio
de herramientas computacionales DAC (Disefio Asistido
por Computadora) e IAC (Ingenieria Asistida por
Computadora).

II. METODOLOGIA

Para realizar el disefio de la prétesis parcial de rodilla
se siguieron los siguientes pasos:

1. Analisis biomecanico de la rodilla. Para este
apartado se analizé la estructura de la rodilla, desde un
enfoque anatdmico y fisioldgico. Se recopild informacion
especifica de las consideraciones estaticas de la rodilla y
sus implicaciones sometidas a cargas axiales, en donde se
elaboraron diagramas de cuerpo libre.
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2. Seleccion del sujeto de estudio. Para esta prueba se
toma como referencia un individuo de sexo masculino, de
21 afios de edad, con estatura de 1.73 m y una masa de 80
kg. Con el sujeto en cuestion se realizan las mediciones
correspondientes (ver tabla 1).

3. Analisis del material. Para la eleccion del material,
se tomo el que predomind en la literatura consultada [9],
[10] y [11], en este caso acero inoxidable, ya que es un
material biocompatible que no genera reacciones alérgicas,
ademas de poseer excelentes atributos mecanicos (ver tabla
2).

4. Diseflo de protesis parcial. En base a los datos de la
tabla 1 y los andlisis anatdmicos y fisioldgicos, se logrod
disefiar un modelo que cumple con las caracteristicas de
protesis parcial para rodilla. Primeramente se realizé un
bosquejo de la protesis, para posteriormente disefiarla en
DAC (ver figura 1). Cabe mencionar que el disefio esta
modelado bajo las condiciones anatémicas del sujeto de
prueba.

Fig. 1. De izquierda a derecha; protesis parcial de fémur, protesis
parcial patelar y protesis parcial de mefiisco en DAC. Disefio y
modelado generado por los autores.

5. Analisis de elemento finito. Por medio de IAC y el
software Solidworks®, se implementd el analisis de
elemento finito a las piezas disefiadas, con la finalidad de
encontrar parametros mecanicos estaticos de impotencia.

III. DESARROLLO

La cinematica define el rango de movimiento y describe el
movimiento de superficie de una articulaciéon en tres
planos: frontal, sagital y transversal [12], como se
representan en figura 2. Las mediciones clinicas del rango
de movimiento de una articulacién definen la posicion
anatomica como posicion cero para una medicion. En la
articulacion de la rodilla se presentan seis grados de
libertad de movimiento [13] respecto a los planos
anteriormente descritos, como se representan en la figura
3. Por otra parte, la cinética (como parte de la cinematica)
engloba los analisis estaticos y dinamicos de las fuerzas y
momentos que actlan sobre una articulacion. Para
propositos de este disefio consideramos solamente optar
por utilizar el analisis estatico debido a se tienen los datos
fisicos suficientes para el disefio y la seleccion de material.

Plano sagital

=

Plano coronal

Plano transversal

Fig. 2. Planos del cuerpo humano.

Proximal/distal X Interno/

Externo

Medial/lateral

Varo/
Valgo
Flexion/

Extension

Anterior/
Posterior

Figura 3. Grados de libertad del movimiento de la rodilla.

La estatica es el estudio de las fuerzas y momentos que
actian sobre un cuerpo en equilibrio (cuerpo en reposo o a
velocidad constante) [14]. Para que un cuerpo este en
equilibrio, se deben de cumplir dos condiciones de
equilibrio: equilibrio de fuerzas (de traslacion), en la cual
la resultante de las fuerzas es cero y equilibrio de momento
(rotatorio), donde la resultante de los momentos es cero.
Un andlisis estatico completo en tres dimensiones, donde
se tomen en cuenta todas las fuerzas y momentos es
complejo, por esto se utilizan los diagramas de cuerpo libre
que limitan el anélisis en un plano, ademas de delimitar a
tres fuerzas coplanares principales que actiian sobre un
cuerpo libre. Las fuerzas se designan como vectores si se
conocen cuatro caracteristicas: magnitud, sentido, linea de
aplicacion y punto de aplicacion. Si los puntos de
aplicacion para tres fuerzas y las direcciones para dos
fuerzas se conocen, se pueden obtener todas las
caracteristicas restantes para unan situacion de equilibrio
de fuerzas. Si estd en equilibrio el cuerpo libre, las tres
fuerzas coplanares son concurrentes; se cruzan en un punto
en comun, formando un sistema cerrado sin resultante
(resultante de vectores es cero). Por lo anterior, la linea de
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aplicaciéon para una fuerza se puede determinar si se
conocen las lineas de aplicacion para las otras dos fuerzas.
Una vez que se conocen las lineas de aplicacion para las
tres fuerzas, se puede realizar un tridngulo de fuerzas y se
puede obtener una escala de las magnitudes de las tres
fuerzas a partir de dicho triangulo. Para ello se utiliza un
diagrama de cuerpo libre para lograr obtener la magnitud
minima de la fuerza de reaccion de la articulacion de la
rodilla al momento de realizar la actividad de subir un
escalon. La pierna se considera como un cuerpo libre
distinto al resto del cuerpo, pero se analiza como si
levantara el peso de todo el cuerpo. De todas las fuerzas que
acttan sobre el cuerpo libre solo nos enfocamos en tres, la
fuerza de reaccion del suelo W (igual al peso del cuerpo), la
fuerza de tension a lo largo del tendon rotuliano ejercida por
el musculo del cuadriceps P y la fuerza de reaccion
articular sobre la meseta tibial J. La fuerza de reaccion W
toma la magnitud del peso de la persona, su sentido, linea
de aplicacion y punto de aplicacion (punto de contacto
entre el pie y suelo) son conocidos. La fuerza del tendon
rotuliano P tiene sentido fuera de la articulacion de la
rodilla, la linea de aplicacién es a lo largo del mismo
tendon y el punto de aplicacion es en la tuberosidad tibial,
lo que se desconoce es su magnitud. La fuerza de reaccion
articular J tiene punto de aplicacién conocido en la
superficie de la tibia, pero una magnitud, sentido y linea de
aplicacion desconocidos. Utilizando calculos vectoriales y
leyes triangulares, la fuerza de reaccion articular J y la
fuerza del tendon rotuliano P se pueden calcular. Para el
caso en que la rodilla levanta el peso del cuerpo completo,
la representacion de las fuerzas actuantes se muestra en la
figura 4 y el diagrama de cuerpo libre se muestra en la
figura 5.

Fuerza W

Figura 4. Representacion de fuerzas actuantes al subir escaleras

Los dos principales momentos que actian alrededor del
centro del movimiento de la articulacion tibiofemoral se
designan sobre el diagrama de cuerpo libre de la pierna
durante la subida de un escalon. El momento de flexion
sobre la pierna es el producto del peso corporal (W), y su
brazo de palanca (a), que es la distancia perpendicular de la
fuerza W al centro del movimiento de la articulacion
tibiofemoral. El momento de extension de contraposicion es
el producto de la fuerza del musculo cuadriceps a través del

tendon rotuliano (P) y su brazo de palanca (b). Debido a que
la pierna estda en equilibrio, la resultante de estos dos
momentos debe de ser igual a cero (ver figura 6). La flexion
de larodilla influye en la fuerza de reaccion femorrotuliana
cambiando el angulo entre el tendon rotuliano (P) y el
tendon cuadricipital (Q), como se muestra en la figura 7.
.La fuerza de reaccion articular femorrotuliana con la
rodilla en diversos angulos se obtiene de la construccion de
un paralelogramo de fuerzas para la situacion con el angulo
que se desee analizar y usando calculos trigonométricos.
La fuerza de reaccion articular femorrotuliana (J) es la
resultante de los dos componentes de la fuerza idénticos a
través del tendon rotuliano (P) y del tendén cuadricipital
(Q). A medida que el angulo entre estos componentes de la
fuerza se hace mas agudos con mayor flexion de la rodilla,
la fuerza de reaccion articular se incrementa.

M=0
W*A=P*B=0

Figura 7. Cambio de flexion en rodilla.
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Para esta investigacion, se utilizd6 un sujeto de sexo
masculino, de 1.73 m de altura con una masa de 80 kg de 21
afnos de edad. En la tabla 1, se enlistan las dimensiones de la
parte femoral y tibial para el disefio de la prétesis parcial de
rodilla. En la tabla 2 se muestran las propiedades mecanicas
del acero inoxidable.

TABITA I
DIMENSIONAMIENTO DEL FEMUR Y TIBIA DEL SUJETO
Parte Dimension ‘
Parte femoral
Ancho de condilos 0.02 m
Separacion entre centros de condilos 0.04 m
Curvatura femoro-patelar (radio) 0.03 m
Curvatura femoro-tibial (radio) 0.0175-0.02m
Curvatura transversal de los condilos 0.015-0.0225
(radio) m
Parte tibial
Espesor de bandeja tibial 0.04 m
Ancho (frente) de bandeja tibial 0.064 m
Profundidad de bandeja tibial 0.039 m
Separacion fémur-tibia (cartilago y 0.08 m
menisco)
Estabilizador 0.018 m
Curvatura transversal (radio) 0.05-0.06 m
Curvatura lateral (radio) 0.07-0.08 m
TABLATI
PROPIEDADES MECANICAS DEL ACERO INOXIDABLE [12

Propiedad Valor Unidad
Modulo elastico 2e+11 N/m”2
Coeficiente de Poisson 0.28 N/D
Moddulo cortante 7.7e+10 N/m"2
Densidad de masa 7800 kg/m"3
Limite de traccion 413613000 | N/m”"2
Limite elastico 172339000 | N/m"2
Cocficiente de expansion térmica 1.1e-05 /K
Conductividad térmica 18 W/(m-K)
Calor especifico 460 J/(kg-K)

Para determinar las fuerzas resultantes del diagrama de
cuerpo libre propuesto en la figura 5, se determina mediante
los datos del sujeto de prueba, en donde es necesario el
pardmetro de masa (m) y gravedad terrestre (g), para
determinar el peso, expresado como fuerza W, debido a que
el peso se define como la fuerza que actia sobre un cuerpo,
como resultado del campo gravitacional de la Tierra [15],
entonces; W=m*g (ec. 1). Ahora, determinaremos la fuerza
de reaccion articular tibiofemoral, para demostrar el cambio
de fuerza resultante a diferentes angulos, factor que es

importante a la hora de disefio. En la figura 7 se muestra el
diagrama con la representacion de la tibia inclinada 5°,
quedando un angulo entre la articulacion tibiofemoral de 35°.
Haciendo uso de la ecuacion de cosenos [16] equivalente a
J2=P2 + Q% - 2PQcosa. (ec. 2), podemos obtener el valor de J,
mediante el angulo (o) y los valores de P y Q, determinados
anteriormente.

IV. RESULTADOS

Tomando en cuenta que el sujeto en cuestion tiene una masa de

80 kg y que la gravedad de la Tierra es de 9.81 m/s?, sustituyendo
en ec. | tenemos que:

W= (80 kg)*(9.81 m/s?) = 784 N

La fuerza J y P, valdran entonces 4.1 W y 3.2 W respectivamente,
obteniendo el valor de J=3214.2 Ny P=2508.8 N. Para la figura 7
donde la tibia esta flexionada 5°, quedando un éangulo entre la
articulacion tibiofemoral de 35°, se tiene un valor de J=3234.76 N.
Ahora, si se realiza una flexion tibia a 90°, quedando una inclinacién
tibiofemoral de 80°, y si obtenemos el valor resultante de la fuerza
J, para esta configuracion, tenemos que J=2709.79 N.

En la simulacion con elemento finito en Solidworks®, se
procedi6 a realizar el andlisis estatico para cada pieza que
conforma la protesis, primeramente se aplica el material
(acero inoxidable) precargado en la biblioteca de materiales
del software. Posteriormente se realizan las sujeciones a la
pieza y se aplican las cargas puntuales de compresion
correspondientes (ver figura 8). Por ultimo, se crea la malla
en la pieza antes de dar inicio con la simulacién (ver figura

9).
,\‘{

Figura 8. En verde, zonas de sujecion. En morado, vectores
representativos de la carga aplicada, en este caso 90 kgf (kilogramos
fuerza).

Figura 9. Aplicacion de mallado basado en curvaturas.

Al someter los modelos a esfuerzos de tension, en donde se
les aplico una carga de 90 kgf, por encima del valor maximo
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para el sujeto de 80 kg masa, se obtuvieron los siguientes
resultados para los tres modelos. La tabla 3 se relaciona con
las fuerzas en los ejes X, Y, Z y la resultante en los tres
modelos.

TABLA 111
ESFUERZOS RESULTANTES BAJO CARGAS DE 90 kgf

Patela 0.01541 | 0.00931437 | 882.50 882.592
Fémur -0.00294 -610.91 109.79 620.697
Metiisco 0.00218 | 0.0174255 | -882.59 882.59

La tabla 4, al igual que las figuras 10, 11 y 12, muestran
los resultados de simulacion referentes a las tensiones de Von
Mises para los distintos modelos.

Figura 12. Concentracion de esfuerzos de Von Mises en protesis de
medisco.

La tabla 5, al igual que las figuras 13, 14 y 15, muestran
los resultados de simulacion referentes a los desplazamientos
sufridos por las piezas bajo tension de 90 kgf.

TABLAV

DESPLAZAMIENTOS EN PIEZAS BAJO CARGAS DE 90 kgf

TABLA IV ) ; .
TENSIONES DE VON MISES BAJO CARGAS DE 90 kgf Nombre Min. (mm) Max. (mm)
Pie 5 Patela 0 0.04910
Patela 5.296e+01 2.753e¢+08 Nodo: 69 Nodo: 272
Nodo: 11173 Nodo: 11124 Fémur 0 0.02449
Fémur 1.075e+05 6.466e+07 Nodo: 1 Nodo: 13656
Nodo: 13633 Nodo: 13907 Meiiisco 0 0.2614
Meiiisco 0.000e+00 6.942e+08 Nodo: 10165 Nodo: 160
Nodo: 10165 Nodo: 9999
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Figura 10. Concentracion de esfuerzos de Von Mises en protesis de patela.
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Figura 11. Concentracion de esfuerzos de Von Mises en protesis de fémur.

Figura 13. Desplazamientos en protesis de mefiisco.
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Figura 14. Desplazamientos en protesis de fémur.
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Figura 15. Desplazamientos en protesis de mefiisco.
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Las figuras 16, 17 y 18, muestran los resultados de
simulacion referentes al dafio sufrido por fatiga por las piezas
bajo tension de 90 kgf'y sucesos repetitivos de 10, 100, 1000,
10000, 100000, 1000000, 10000000 y 100000000 de ciclos.

l e

F igura 16. Porcentaje de dailo en protesis de patela (sin dafio aparente).

l 1108404

- aTmais
- 4zsrie
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| 320es05

L 26me006

l 10106404

Figura 18. Porcentaje de dafio en protesis de meiiisco (sin daflo aparente).

IV. DISCUSION

Para las tensiones estaticas de los modelos propuestos, la
protesis de mefisco es la que sufre un esfuerzo méaximo
superior (6.942e+08 N/m?) y también una mayor deformacion
(0.002614 m).

Para las consideraciones de fatiga, con cargas ciclicas de hasta
100000000 de ciclos, se puede observar, que el modelo del
fémur, sometido a un esfuerzo de 90 kgf, sufre un dafio
aparente en todas sus dimensiones, esto se debe a la geometria
de la protesis. Sin embargo, los datos que se estan manejando
al aplicar la carga, son mucho mayores a los requeridos por el
sistema.

V. CONCLUSION
Actualmente existen muchas patologias en las rodillas

que afectan el bienestar de las personas a nivel mundial, entre
ellas la artrosis, una enfermedad reumatica que degenera el

cartilago de las articulaciones ocasionando que existan
molestias debido a la falta de “lubricacion” entre los huesos,
llegando en primera instancia a suftrir inflamaciéon o dolor,
hasta llegar incluso a incapacidad. Una soluciéon a esta
problematica, es el implante de protesis parciales o totales
(dependiendo del grado de degeneracion del cartilago)
cuando las terapias de rehabilitacion ya no son eficientes. En
el presente, las investigaciones de ingenieria, sobre todo del
area biomédica han indagado en el redisefio y fabricacion de
nuevas protesis, donde se procura abaratar costos, introducir
nuevos materiales y aleaciones, mantener la ergonomia y
durabilidad de los implantes, asi como incrementar sus
propiedades fisicas, quimicas y mecanicas. Dentro del area de
diseflo, se pueden generar prototipos virtuales mediante el uso
de software, gracias al modelado y simulacién de dispositivos
que, de forma rapida y a bajo costo pueden ser una
herramienta valiosa al momento de generar nuevos artefactos.
Estos software de simulacion, permiten introducir multiples
variables a un sistema, asemejandolos a la vida real y a su
comportamiento bajo condiciones extremas, que de forma
fisica, serian dificiles o incluso imposibles de realizarlas.
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