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Resumen y Abstract Vi

Resumen

Se desarrolla un modelo numérico para la comparacion del estado de esfuerzos en la
articulacion coxofemoral en amputados transfemorales. Su enfoque esta en comparar la
pierna sana y la amputada durante la fase de bipedestacion. Para la ejecucion, se
reconstruyen las geometrias de los huesos involucrados a partir de tomografia axial,
mientras que los cartilagos fueron creados con base en las respectivas superficies
articulares. Con base en la literatura se definen las propiedades mecanicas para cada uno
de los componentes del modelo, considerando especialmente la de los cartilagos; y
finalmente se aplican las condiciones de borde necesarias para realizar las simulaciones
deseadas en cada una de las piernas. Los resultados muestran distribuciones de esfuerzo
y valores méaximos diferentes para los modelos amputados y sanos.

Palabras clave: método de los elementos finitos, amputado transfemoral,

articulacion coxofemoral.

Abstract

A numerical model for the comparison of the hip joint stresses on transfemoral amputees
is developed. It focuses on comparing the sound leg and the amputated one during the
static standing position. For the implementation, the bone geometries are reconstructed
from tomography, while cartilages were created from their respective articular surfaces.
The mechanical properties for each model components are defined based on literature,
taking especial consideration to the cartilage. Finally, the necessary boundary conditions
are applied, and each one of the simulations are performed to each leg. The results show

different stress distributions and peak values for amputated and healthy models.

Keywords: finite element method, transfemoral amputee, hip joint.
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Introduccioén

La amputacién es un procedimiento quirdrgico por el cual una extremidad del cuerpo es
removida como resultado de algun tipo de enfermedad o lesion. Una forma de mejorar la
calidad de vida de las personas que han sufrido una amputacion, es a través del uso de
proétesis ortopédicas, éstas remplazan la extremidad perdida y proporcionan a la persona
afectada no soélo la posibilidad de recuperar la movilidad del miembro faltante sino también
su reintegracion a la sociedad [1] [2].

Mundialmente las causas de amputacion transfemoral se deben principalmente a:
enfermedades vasculares, infecciones, deformidades y paralisis, malformaciones
congénitas y traumatismos [3]. En Colombia una de las causas adicionales de amputacién
son las minas antipersonales, segun [4] entre 1990 y abril de 2014 hubo 10721 victimas,
de éstas el 39% fueron civiles y el 61% militares, sin embargo la Asociacion Colombiana
de diabetes asegura que esta enfermedad es la principal causa de amputacién de

extremidades inferiores en Colombia.

Las protesis ortopédicas son altamente utilizadas para reemplazar la extremidad faltante,
sin embargo las consecuencias debidas a su uso pueden igualmente afectar al usuario de
diferentes maneras. Como ejemplo se conoce que el uso de exoproétesis y endoprétesis
modifica la distribucion de esfuerzos en los tejidos que se encuentran alrededor y
vinculados con la prétesis [2] [5] [6], también se han estudiado los efectos de las la prétesis
a través de estudios de esfuerzos sobre el tejido blando [7] [8] [9] [10] [11]. Adicionalmente,
existen publicaciones enfocadas en la marcha [12] [13] [14] [15] [16], disefio de sockets

[17] y gasto energético [18] [19].

En este estudio se desarrollaron modelos numéricos para simular el contacto en la
articulacion coxofemoral en amputados transfemorales unilaterales usuarios de
exoprotesis. Para el desarrollo del modelo se hace necesario realizar simplificaciones que

permitan reducir los tiempos de procesamiento numeérico, pero que igualmente representen
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correctamente la idea de estudio planteada. La geometria, condiciones de borde y
propiedades de los componentes del modelo, son los factores fundamentales en la
implementacién de éste. Es asi que se propone encontrar el método de reconstruccion
adecuado para la geometria, especialmente para los cartilagos, y determinar a través de
la revision bibliogréfica las propiedades y condiciones de borde que mejor se adapten al

modelo planteado. Para obtener este resultado, se han planteado los siguientes objetivos:

OBJETIVO GENERAL
Evaluar la distribucién de esfuerzos en los cartilagos de la articulacién coxofemoral de un

amputado transfemoral unilateral usuario de exoprotesis.

OBJETIVOS ESPECIFICOS

= Obtener la geometria representativa de huesos y cartilagos a partir de CT.

= Definir las propiedades mecéanicas y condiciones de borde necesarias para desarrollar
el modelo numérico.

= Desarrollar un modelo numérico mediante MEF que permita establecer el estado de

esfuerzos sobre los cartilagos de la articulacién coxofemoral.



1.Revision Bibliografica

1.1 Marco Teorico

1.1.1 Descripcion anatomica

= Articulacion de la cadera o coxofemoral

La articulacion coxofemoral es una articulacion multiaxial sinovial que conecta las
extremidades inferiores del tronco [20]. Est4 conformada por la parte proximal del fémur y

el acetdbulo de la cadera, como se muestra en la Figura 1-1.

Figura 1-1:  Articulacion coxofemoral [21].
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El fémur es el hueso mas largo y pesado del cuerpo, consta de un cuerpo y dos extremos,
proximal y distal tal como se muestra en la Figura 1-2. En el extremo proximal se puede
encontrar la cabeza, la cual constituye dos tercios de una esfera y esta recubierta por
cartilago articular en toda su area, exceptuando en la fosa medial del fémur por la cual
pasa el ligamento redondo. El cuello del fémur une la cabeza con el cuerpo. Los condilos

medial y lateral forman casi todo el extremo distal del fémur, estos se articulan con los



4 Efecto del Uso de Exoproétesis sobre la Distribucion de Esfuerzos del

Cartilago Articular de la Cadera

meniscos Yy los condilos de la tibia para formar la articulacion de la rodilla. En posicion

anatdmica los condilos se encuentran al mismo nivel horizontal [22].

Figura 1-2:  Fémur [23].
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El hueso coxal definitivo es el hueso grande y plano de la pelvis que esta formado por la
fusion del ilion, isquion y pubis, estos tres huesos contribuyen a la formacién del acetabulo,
Figura 1-3. El acetabulo es la cavidad que se encuentra sobre la cavidad lateral del hueso
coxal, ésta se articula con la cabeza del fémur para formar la articulacion coxofemoral. El
borde inferior del acetabulo esta incompleto en la escotadura acetabular, la depresion
rugosa en el suelo del acetabulo que se extiende superiormente desde la escotadura es la
fosa acetabular y la superficie articular que recoge la cadera del fémur es la cara semilunar

del acetabulo [22], la cual se encuentra cubierta de cartilago hialino [24].
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Figura 1-3: Hueso coxal [25].
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1.1.2 Cartilago articular

El cartilago articular hialino se encuentra ubicado en los extremos articulares de las
articulaciones sinoviales, es un tejido altamente especializado para soportar altas cargas.
Fisiol6gicamente es un tejido aislado, falto de vasos sanguineos, canales linfaticos y
enervaciones neurologicas [26]. Su funcidon principal es minimizar los esfuerzos de

contacto y contribuir al mecanismo de lubricacién en la articulacion.

El cartilago esta compuesto de condrocitos, fibras de colageno tipo Il y la matriz
extracelular (MEC), la cual contiene &acido hialurénico, proteoglicanos (PGs) y un
abundante contenido en agua (70 — 80% del peso) [27]. En el cartilago se pueden
diferenciar las siguientes capas para determinar la disposicién de condrocitos -superficial,
transicional, profunda y calcificada- Figura 1-4 y de colageno a lo largo de la profundidad
del cartilago, Figura 1-5. Los condrocitos sintetizan el colageno y PGs, los cuales

interactian conformando la MEC del cartilago.
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Figura 1-4: Capas del cartilago articular [28].
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a. Capa superficial (40 um). Pocos PGs, elevada concentracion de fibras de colageno
distribuidas perpendicularmente entre si y paralelas a la superficie.

b. Capa intermedia (500 um). Elevada actividad metabdlica. Mayor presencia de PGs y
menos colageno, dispuesto oblicuamente y al azar, los condrocitos presentes son mas
redondeados.

c. Capa profunda (1000 um). Rica en PGs y fibras de colageno que se distribuyen
radialmente formando arcos. Células redondeadas formando columnas.

d. Capa calcificada (300 um). No presenta PGs, el colageno esta dispuesto radialmente.

Es la capa de anclaje del cartilago al hueso.

El colageno en el cartilago articular tiene un alto nivel de organizacién estructural que
proporciona una estructura fibrosa, con gran resistencia a la tensiéon, no se distribuye
homogéneamente a lo largo del tejido, con representaciéon del 10 — 20% del espesor total
en la zona superficial, 40 — 60% del espesor total en la zona media y el 30% en la zona
profunda (Figura 1-5), las fibras de colageno de la Gltima zona cruzan la zona de barrera
entre el cartilago articular y el calcificado, para crear un sistema de entrelazado en el

cartilago calcificado que ancla el cartilago al hueso subyacente [26].
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Figura 1-5: Distribucion de las fibras de colageno en el cartilago [26].
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Los proteoglicanos se componen de glicosaminoglicanos (GAG), igual que el colageno no
se distribuye homogéneamente a lo largo de la matriz, teniendo una concentracibn maxima
en la zona media y minima en las zonas superficial y profunda. Presentan una gran
capacidad para retener agua, lo que le permite al cartilago la resistencia a compresién, y

son los responsables de su estructura “porosa’.

1.1.3 Amputacion

La amputacion es la remocién o reseccion total o parcial de una extremidad seccionada a
través de uno o mas huesos en forma perpendicular al eje longitudinal del miembro [29].

Dependiendo de la forma como se realiza, puede clasificarse como:

= Amputacion Primaria o Traumatica: Aquélla producida por un agente traumatico.
» Amputacion Secundaria o Quirdrgica: Realizada de forma electiva o programada para
ser ejecutada por medio de un acto quirargico.

Los niveles de amputacion se consideran dividiendo en tercios los segmentos bien sea del
brazo, antebrazo, muslo, pierna o las articulaciones cercanas [29]. Para determinar este
nivel se debe incluir la capacidad del paciente para someterse a una rehabilitacion
satisfactoria, ademas de factores como gravedad en el patron de enfermedad vascular,
grado de pérdida de tejido y viabilidad de los tejidos en las cercanias de los colgajos [30].
Especificamente, la amputacion transfemoral es cualquier amputacion a partir de la

desarticulacion de la rodilla, hasta cinco centimetros por debajo de la ingle [31]. Después
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de la amputacion, el segmento de miembro comprendido entre el lugar de amputacion y la
articulacion mas préxima, cualquiera sea su tamario, es llamado mufion o miembro residual
[32].

Un remplazo artificial para un segmento o toda una extremidad perdida es llamado protesis
[31], el socket o encaje corresponde a la parte de la prétesis a la cual se conectan los
componentes protésicos, se ajusta al mufion y lo envuelve [33], como se ve en la Figura

1-6.

Figura 1-6: Elementos principales de la proétesis.

Socket

Rodilla

Pie

1.2 Estado del arte

1.2.1 Modelos numéricos para el analisis de la articulacion
coxofemoral

En los ultimos afios se ha estudiado el sistema cadera-fémur frente a diferentes cargas,

movimientos, geometrias y propiedades, con el objetivo de representar correctamente el

sistema y obtener un conocimiento mas certero de ciertas patologias ya existentes

[34][35][36][37][38].
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Algunos de los principales modelos numéricos realizados, se han enfocado en el disefio y
eleccion de materiales [39][40][41] de las protesis de cadera, y el efecto de éstas sobre

tejidos adyacentes como el hueso cortical [42].

En 1984 se utilizé el método de los elementos finitos (EF) en dos dimensiones para estudiar
el fenomeno de la distribucion de esfuerzos en una cadera adulta a partir de la variacion
de propiedades en la cabeza femoral, encontrando que los esfuerzos de contacto
intraarticulares guardaban relacion con datos in — vitro previamente hallados en caderas
normales [43]. Al afo siguiente, Rapperport et al. [44] determinaron presiones
intraarticulares y esfuerzos principales en la articulacion para diferentes cargas y
direcciones; y tres conjuntos de condiciones de frontera. El modelo deformable con una
aplicacion de carga a 20° respecto a la vertical, reportd esfuerzos de compresion cercanos
a los 10 MPa, en la componente trabecular del hueso iliaco.

Ferguson et al. [45] [46], utilizaron modelos axisimetricos y plain — strain poroelasticos para
determinar la habilidad del rodete acetabular para sellar las presiones del liquido sinovial
en la articulacion y su incidencia en la deformacién del cartilago e investigaron la influencia
del rodete en la consolidacién en las capas del cartilago de la cadera. Encontrando que el
rodete podia sellar una capa de fluido presurizado cuando la rigidez de las fibras
circunferenciales era mayor a 100 MPa y que ademas, genera resistencia lateral a la

cabeza femoral dentro del acetabulo, promoviendo la estabilidad de la articulacién.

Speirs et al. [47], trabajaron sobre el efecto de diferentes condiciones de frontera aplicadas
al fémur, encontrando que sélo al aplicar restricciones fisioloégicas que incluian todas las
fuerzas musculares se generaba deflexiones funcionales del fémur, de lo contrario sus
patrones de tension se alteraban. Jolivet et al. [48], estudiaron el efecto de los musculos
sobre la distribucion de esfuerzos en el hueso femoral a partir de una malla volumétrica en
la cual se consideraban las ecuaciones constitutivas para cada musculo y los contactos
dentro de ella, encontrando que la respuesta mecanica sobre el fémur es altamente
sensible a la distribucién de los tejidos blandos sobre la cadera. Phillips et al. [36],
presentaron a través de modelos numéricos la comparacion entre dos caderas con
diferentes condiciones de frontera, fijacion sdélo en las articulaciones sacro iliacas y

restriccion debido a musculos y ligamentos. Observaron diferencias considerables de
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esfuerzos-deformacion en el hueso cortical, y que la inclusién de musculos y ligamentos

disminuia la concentracion de esfuerzos dentro de la corteza.

En 2010 Anderson et al. [38], estudiaron los efectos de las variaciones geométricas en la
interfaz fémur - cartilago y sus consecuencias en las magnitudes y distribucion de
presiones en la articulacion, concluyendo que es necesario el uso de geometria precisa en
los estudios de contacto. Anderson et al. [37], desarrollaron y validaron un modelo
numeérico para predecir esfuerzos de contacto en caderas cadavericas en tres escenarios:
caminar, subir y bajar escalas. Las predicciones de presiones maximas fueron 10.78 MPa,
12.73 MPa y 11.61 MPa para cada uno de los escenarios estudiados, estos resultados al
igual que las areas de contacto fueron similares a las halladas a través de laminas

sensitivas de presion.

Harris et al. [49], seleccionaron pacientes sin historial de dolor o enfermedades en la
cadera, para predecir esfuerzos de contacto en los mismos tres escenarios que el estudio
de Anderson et al. [37]; caminar, subir y bajar escalas. Para obtener las geometrias usaron
tomografia con contraste, adicionalmente durante el escaneo aplicaron traccién sobre la
pierna para garantizar el llenado de la articulacion con el medio y asi asegurar la
visualizacién de los cartilagos. Para los modelos, utilizaron mallas hexaedrales para el
cartilago, con propiedades homogéneas, isotrépicas y casi incompresibles (hiperelastico
Neo-Hooke); para el hueso cortical utilizaron mallas triangulares y le asignaron
propiedades homogéneas, elastico lineales e isotropicas. No consideraron friccién entre
los cartilagos. Los resultados mostraron esfuerzos de contacto no uniformes, con mayor
variabilidad entre sujetos para la misma actividad que entre actividades para el mismo
paciente. Los esfuerzos de contacto promedio para todas las actividades fueron de 1 MPa,

aproximadamente.

Posteriormente, WeiRgraeber et al. [50] utilizando un andlisis bidimensional mostraron que
los musculos rotadores laterales de la cadera tienen un efecto significativo en las presiones
de contacto de la articulacion. De los tres casos estudiados: sin activacion muscular en los
rotadores laterales; las cargas activacion de la mitad de los rotadores laterales y activacion
muscular completa de los rotadores laterales; se determind que accion de los rotadores

maximiza la presion de contacto en la direccion medial y la reduce significativamente en el
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borde lateral. Abraham et al. [51] desarrollaron para tres actividades (caminar, bajar
escalas y subir escalas), un modelo de elementos discretos de la articulacién de la cadera
y lo compararon con un modelo similar de elementos finitos. Encontraron que el modelo
por elementos discretos obtuvo esfuerzos de contacto maximo de 9.8 -13.6 MPa en
comparacion con 3.0 — 3.7 MPa de FEM, pero para cada una de las actividades, las areas
de contacto fueron 7.5%, 9.7%y 3.7% menores. Li et al. [52], utilizaron un modelo numérico
de la cadera incorporando capas bifasicas en el cartilago para simular la respuesta de la
articulacion durante un periodo de carga fisioldgico prolongado, encontrando que los
esfuerzos de contacto y los contornos de presion del fluido en la cabeza femoral y en el
acetédbulo de la cadera eran similares; los esfuerzos de contacto maximo variaban de 2.7
MPa a 4.1 MPa.

Algunos estudios se han centrado en analizar la articulacion para una enfermedad
especifica, como es el caso de Henak et al. [53][54], quienes compararon el contacto
condrolabral en pacientes con y sin displasia de cadera y predijeron la mecanica del
contacto en caderas con retroversion acetabular, utilizando para ambos casos modelos
numeéricos especificos para cada uno de los pacientes. Ademas de esto [55], ha estudiado
el efecto de cambios anatémicos como el angulo de cuello femoral, &ngulo de anteversién
femoral y el angulo de anteversién acetabular en la distribucién de esfuerzos sobre la

articulacion coxofemoral durante una marcha simulada numéricamente.

1.2.2 Modelos del cartilago

Sokoloff [56], Hayes et al. [57] y Kempson et al. [58] presentaron los primeros modelos
analiticos de la deformacion del cartilago articular, estos se caracterizaban por ser sélo de
una fase y no considerar la componente dependiente del tiempo, el cartilago lo
consideraron como un sélido isotrépico y linealmente elastico. Algunos de los resultados
fueron el uso de mapas de indentacion del cartilago de la cabeza femoral como forma de
medicién de los valores del médulo de fluencia y las ecuaciones para calcular el médulo

de fluencia en 2 segundos.

Mow et al. [59] presentaron un modelo bifasico lineal, en el cual el cartilago consistia de
dos fases inmiscibles, una fase solida compuesta por una matriz de coldgeno y PGs y una

fase fluida (fluido intersticial), ambas fueron consideradas incompresibles. La matriz se
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asumio homogénea, isotropica, permeable y elastica lineal; el fluido intersticial se asumié
no viscoso. Concluyeron que un modelo no lineal bifasico permeable se puede utilizar para

describir con mas exactitud las propiedades reologicas del cartilago articular.

Existen dos modelos constitutivos que describen el mismo comportamiento mecénico del
cartilago, el primero es el poroelastico, que se refiere a un material al cual se le incorpora
una fase solida, el segundo es el bifasico, el cual fue desarrollado especificamente para
describir tejidos biol6gicos hidratados [60]. Ambos asumen al cartilago como una
combinacion de una o mas fases y consideran la fase soélida y fluida incompresibles o casi
incompresibles [61].

El modelo bifasico lineal se ha utilizado para determinar las propiedades mecénicas en
compresion confinada [62][63], compresion no confinada [62][63][64] e indentacion [65][66]
en el cartilago normal y osteoartritico. El modelo bifasico no considera la anisotropia debido
a la red de colageno, la viscoelasticidad de la matriz sélida y el comportamiento debido a

la tumefaccion [67].

Los siguientes modelos incluyeron la anisotropia del cartilago; Cohen et al. [68] y Bursac
et al. [62] se enfocaron en modelos ortotrépicos con isotropia transversal, donde las fibras
de colagenos se alinean en la misma direccion; Soltz y Ateshian [69] desarrollaron un
modelo que consideraba la no linealidad tensién-compresion del cartilago. El modelo de
fibras reforzadas también consideré la no linealidad, los estudios de Soulhat et al. [70] y Li
et al. [71] [72] han permitido entender la funcion de la red de colageno en la respuesta
temporal del cartilago. Schwartz et al. [73] explicaron mecanicamente la no linealidad a
traccion y el efecto de la reduccién de la rigidez sobre la tumefaccion del tejido debido a la
degradacion de la matriz. Los modelos de Wilson et al. [74] [75] [76] permitieron encontrar
relaciones entre las propiedades compresivas con la profundidad del cartilago, los
esfuerzos en la red local de colageno y cambios de composiciéon durante las lesiones y

adaptacion.

El comportamiento viscoelastico del cartilago articular es causado por dos mecanismos, la

fuerza de arrastre por friccion del flujo a través de la matriz sélida porosa y por la
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deformacién de la matriz sélida en funcién del tiempo; ambos pueden ser caracterizados

por el modelo poroviscoelastico de Mak [77].

1.2.3 Modelos numéricos en amputados transfemorales

Los estudios relacionados con la amputacion transfemoral pueden enfocarse en diversos
aspectos como son la marcha [16][12], el dolor [78][79], disefio de prétesis [80] y sockets
[17], el gasto energético [18][19] entre otros. Revisiones como la desarrollada por Zhang
et al. [81], sobre los modelos numéricos desarrollados para protesis de miembros
inferiores, han beneficiado el uso de estos para el disefio y manufactura de sockets y

establecer los estados de esfuerzos en la interaccion socket-mufién.

Helgason et al. [14], analizaron el riesgo de falla de una endoprotesis femoral durante la
marcha, inicialmente optimizaron la geometria del implante con respecto a la capacidad de
soporte de carga en un modelo simplificado compuesto por un eje cilindrico hueco unido a
una placa de extremo redondo, después la geometria implementada, fue aplicada en un
modelo especifico para el individuo. Las fuerzas fueron medidas a partir de celdas de carga
ubicadas en el extremo distal del miembro residual, y aplicadas en el modelo especifico en
tres zonas anatomicas, cabeza femoral, trocanter mayor y menor. Los resultados indican
un riesgo de falla aproximado del implante, tres veces mayor al esperado en un fémur

sano.

Newcombe et al. [82], estudiaron la transferencia de esfuerzos de una endoproétesis al
fémur durante una marcha normal. Realizaron modelos para tres niveles de resecciéon
Osea; larga, corta y una intermedia entre ambas; cada una con un disefio de implante
diferente. Aplicaron cargas maximas laterales, axiales y torque axial como diferentes
condiciones de borde en el modelo. Los resultados mostraron que los esfuerzos mayores
se encontraron en el extremo distal del hueso y adyacentes al implante para todos los
casos. Adicionalmente, el disefio de implante utilizado en pacientes con un mufién corto
se encuentra en contacto con hueso trabecular débil, por lo que se recomienda modificarlo

para que la transmision de esfuerzos se realice en el hueso cortical.

Zhang y Mak [83], desarrollaron un modelo bidimensional para determinar la transferencia

de carga entre el socket y el mufion. Utilizaron para los tres componentes; hueso, tejido
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blando y socket, propiedades elastico lineales, isotrépicas y homogéneas; e igualmente
fueron mallados con elementos 2D de 4-nodos. El modelo se desarrollé en dos pasos que
simulaban la postura y la carga durante el apoyo, ademas de incluir la condicion de
deslizamiento entre el muiidn y el socket, y utilizaba dos coeficientes de friccion. Los
resultados mostraron que el area de presibn méaxima se desplazaba distalmente con

coeficientes de friccibn menores.

Lacroix y Ramirez [84], utilizaron un modelo explicito de elementos finitos para simular la
postura del socket en cinco pacientes. A partir de tomografia axial y escaneo laser, se
realizo la reconstruccion de los componentes. Las propiedades mecéanicas aplicadas para
el hueso y el socket fueron elasticas lineales, homogéneas e isotrépicas; el muiién se
defini6 como un hiperelastico de Mooney-Rivlin. El modelo present6 un nuevo enfoque en
el que se evita el uso de desplazamientos radiales en los nodos del mufién para resolver

el overclosure inicial, obteniendo estados de esfuerzo-deformacion mas confiables.

Zhang et al. [85], construyeron un modelo no lineal para determinar la influencia de la
transferencia de carga entre el mufién y el socket. EIl modelo se constituy6 de fémur, tejidos
blandos y socket, a los cuales se les aplicaron propiedades elastico lineales (hueso y
socket) e hiperelasticas (mufidn). Finalmente se aplicaron tres condiciones de carga para
simular condiciones de apoyo plantar, apoyo medio y elevacion del talén al caminar,
encontrando esfuerzos normales en la superficie inferior del mufion de 80.57KPa,
52.41KPa vy 73.37KPa respectivamente.

Con base en la informacion descrita anteriormente, es posible afirmar que en el estado
actual de esta revisién no se ha encontrado con éxito modelos numéricos, basados en el
MEF, que involucren la articulacion coxofemoral en amputados transfemorales y en

especial la determinacién de su estado de esfuerzos.



2.Método

En el desarrollo de este proyecto, se abordaron diferentes etapas para la realizacion de
cada uno de los objetivos especificos. Es importante mencionar que a partir de un proyecto
anterior perteneciente al grupo de investigacion GIBIR, se contaba con una base de datos
de amputados, en la cual se encuentran tomografias y algunas reconstrucciones
geométricas para la realizacion de los modelos numéricos finales. Sin embargo, fue

necesario desarrollar otros elementos geométricos basicos.

Los pacientes participantes cumplian los siguientes aspectos: amputacién transfemoral
unilateral, uso habitual del sistema protésico, tiempo transcurrido desde la amputacion
superior a un afio y sujetos fisicamente activos. Para realizar los diferentes procedimientos
en los participantes, se contaba con los respectivos avales éticos por parte del Instituto
Neurolégico de Antioquia (INDEA) y de la Universidad Nacional de Colombia — Sede
Medellin.

2.1 Desarrollo del Modelo Numérico

2.1.1 Obtencion de la geometria

El modelo numérico desarrollado, plantea una comparacion del estado de esfuerzos entre
la pierna sana y la amputada del paciente, por lo que los elementos que lo componen
varian segun sea el caso. Para la pierna amputada se consideran seis sélidos: cadera,
cartilagos acetabular y femoral, hueso femoral remanente, tejido blando remanente y

socket; y en la pierna sana cuatro solidos: cadera, cartilagos acetabular y femoral y fémur.

Es necesario destacar que las geometrias de hueso femoral remanente, tejido blando
remanente y socket, no fueron reconstruidas ya que se tenian de un estudio previo

realizado por Ramirez [7]. Por lo que se describira la obtencién de las geometrias faltantes.
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= Obtencién de huesos (cadera — fémur)

A partir de una tomografia axial computarizada (TAC) con los siguientes parametros:
SIEMENS/Emotion6 Scanner, 112mAs, 130 KV, 512512 pxI matrix, Pixel size 0.758 mm,
GantryTilt 0.0 9 slice increment 1 mm, se obtuvieron secciones transversales que
comprenden desde la parte distal del fémur hasta aproximadamente la mitad de la cadera.
Utilizando el software libre VTK y las secciones transversales de las tomografias, se
realizaron reconstrucciones digitales de las caderas y el fémur para obtener geometrias

como las que se observan en la Figura 2-1.

Figura 2-1: a. Reconstruccion digital de la cadera b. Hueso hueco.

Es sabido que los huesos estan compuestos por hueso esponjoso y hueso cortical, siendo
el ultimo, el que ofrece las caracteristicas y propiedades mecénicas necesarias para
aportar rigidez en un modelo numérico. Adicionalmente, el hueso esponjoso tiene poca
influencia en los esfuerzos de contacto en la articulacion [37], por lo que puede ser
eliminado del modelo, dejando como unico componente el hueso cortical como se muestra

en la Figura 2-1. Para lograr esto, es necesario reconstruir cada uno de los componentes
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por separado Yy utilizar una operacién booleana para restar los dos volumenes, logrando la

configuracion final.

= Obtencién de cartilagos

El TAC no es la técnica mas efectiva para reconstruir tejido cartilaginoso, por lo que la
geometria de los cartilagos acetabular y femoral, se obtuvo a partir de las respectivas

superficies articulares.

Como se observa en la Figura 2-2, utilizando la cadera reconstruida previamente se trazé
una curva representativa del acetabulo, después se eliminé la malla restante obteniendo
de este modo la superficie del cartilago acetabular, Figura 2-3. De manera similar se
construyo la superficie del cartilago femoral, en este caso se utilizé un plano ubicado en la
cabeza femoral para diferenciar la zona articular, Figura 2-4, e igualmente se eliminé la

malla restante, como se observa en la Figura 2-5.

Figura 2-2:  Seleccion de la superficie acetabular.
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Figura 2-3:  Superficie cartilago acetabular.

Figura 2-4: Plano de seleccién de la superficie femoral.

Figura 2-5:  Superficie femoral.

Para crear el sélido, a cada una de las superficies se le gener6 un espesor de 1 mm, el
cual se encuentra dentro de los valores reportados por la literatura [86] [87] [88] [89]. Estos
sélidos (Figura 2-6 a.) mantienen las mismas relaciones de posicion de la caderay el fémur,

ya que fueron creados a partir de esas geometrias; sin embargo, por esta misma razén es
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necesario confirmar mediante el ensamble (Figura 2-6 b.), que al generar el espesor de las

superficies, estas no se traslapen entre ellas para evitar problemas durante el modelo
numeérico.

Figura 2-6: a. Representacion geométrica de los cartilagos de la cadera b. Ensamble
de los cartilagos.

A partir de las superficies de cada cartilago se gener6 una superficie equidistante a 1 mm
y de ambas superficies se creo el sélido, el cual fue utilizado para la creacion de las mallas.
Mediante el software libre Salome-Meca, se crearon las mallas compuestas por elementos
hexaédricos, los cuales por su estabilidad y velocidad de convergencia en comparacion
con los elementos tetraédricos, son mejores para esta geometria. En la Figura 2-7, se
puede observar el proceso de creacion de las mallas.
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Figura 2-7:  Proceso de creacion de las mallas hexaédricas. a. Superficie inicial y
superficie equidistante, con distribucion cuadrilateral b. Sélido c. Malla hexaédrica para el
cartilago acetabular.

El proceso descrito anteriormente es igual para el cartilago femoral. Sin embargo, el
cartilago femoral tiene un agujero por el cual atraviesa el ligamento redondo, alrededor del
cual se generan elementos tetraédricos durante la creacion de la malla realizada por el
programa. Para evitarlo, se procede a omitir el agujero durante la creaciéon de la malla vy,
después, se genera el agujero eliminando los elementos ubicados en este espacio como
se observa en la Figura 2-8. A pesar que el agujero no es completamente circular
representa el espacio del ligamento de una manera adecuada y evita el uso de elementos
tetraédricos.
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Figura 2-8:  Creacion del agujero redondo por medio de eliminacion de elementos.

2.2 Procedimiento de ensamble

Partiendo de los modelos numéricos desarrollados por Ramirez [7] y de las referencias
anatémicas que proporcioné el TAC, se realizé el ensamble del modelo que representa la
pierna amputada como se observa en la Figura 2-9 a., posicionando el cartilago femoral
sobre la cabeza femoral, Figura 2-9 b. y la cadera con su respectivo cartilago, Figura 2-9
c. Para la pierna sana, se utilizaron igualmente las referencias anatémicas del TAC para

ensamblar cada elemento, como se observa en Figura 2-10.

Figura 2-9: a. Ensamble cadera, cartilagos, hueso, mufién y socket b. Fémur con
cartilago c. Cadera con cartilago.

Cadera

Cartilago acetabular

Cartilago femoral
Hueso

Mufidn

Socket




22 Efecto del Uso de Exoproétesis sobre la Distribucion de Esfuerzos del

Cartilago Articular de la Cadera

Figura 2-10: Ensamble cadera, cartilagos y fémur.

Cadera
Cartilago acetabular

Cartilago femoral

Fémur

2.3 Propiedades mecanicas

Con la geometria conseguida y ensamblada, se procede a asignarle propiedades
mecanicas a cada uno de los componentes del modelo numérico. Se debe considerar
ademas que en relacién con los tejidos vivos, los métodos para determinar sus
propiedades van en constante desarrollo, y muchas de las propiedades utilizadas
actualmente asumen simplificaciones en los materiales al considerarlos con

comportamentos elasticos, lineales e isotropicos [83] [7] [90] [91].

Para el socket hecho de polipropileno las propiedades mecéanicas se encuentran bien
establecidas, se utilizé un médulo de Young de 1.5 GPay un coeficiente de Poisson de 0.3
lo cual corresponde a un comportamiento elastico lineal [85][91] [7]. Los huesos, cadera y
fémur, se les consideré unicamente la componente cortical como se dijo anteriormente y
se les asigné un comportamiento elastico lineal isétropico, con un médulo de Young de 15
GPa y coeficiente de Poisson de 0.3 [92] [7].

El tejido blando agrupa varios componentes como son piel, grasa, masculo, ligamentos y
tendones; por lo que las propiedades varian segun los autores o referencias que se

consulten. Para este estudio se le asigné un comportamiento elastico lineal isotrépico con
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modulo de Young de 250 KPa y un coeficiente de Poisson de 0.475 [93] [7], considerando
gue el comportamiento del conjunto multicapa cutis-hipodermis-musculo determinado por

Isaza [94] se comporta de igual manera.

Algunos modelos han utilizado materiales hiperelasticos incompresibles como propiedades
para los cartilagos [49] [55] [37] [95], existen incluso predicciones computacionales que
han mostrado resultados de esfuerzos equivalentes entre modelos hiperelasticos
incompresibles y bifasicos [49]. En este estudio, se asumieron propiedades isotrépicas,
casi incompresibles con un comportamiento hiperelastico Neo-Hooke como el utilizado por
Harris et al. [49] con médulo de cizalladura G = 13.6 MPa y un mddulo de compresibilidad
K = 1359 MPa, en el cual los parametros constitutivos son Cio= 6.8 MPa y D;=1.4 x 10°
Pa.

2.4 Condiciones de borde

Con los componentes del modelo ensamblados y sus respectivas propiedades mecénicas,
se crean las condiciones de borde, éstas pueden ser fuerzas o desplazamientos y las
restricciones de movimiento. Para este estudio especifico, las restricciones de
desplazamiento fueron aplicadas en la cadera, el hueso remanente y el socket,

dependiendo la etapa del modelo.

Para la pierna amputada, las cargas aplicadas al modelo se dividieron en tres etapas, la
primera simula el procedimiento de postura del socket, la segunda aplica una fuerza que
representa la condicion de carga de bipedestaciéon y la tercera permite el contacto entre
los cartilagos. Después de la fase de postura del socket, se incluye en el modelo numérico
una fase de estabilizacion, en la que sin aplicar ningan estimulo adicional y manteniendo
el estado de esfuerzos generado en la fase inicial, se permite que los efectos dinamicos
causados por la postura del socket se atenden, y el componente de tejidos blandos
adquieran su posicion final antes de continuar con la fase de aplicacion de cargas; como

se vio en Ramirez [7].

En la pierna sana se realiz6 una etapa que consiste en la aplicacion de una carga

equivalente a la mitad del peso del individuo, sobre los céndilos femorales seguido de una
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fase de estabilizacién, donde se mantuvo la carga aplicada para estabilizar la energia

interna del modelo.

2.4.1Modelo pierna amputada

=  Postura del socket

Para simular la accion de postura del socket, se inicia con una condicion en la cual éste no
se encuentre en contacto con los demas componentes del modelo y se elimina parte del
isquion para evitar contactos entre el mufién y la pelvis como se ve en la Figura 2-11. Se
aplica un vector de desplazamiento equivalente al recorrido del socket durante la postura,

con base en los modelos de Ramirez [7].

Figura 2-11: Posicion inicial del modelo.

Para restringir el modelo, se aplica cerca del trocanter menor, especificamente sobre la
diafisis, y sobre la cadera, en el pubis y la parte superior, una condicion de borde (CB) de

restriccion de los tres grados de libertad asociados al desplazamiento. Después, se aplica
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el vector de desplazamiento sobre el socket, correspondiente al individuo modelado. En la

Figura 2-12 se pueden observar las condiciones de borde.

Figura 2-12: Restricciones y fuerzas durante la postura.

Restricciones

./ Desplazamientos

Se definen las interacciones de los elementos o superficies que estan en contacto,
asignando una condicién de Tie para garantizar un unién permanente sin posibilidad de
separacion entre el fémury el cartilago femoral, la pelvis y el cartilago acetabular y el hueso
remanente y el tejido blando; siendo en este Gltimo caso una condicion que se aleja de la
realidad ya que no se representan las inserciones musculares, puesto que sobrepasarian
el alcance del proyecto. Otra condicion de contacto se da entre la cara interior del socket
y el tejido blando, para esto se utilizé un coeficiente de friccion de 0.37 definido por Ramirez
[7], y se establece una condicién normal de no penetracion, para evitar que nodos

pertenecientes al tejido blando penetren el socket y viceversa.
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= Estabilizacion

En esta fase, partiendo de la posicién adquirida durante la postura, se le adiciona al modelo
un step de Estabilizacion, ver Figura 2-14, donde no se aplican estimulos o condiciones de
borde para que el modelo estabilice los valores de esfuerzo y disminuya la amplitud de las
curvas de energia interna. Ramirez [7], determind que con una duracion de cinco segundos
los tejidos blandos que constituyen el mufién, se han reacomodado en el interior del socket
y han alcanzado una posicion de equilibrio.

= Aplicacién de fuerzas

En la Figura 2-13 se observa la pierna amputada con la condicion de bipedestacion de
doble contacto (pie — suelo); la fuerza ubicada en la zona plantar medial del pie genera un
momento al encontrarse separada de la linea de accion de las fuerzas, sin embargo en el
desarrollo de este proyecto no se considera el doble contacto y en consecuencia el
momento. Por lo que el modelo se constituye por una fuerza reactiva en la misma linea de

accion de union socket-sistema protésico, como se observa en la Figura 2-13.

En este paso, se le adicion6 al modelo la condicidn de bipedestacion estatica. Se mantiene
la restriccion de desplazamiento en la cadera y el hueso remanente, y se aplica una fuerza
igual a la mitad del peso del individuo sobre el socket, con lo cual se obtiene un nuevo
estado de esfuerzos y deformaciones. Se determiné a partir de varias pruebas, que con un

tiempo de 10 segundos la aplicacion de la carga se completaba.
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Figura 2-13: Simplificacién de las fuerzas para la pierna amputada.

Reacciones Reacciones
socket — sistema protésico socket —sistema
protésico

Contacto con el
Contacto con el suelo suelo

Figura 2-14: Restricciones y fuerzas durante la estabilizacion y bipedestacion.

Fuerza
Bipedestacion
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= Contacto

En este step, se permite el contacto de los cartilagos al eliminar la restriccion de
desplazamiento sobre el hueso, adicionalmente se mantiene la restriccion en la cadera 'y
se adiciona una restricciébn en dos direcciones al socket, como se observa en la Figura
2-15, para representar la restriccion lateral debida a la bipedestacién del paciente. Se
elimina el estado de esfuerzos producido durante la postura manteniendo la aplicacion de
la carga de bipedestacion. Se establece una condicion de no penetracion entre cartilagos
y no se considera el efecto de la friccion para el contacto entre ellos ya que el coeficiente
de friccidén entre sus superficies es bajo [49]. Este step tiene cinco segundos de duracién,
los cuales permiten que la aplicacion de la carga sea completa y que la energia interna del

modelo se disminuya.

Figura 2-15: Restricciones y fuerzas durante el contacto.
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2.4.2Modelo pierna sana

= Aplicacion de la carga

Para la pierna sana, aplican las mismas consideraciones de doble contacto en el pie
durante la bipedestacion, y al igual que en la aplicacion de cargas en la pierna amputada,
se realiza una simplificacion a una fuerza que actta sobre la linea de accién y se transmite

a los coéndilos femorales.

Para simular la bipedestacion estéatica en la pierna sana, el modelo se restringié en la
cadera, sobre el pubis y la parte superior, con una CB de restriccion de los tres grados de
libertad de desplazamiento. Se aplico sobre cada uno de los condilos femorales una fuerza
igual a un cuarto del peso del individuo, los cuales representan la accién del suelo en la
pierna, ver Figura 2-16. Adicionalmente, se defini6 el contacto entre superficies asignando
la condicién de contacto Tie entre el fémur y el cartilago femoral y la pelvis y el cartilago
acetabular, para garantizar un contacto permanente. Al igual que en el modelo de contacto
anterior, no se considerd la friccion entre cartilagos y se establecié una condiciéon de no
penetracién entre ellos. Esta fase tiene una duracion de 10 segundos, que es igual a la

utilizada en el modelo amputado.

= Estabilizacion
Esta parte del modelo no aplica estimulos o condiciones de borde, durante cinco segundos,

lo que permite la estabilizacién del modelo y la disminucién de su energia interna.
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Figura 2-16: Restricciones y fuerzas durante la bipedestacion y estabilizacion.

Restricciones

Fuerzas

2.4.3 Aspectos propios del modelo

Para ambos casos, los modelos se desarrollaron utilizando el médulo explicito del software
ABAQUS V6.12. Debido a las geometrias tan complejas utilizadas, las mallas con las
cuales se simularon los componentes fueron tetraédricas C3D4 de la libreria de ABAQUS
para todas las geometrias exceptuando los cartilagos, que fueron mallados con elementos

hexaédricos del tipo C3D8.

Los tiempos de procesamiento en cada step varian dependiendo de las condiciones
aplicadas y los tiempos definidos en éste, en la Tabla 2-1se pueden ver los tiempos
promedios para cada una de las fases de los modelos; ademas para tener una idea de la
magnitud de éstos, en la Tabla 2-2, se muestran los valores promedios de nodos y

elementos utilizados para cada una de las geometrias.
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Tabla 2-1:  Tiempos promedio de procesamiento por step.
Modelo Step Tiempo promedicih?e procesamiento
Pierna sana Bipedestacién 0:22
Estabilizaciéon 1:48
Postura 1:18
Pierna amputada E§tabilizaci§n 4:36
Bipedestacion 55:54
Contacto 36:21
Tabla 2-2: Media de nodos y elementos en los modelos.
. Media
Modelo Geometrias Nodos Elomentos
Cadera 13493 61912
. Cartilago acetabular 13229 10007
Pierna sana -
Cartilago femoral 21225 14589
Hueso 22947 92134
Cadera 11240 51465
Cartilago acetabular 12586 9347
Pierna amputada Cartilago femoral 22592 17012
Hueso 23138 108332
Mufién 21650 115164
Socket 46659 194425







3.Resultados

3.1 Estado de esfuerzos de los cartilagos

En la Tabla 3-1 se presentan las caracteristicas generales de los individuos a los cuales

se les realiz6 el modelo numérico.

Tabla 3-1: Caracteristicas de generales de los pacientes
: Edad Tiempo _d,e Estatura Peso Pierna
Paciente ~ Genero amputacion
[afios] ~ [cm] K] amputada
[afios]

P1 50 M 2 163 60 Derecha
P2 43 M 10 175 70 lzquierda
P3 55 M 8 171 70 Izquierda

Con base en las caracteristicas de cada uno de los pacientes involucrados en el estudio y
la metodologia propuesta en el numeral 2.4.1y 2.4.2, se establecieron las condiciones de
carga para cada uno de ellos. En la Tabla 3-2 se muestran las cargas de bipedestacion,
gue son los estimulos aplicados en los modelos de la pierna sana y amputada en el gje Z.

Como aclaracién, la direccién Z corresponde a la direccién craneo — caudal.

Tabla 3-2: Condiciones de carga de cada modelo durante la bipedestacion.
Bipedestacion
Paciente Modelo pierna , Modelo pierna sana__
amputada Condilo 1 Condilo 2
[N] [N] [N]
P1 300 150 150
P2 350 175 175
P3 350 175 175

A partir de los modelos numéricos desarrollados para cada uno de los tres individuos, se

puede mostrar las respuestas asociadas al estado de esfuerzos y deformaciones de cada
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uno de los elementos que componen el modelo (mufibn, socket, hueso, cadera y
cartilagos). Sin embargo, ya que el enfoque de este estudio se centra en la articulacion de
la cadera, los resultados que se presentan son Unicamente aquellos relacionados con los

cartilagos.

Inicialmente, de una manera general se presentan los esfuerzos normales y las areas de
contacto que se generan en las superficies de interaccion de los cartilagos para cada uno
de los pacientes, de tal forma que sea posible comparar sus 6rdenes de magnitud con lo

gue se reporta en la literatura.

En la Figura 3-1 se presenta los resultados de esfuerzos para los modelos de la pierna
amputada y sana. Las imégenes mostradas pertenecen a la fase de contacto o
estabilizacion, segun sea el modelo; donde las fuerzas aplicadas son equivalentes en
ambos casos. Cada imagen va acompafiada por su respectiva direccibn anatdmica,
representada por las letras A, P, My L; que representan anterior, posterior, medial y lateral
respectivamente. En los cartilagos femorales de ambos modelos se muestra el esfuerzo

maximo.

Adicionalmente, en la Tabla 3-3 se presenta un resumen del esfuerzo normal de contacto
(CPRESS) y areas de contacto para los cartilagos. Los esfuerzos reportados son iguales
a los mostrados en la Figura 3-1 y corresponden a los valores encontrados al finalizar los
step de contacto o estabilizacién. Las areas de contacto se refieren a la suma de las caras
en las cuales existe una fuerza de contacto, y los valores maximos y minimos presentados

en la tabla corresponden a los encontrados durante los steps de contacto/estabilizacion.



Figura 3-1: Resultado de esfuerzos en los cartilagos en el Gltimo step.

Modelo pierna amputada

Modelo pierna sana

Cartilago acetabular

Cartilago femoral

Cartilago acetabular

Cartilago femoral

CPRESS

CPRESS CPRESS CPRESS
+7.8e+08 +8.12408 +3.264+06 +3.66+08
+7.1e+06 +7.4e406 +2.9e4+06 +3.32+06
+5.5e+086 +6.7e4+06 +2.72+0& +3.08+06
+5.8e+06 +6.0e+06 +2.4e+06 +2.7e+06
. +5.2e+06 +5. det08 +2. le+06 +2 . de+06

+4.5e+06 +4, Fe+06 +1.9e4086 +2.1e+08 P1
! +3.9e+086 +4.0e+08 +1.6e+06 +1.8e+06

+3.2e+06 +3.4e+06 +1.3e+06 +1.5e+06
| +2.6e+08 +2.7e+06 +1.1e+06& +1.2e4+06

+1.9e+08 +2.0e408 +8.0e405 +8.9e+05

+1.3e+06 +1.38+06 +5.3e+05 +6.0e+05

+&.5e+05 +&,7e+05 42 7e405 +3.0e+05

+0.0e+00 +0.0e4+00 +0.06+00 +0.0e+00

CPRESS CPRESS CPRESS CPRESS
+2.4e+07 +2.5e+07 +1.18407 +9.3e+06
+2.2e+07 +2.2e407 +9.8e+06 +8.6e+06
+2.0e+07 +2.0e+07 1896406 +7.8e+06
+1.8e+07 +1.8e4+07 +8.0e+06 +7.0e+06
+1.6e+07 +1.6e+07 +7.1e4+06 +&, 2e+06
+1.4e+07 +1.4e+07 +6.2e+06 +5.4e+06 p2
+1.2e+07 +1.2e+07 +5.3e+06 +4,7e+06
+1.0e4+07 +1.0e4+07 14 5et06 +3,9e+06
+8.1e+06 +8.2e+06 +3.6e+06 +3.1e+06
+6.1e+086 +6.1e+06 +2.78+06 +2.3e+06

y +4,1a+06 +a.1e+06 +1.8e+08 +1 6e+06
’ +2.0e+06 +2.0e+06 +8.9e+05 +7.8e+05
+0.08+00 +0.0e+00 +0.0e+00 +0,0e+00

CPRESS CPRESS CPRESS CPRESS
+2.0e+07 +2.3e+07 +1.4e+07 +1.4e+07
+1.9e+07 +2.1e+07 +1.3e+07 +1.3e+07
+1.7e+07 +1.98+07 +1.2e+07 +1.2e+07
+1.5e+07 +1.7e+07 +1.0e+07 +1.1e+07
+1.4e+07 +1.5e+07 +2.38+06 +9.5e+06
+1.28+07 +1.3e+07 +8.2e+06 +8.3e+06 P3
+1.08+07 +1.1e+07 +7.0e+08 +7.18+06
+8.5e+06 +9.4e+06 ] +5.8et08 +5.9e4+06
+6.8e+06 +7.5e+06 +4.7e+08 +4.0e+06
+5.1e+06 +5.6e+06 +g-ge+8g +3.6e+06
+3.48+06 +3.8e+06 11-26106 +2.48+06
+1.72+06 +1.9e+06 ee +1.22+08
+0.0e+00 +0.06400 +0.0e+00 +0.0e+00

A: anterior, P: posterior, M: medial, L: lateral. Las unidades de los esfuerzos son Pa.
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Tabla 3-3: Resumen del estado de esfuerzos y area de contacto para todos los
pacientes.
CPRESS [Pa] Area de contacto [mm?]
C. acetabular C. femoral C. acetabular C. femoral
Amp. Sano Amp. Sano | Amp. | Sano | Amp. | Sano
P1 Max. | 7.8E+6 | 3.2E+6 | 8.1E+6 | 3.6E+6 | 374 | 309 343 280
Min. 0 0 0 0 30 70 0 52
P2 Méax. | 2.4E+7 | 1.1E+7 | 2.5E+7 | 9.3E+6 | 551 303 515 331
Min. 0 0 0 0 0 111 0 145
P3 Max. | 2.0E+7 | 1.4E+7 | 2.3E+7 | 1L.4E+7 | 464 | 273 432 261
Min. 0 0 0 0 0 81 0 66

CPRESS: Esfuerzo normal de contacto.

Con la intenciéon de comparar los resultados obtenidos, se presentan en la Tabla 3-4

valores reportados en la literatura para casos cercanos al propuesto en este estudio. En

ésta se discriminan: las caracteristicas de la articulacion, el caso especifico de estudio y

los resultados de esfuerzos y areas de contacto, con sus respectivas ubicaciones.

En la Tabla 3-5 se presentan de una manera sintetizada, las medias y desviaciones

estandar de los esfuerzos de contacto y de las areas de contacto en los cartilagos.

Adicionalmente, se presentan los coeficientes de variacién para los esfuerzos y areas; los

cuales permiten comparar las dispersiones de dos distribuciones distintas al relacionar la

desviacion de la muestra con su media.
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Tabla 3-4: Resultados de estados de esfuerzos y areas de contacto reportados en la
literatura.
Resultados % Area de contacto
: Esfuerzos
: . Tipo de
Referencia Estudio carga conc'i[tho Ubicacion % Ubicacion
[MPa]
Caminar 10.78*
Subir
[37] Caderasana | escalas 11.61* NR 366.1 ot NR
Bajar 12.73*
escalas '
1 *
Caderas Camlr.1ar 28
(53] sanas y con Subir o4+ C. 88 C.
displasia escalas acetabular acetabular
acetabular Bajar o6
escalas
Caminar 27*
Caderas Subir o0%

[54] sanas y con escalas C. 93+ C.
acetabulo en Bajar 26* acetabular acetabular
retroversion escalas

Levantarse 18*
de una silla
Caminar 7.52*
Caderas Subir 8.53* C. . C.
[49] sanas escalas acetabular | 7% acetabular
Bajar 8.66*
escalas '
i o
Caderas sz:ar 1.1
ubir -
[96] sanas y con escalas 120 | 6 . C. 800%+ C.
displasia _ 14* | acetabular acetabular
acetabular Bajar 100
escalas '

NR: No reportado, (*) Valores maximos reportados, (1) Area en mm2, (°) Valor promedio.
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Tabla 3-5: Medias y desviacion estandar de los esfuerzos de contacto maximos y del
area de contacto en los cartilagos.

Media (desviacién estandar)
CPRESS [Pa]
Contacto/Estabilizacion

Amputado Sano
Acet. Fem. Acet. Fem.
Esfuerzo 1.7E+07 1.9E+07 9.4E+06 9.0E+06
mMaximo (8.4E+06) (9.2E+06) (5.6E+06) (5.2E+06)
Coeficiente de 0.49 0.49 0.59 0.58
variacion

Area total de contacto [mm?]
Contacto/Estabilizacion

Amputado Sano
Acet. Fem. Acet. Fem.
; i 463.0 430.0 295.0 290.7
Area maxima (88.5) (86.0) (19.3) (36.2)
Coeficiente de 0.19 0.20 0.07 0.12
variacion
% 20.9% 10.0% 13.6% 6.8%

Se obtuvieron coeficientes de variacidbn muy elevados para todos los casos de esfuerzos,
lo que indica mucha variabilidad en los resultados. Para el area total de contacto, se
encontraron coeficientes de variacidbn menores; los cartilagos del modelo sano presentan
las estimaciones mas precisas de los valores, por el contrario el modelo amputado se

registran precisiones irregulares que deben utilizarse con precaucion.

Para conocer la ubicacion de los esfuerzos, los cartilagos se dividieron por regiones
anatémicas. Utilizando la notacién de Henak et al. [53] y [54], el cartilago acetabular se
dividié en seis regiones: antero-lateral (AL), antero-medial (AM), supero-lateral (SL),
supero-medial (SM), postero-lateral (PL) y postero-medial (PM), mientras que el cartilago
femoral se dividi6 en cuatro regiones: antero-lateral (AL), postero-lateral (PL), antero-

medial (AM) postero-medial (PM), como se observa en la Figura 3-2.
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Figura 3-2: Regiones anatomicas para el cartilago acetabular y femoral.

En la Tabla 3-6 se puede observar la ubicacion de los esfuerzos en el cartilago al finalizar
el step de contacto/estabilizacién. La zona elegida se determind a partir del esfuerzo
maximo, eligiendo la regiébn donde éste se encontrara. En general, las zonas mas
comunmente afectadas en los modelos sanos fueron AL para el acetabulary, AL y PL para
el femoral; los modelos amputados por su parte muestran mayor variabilidad, SM y PM
para el acetabular y PL para el femoral. En el Anexo 1, se pueden encontrar los promedios
de los esfuerzos maximos y las zonas de ubicacion de éste, para cada cartilago en la
duracion total del step.

Tabla 3-6: Ubicacion regional de esfuerzos de contacto en los cartilagos.

Ubicacion por regiones
Acetabular Femoral
AL| AM | SL|SM|PL |PM]JAL|PL|AM|PM

P1 . . . . . . . . .

Amp P2 . . . . . . . .
Contacto P3 . . . . .
Estabilizaciéon P1 . . . .

Sano P2 . . . . .
P3 . . . . . . . .

Para cada paciente se determiné en el tiempo de duracién del step, el valor maximo de
esfuerzo y la zona de ubicacion de éste; con base en los resultados individuales para cada
cartilago, se construyeron tablas que resumen la ubicacién y el esfuerzo para los tres

pacientes. Como ejemplo, la Tabla 3-7 muestra las zonas y valores promedios de
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esfuerzos en el cartilago acetabular amputado. Las tablas para todos los cartilagos se

encuentran en el Anexo 2.

Tabla 3-7: Zonas y valores promedios para el cartilago acetabular amputado.
Modelo amputado — Cartilago acetabular
Tiempo AL AM SL SM PL PM
0
0.25 1.7E+07
0.5 2.0E+07 1.9E+07 1.6E+07
0.75 3.4E+07 | 3.4E+07 | 4.0E+06 | 2.9E+06
1 4 .3E+06 8.2E+06 2.5E+07
1.25 2.1E+07
15 1.0E+07 7.6E+06
1.75 1.5E+07 1.0E+07 | 1.0E+07 | 2.0E+07
2 1.2E+07 | 2.2E+07
2.25 9.8E+06 | 1.3E+07
2.5 1.5E+07 7.8E+06
2.75 1.7E+07 1.4E+07
3 4.8E+06 1.2E+06 | 1.7E+07
3.25 1.5E+07 5.3E+05
3.5 3.1E+07 8.3E+06
3.75 1.7E+07 7.4E+06
4 3.6E+06
4.25 1.1E+07 9.0E+06
4.5 2.6E+07 6.0E+06 5.8E+06
4.75 1.9E+07 | 6.2E+06
5 7.8E+06 | 2.0E+07 | 2.4E+07

Si el valor de esfuerzo se ubicaba en el limite de dos regiones anatémicas, ambas zonas

eran seleccionadas con el mismo valor de esfuerzo.

La Figura 3-3 muestra las graficas obtenidas a partir de las tablas resumen realizadas para
cada cartilago. Estas relacionan el promedio del esfuerzo méaximo de contacto con la region
del cartilago en la cual se encuentra ubicado, durante el periodo total del step

contacto/estabilizacion.
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En las gréficas de la Figura 3-3, el eje vertical representa el promedio de los esfuerzos de
contacto y el horizontal el tiempo de duracion de la fase, cada barra de color representa
una zona especifica del cartilago y la longitud de ésta, indica la magnitud del esfuerzo.
Como ejemplo, en el tiempo de 3,5 segundos, se tiene una magnitud aproximada de
3x10’Pa para la zona AL y de 8x10° Pa para la zona SL, la suma de estos esfuerzos es el

valor que se muestra en el eje vertical.

Figura 3-3:  Zonas de ubicacién de los esfuerzos de contacto promedio durante la fase
de contacto/estabilizacion.

Zonas de contacto C.acetabular amp
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-
.
I
4,75 I
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0,75
1,25
1,5
1,75
3,5
3,75
4,25
4,5

Tiempo [s]

AL mAM mSL mSM mPL mPM
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Zonas de contacto C.femoral sano
3,5E+07
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2,5E+07
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AL EAM EPL EPM

En los cartilagos de los modelos amputados se puede ver gran variabilidad de zonas de
contacto en relacion con los modelos sanos, como ejemplo, en el tiempo de 0.75 segundos
para los cartilagos acetabulares; el amputado presenta cuatro zonas de contacto contra
dos zonas del sano, adicionalmente las dos zonas con mayor esfuerzo en el modelo
amputado (AL y AM) no tienen ninguna influencia en el modelo sano. El comportamiento

descrito anteriormente es similar durante todo el step.

Para todos los casos AL es la zona comun de contacto. Las zonas principales de contacto
en los modelos sanos son AL, SL, SM para acetabulares y, AL y PL para femorales.

Mientras que no se aprecian zonas comunes para los modelos amputados.

En la Figura 3-4 se observan las graficas del area total de contacto de los cartilagos durante
la fase de contacto/estabilizacién. Se puede observar en las gréaficas que los valores para

cada par de cartilagos son similares, siendo P3 el que muestra una menor variacion.

En el modelo de la pierna amputada, los valores de &rea de contacto del cartilago
acetabular son mayores en comparacion con su par femoral para todos los pacientes; por
el contrario en la pierna sana existen diferencias, como la que se observa en el paciente

P2, para el cual los valores de area de contacto del cartilago femoral son mayores.
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Para todos los modelos sanos el area total de contacto siempre se encuentra con valores
inferiores a los del modelo amputado, adicionalmente la curva muestra que los cartilagos
se mantiene siempre en contacto iterando entre valores cercanos; por el contrario los
modelos amputados tienen espacios donde no se genera contacto entre las superficies y

comportamientos de crecimiento y disminucion muy pronunciados en la curva.

Teniendo en cuenta que tal como lo describe ABAQUS ANALISYS USER [97], los
resultados de &rea total en contacto reportados por Abaqus son generalmente mayores a
los que realmente se esta presentando, puesto que la precision es funcion de la densidad
de la malla y ésta por su parte depende de la cantidad de nodos existentes. Tal como se
mostré anteriormente en la Tabla 2-2, los cartilagos femorales para ambos modelos
presenta una densidad de malla mayor que los acetabulares, por lo que los resultados de

los cartilagos femorales son los mas precisos.

Figura 3-4: Grafico de areas de contacto para los pacientes durante el step de
contacto/estabilizacion.
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Areas P2
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Los modelos desarrollados para la pierna sana y amputada utilizan diferentes tiempos y
restricciones para simular la bipedestacion estéatica, aun asi éstos se pueden considerar
equivalentes al mantener las mismas fuerzas externas aplicadas. En la Figura 3-5, se
muestra para cada paciente, el comportamiento del esfuerzo maximo de contacto en los
cartilagos de la pierna amputada y sana durante los steps equivalentes, bipedestacion-
contacto y bipedestacion-estabilizacién, respectivamente.
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Figura 3-5:  Gréfica de esfuerzos de contacto maximo en los cartilagos durante los

steps equivalentes.
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P3
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Se observan variaciones constantes en los esfuerzos para ambos modelos, aun asi, es
facil observar que los valores pertenecientes al modelo sano se mantienen por debajo de

los valores del amputado, exceptuando entre el 30% y 60% del step para el P1.

Los valores de esfuerzos para los pares de cartilagos en la pierna amputada y sana
presentan comportamientos similares con pocas variaciones. En el P1 se observa que los
valores para los cartilagos acetabulares se encuentran por encima de los femorales,
adicionalmente, entre el 60% y 80% del step, el valor para el cartilago femoral amputado
es mucho menor que su par acetabular. EI P2 también presenta valores mayores para los
cartilagos acetabulares, excepto entre el 55% y 65% del tiempo, donde el cartilago femoral
amputado supera el valor del esfuerzo acetabular por 4x10° Pa. El P3 es el que presenta
menor variabilidad en los resultados, mostrando curvas casi idénticas para ambos pares

de cartilagos en todo el tiempo del modelo.

Los esfuerzos para el modelo sano comienzan a presentarse alrededor del 20% de la
duracion del step, luego, en un tiempo aproximado de 15% a 20%, alcanzan un esfuerzo
maximo y finalmente descienden hasta la mitad del valor pico alcanzado; para todos los
casos los esfuerzos entran en una fase de iteracién de un valor aproximado a 5x10° Pa.
En los modelos amputados se observa una mayor variacion de los esfuerzos maximos, sin

embargo las curvas presentan caracteristicas similares, como son: aparicion de esfuerzos
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entre el 0% y el 5% del inicio del step, rapido aumento de los esfuerzos y dos o mas zonas
sin esfuerzos. Adicionalmente, se nota que existen iteraciones entre los esfuerzos sin un

rango de variacién fijo y no se percibe que el modelo tenga una fase de estabilizacion.

Considerando las similitudes entre los pares de cartilagos y maximizando los valores, se
utilizaran para comparaciones futuras los esfuerzos generados solo por los cartilagos
acetabulares.



4.Discusion

Durante el desarrollo de este trabajo se han realizado diferentes simplificaciones en la
geometria, propiedades y condiciones de borde para optimizar los tiempos de
procesamiento computacional y el funcionamiento del modelo. Idealmente, las
simplificaciones implementadas no deben afectar de forma extrema los modelos, aun asi,

los resultados encontrados pueden reflejar sus influencias.

La creacién de la geometria de los cartilagos fue otra dificultad; ya que se tenian
tomografias y la visualizaciébn de ellos se logra con resonancias magnéticas. Para
solucionar este inconveniente, se crearon geometrias representativas con espesores
constantes para cada cartilago, siguiendo los estandares ya presentados por otros autores,
sin embargo, esto es una simplificacion del elemento ya que el espesor de la geometria es

variable segun la zona anotémica donde se encuentre.

Otro factor que se debe considerar, son las condiciones de contorno aplicadas en los
modelos, especialmente en el lado amputado. Modelos numéricos preliminares permitieron
observar que la energia interna almacenada en el tejido blando residual, desarticulaba la
cadera durante la fase de bipedestacion; por lo que se debid restringir el hueso remanente
durante este step y liberarlo en el siguiente con un periodo menor de tiempo. Esto permitié
gue las fuerzas y momentos resultaran equivalentes para ambos modelos y se evitara la

desarticulacion de la cadera en la pierna amputada.

Durante toda la investigacion, se han usado las palabras “pierna sana” para referirse a la
pierna opuesta a la amputada, sin embargo, los efectos de la amputacién como: el
desarrollo de la marcha patoldgica, los cambios de carga y su distribucion, entre otros
muchos factores, afectan no solo la pierna amputada sino también la contralateral, por lo

gue la pierna sin amputacién no puede ser considerada de manera definitiva como sana.
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En general, los estudios reportados en la Tabla 3-4 no presentan informacion relacionada
con la amputacion transfemoral; pero observando los valores de esfuerzos alli
consignados, se puede resaltar que los 6rdenes de magnitud encontrados en este estudio
son consistentes con los reportados y que adicionalmente se encuentran similitudes para
caderas sanas en los valores de esfuerzo, especificamente aquellos reportados por
Anderson et al. [37] en las tres acciones (caminar, subir escalas, bajar escalas), Harris et
al. [49] (subir y bajar escalas) y Henak et al. [96].

Los valores hallados por estos tres autores en los cartilagos acetabulares de las
articulaciones sanas, varian entre 6x10° Pa y 14x107 Pa aproximadamente. No solo estos
valores sino también todos los resultados de esfuerzos presentados en la Tabla 3-4,
poseen una gran variabilidad en la respuesta, lo cual puede estar asociado a la inclusion
de nuevas geometrias en los diferentes modelos. Comparativamente, para los valores
maximos los pacientes P2 y P3 se encuentran en el rango con valores aproximados de 1,1
x10” Pay 1,4 x107 Pa, lo que no sucede con el P1, cuyos valores se encuentran por debajo.
Sin embargo, la media del esfuerzo maximo que se presenta en la Tabla 3-5, muestra que
todos los pacientes se encuentran en el rango especificado en la literatura; y que es a
causa de la iteracién de las curvas, que el valor maximo de esfuerzo en el P1 no se

encuentra en el rango.

En la Tabla 3-4, se presentan dos modelos donde existe la comparacion entre la cadera
sana y la cadera con anomalias anatomicas, los valores presentados por Henak et al.[96]
no se consideran ya que no se reporta claramente a que modelo corresponde el valor. Los
resultados presentados por Henak et al. [53] y [54], son estudios en los cuales el rodete
acetabular es de gran importancia y puede afectar los esfuerzos obtenidos.
Adicionalmente, no es facil determinar si la cadera sana o la que presenta anomalias,
genera esfuerzos mayores, ya que éste varia no solo entre las regiones anatémicas, sino
también entre las acciones simuladas. Considerando solo un valor maximo de esfuerzo, la
cadera con displasia tiene esfuerzos mayores que la sana durante el descenso de escalas,
mientras que para el acetabulo en retroversion, es la cadera sana quien tiene un valor

mayor durante las primeras fases de la marcha.
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Los valores maximos reportado por Henak et al. [53] y [54] para las caderas con anomalias
son 3,0 x10’ Pa para displasia acetabular y 2,5 x107 para el acetabulo en retroversion,
respectivamente, los cuales son muy similares con los obtenidos para el P2 y P3 (2,4 x10’
Pay 2,0 x107 Pa). Igual que en el caso del area de contacto, los esfuerzos de contacto
maximos encontrados para el P1, son menores que en el P2 y el P3. Para el area total de
contacto, no existen relaciones aparentes entre las referencias y los resultados obtenidos,
excepto en el area de contacto del acetabulo amputado del P1 con el valor promedio
predicho para una cadera sana.

Para el modelo amputado y sano, los esfuerzos alcanzados no superan los maximos
reportados en la literatura, sin embargo es importante notar que en el caso del modelo
amputado el P2 y P3, los valores encontrados durante la bipedestacién son
aproximadamente iguales a la accién de descender escalas y pararse de una silla, lo cual
indica que en los pacientes amputados se pueden estar generando esfuerzos altos en

acciones simples como la bipedestacion.

En la Tabla 3-5, la desviacion estandar para los esfuerzos es grande en todos los casos,
como lo demuestran los coeficientes de variacidbn mayores de 0.15, y puede ser explicada
por el hecho de que el modelo de cada individuo es Unico, ya que posee caracteristicas no
replicables sistematicamente como por ejemplo: geometria de la caderay el fémur, longitud
del mufdn, longitud del hueso remanente, distancia recorrida por el socket para
posicionarse y fuerzas relativas a la fase de bipedestacion. Para el area de contacto, la
desviacion estandar fue menor en comparacion con los esfuerzos, de igual manera que en
el caso anterior, los coeficientes de variacion del modelo amputado pueden ser explicados
por las mismas diferencias intrinsecas existentes entre los modelos; sin embargo, para el
cartilago femoral sano durante la bipedestacion y para el modelo sano completo durante
la fase de estabilizacion, la desviacion estandar es muy pequefia, lo que permite considerar
gue aun cuando existen grandes desviaciones estandar, el efecto del contacto sobre el

cartilago tiende a mantenerse igual.

El efecto mencionado anteriormente, es mas visible en la Tabla 3-6 y la Figura 3-3, donde
se puede observar respectivamente, la ubicacion de los esfuerzos al final del modelo y las
zonas de ubicacion de estos durante el desarrollo del step. En los modelos sanos se tienen

zonas mas estables durante todo el desarrollo del modelo, lo que permitiria decir que el
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comportamiento en los cartilagos tiende a mantenerse independiente de la carga. Por el
contrario las zonas de los modelos amputados se muestran desordenadas y sin ningdn

patrén tipico, con zonas de contacto diferentes en comparacion con su respectivo par sano.

En la Figura 3-5 se observa que para todos los modelos sanos, el aumento de los esfuerzos
se presenta lentamente hasta alcanzar un esfuerzo méaximo y finalmente descienden y los
valores comienzan a estabilizarse. Por el contrario, los modelos amputados presentan
mayor variacion de los esfuerzos maximos, un aumento casi inmediato de éstos valores al
inicio del step e iteraciones sin rangos fijos durante el tiempo de modelamiento. Este
comportamiento en los modelos amputados, esta relacionado principalmente por las
condiciones de borde aplicadas y la duracion de la modelacion. La restriccion de
movimiento aplicada en el fémur durante la bipedestacién, genera una acumulacion de
energia en el conjunto hueso-mufidn-socket, que al ser eliminada se libera generando una
aplicacion muy rapida de la carga y en consecuencia esfuerzos muy altos; ademas de esto,
el tiempo de duracién del contacto no es suficiente para que el modelo se estabilice, por lo

gue se observan esfuerzos maximos fluctuantes.



5.Conclusiones

El desarrollo del modelo numérico mediante el método de los elementos finitos se obtuvo
a partir de imagenes tomograficas y diversos programas de reconstruccion - edicion digital,
las geometrias de los huesos (cadera y fémur), usados en el modelo y la geometria
representativa de los cartilagos de la articulacién coxofemoral. Esta Gltima se reconstruyé
a partir de las respectivas superficies articulares y usando un método que permite la
creacion de mallas hexaédricas con espesor constante para los cartilagos. Se aplicaron
las condiciones de borde y las propiedades mecdénicas necesarias, que permitieron
modelar equivalentemente la bipedestacién estatica en las piernas sana y contralateral de
un amputado transfemoral unilateral; para determinar la distribucion de esfuerzos en los
cartilagos de la articulacién, adicionalmente el estudio se replicé para tres individuos que

componian la muestra de esta investigacion.

Para cada uno de los modelos generados, se encontraron valores de esfuerzo de contacto
y zonas de contacto, que permiten caracterizar el estado de esfuerzo de cada uno de los

cartilagos en determinado momento.

Para la modelaciéon de la bipedestacion, se obtuvieron valores altos de esfuerzos en los
modelos amputados, en comparacion con las referencias; ademas se observa durante el
contacto, distribuciones de esfuerzos mayores para el amputado en comparacion con el
sano. Una exoprotesis es la principal diferencia en la aplicacién de la carga entre los
modelos amputados y sanos, esta circunstancia ademas de los factores nombrados
anteriormente, permiten concluir que el uso de una exoprétesis incrementa los esfuerzos

en la articulacién de un amputado transfemoral unilateral.






6. Trabajo futuro

Después de observar los diferentes aspectos involucrados en el desarrollo de este
proyecto, es facil identificar nuevos frentes de trabajo que podrian mejorar el modelo

actual, algunos de ellos son:

Obtener las geometrias reales de los cartilagos a partir de resonancia magnética, de
tal forma que se puedan comparar aspectos como: espesor, area y forma para cada

una de las regiones del cartilago.

= Mejorar las condiciones de frontera para el modelo actual de la pierna amputada, para
evitar la acumulacion de energia y posterior liberacion de ésta, causada por la

restriccion en el hueso remanente.

» Robustecer los modelos agregando los muasculos y ligamentos que actdan entre el
fémur y la pelvis; empleando fuerzas equivalentes y puntos de insercion reales segun

la actividad modelada.

= Aplicar propiedades para el cartilago basadas en modelos mas actuales, que permitan

una respuesta real del elemento para cada una de las etapas modeladas.

Finalmente, es conveniente aumentar el tamafio de la muestra, es decir la cantidad de
pacientes modelados, para obtener resultados significativos.






A.

Anexo: 1

Zonas de contacto para los cartilagos acetabulares amputados durante la fase de contacto.

Amputado
P1 P2 P3

Tiempo | AL | AM |SL| SM | PL |[PM] AL |AM|SL |[SM|PL |[PM]JAL |AM|SL |SM|PL |PM
0

0,25 o | e
0,5 . . . . o | o o | o
0,75 . . . e | o | e | o] o | o | o | o .
1 . o | o] o | o .

1,25 o | o

1,5 . e | o | o .
1,75 . . . o | o . .

2 . . . . o | o | o | o . .
2,25 . . . . .
2,5 . . . . . . . .
2,75 . . o | o . .

3 . e | e | o | o] o .

3,25 . . .

3,5 . . . . .

3,75 . . . o | o | o .

4 . o | o N B

4,25 . . o | o] o .

4,5 . N e | o | o | o] e | o | o | o

4,75 . . . o | o | o | o N B . .

5 . . . . o | o | o o | o | e o | o | o | o
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Zonas de contacto para los cartilagos acetabulares sanos durante la fase de estabilizacion.

Sano

P1

P2

P3

Tiempo

AL

AM

SL

SM

PL

PM

AL

AM

SL | SM

PL

PM

AL

AM

SL | SM

PL

PM

0

0,25

0,5

0,75

1

1,25

15

1,75

2

2,25

2,5

2,75

3

3,25

3,5

3,75

4

4,25

4,5

4,75

5
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Zonas de contacto para los cartilagos femorales amputados durante la fase de contacto.

Amputado

P1

P2

P3

Tiempo

AL

PL

AM

PM

AL

PL

AM

PM

AL

PL

AM

PM

0,25

0,5

0,75

1,25

15

1,75

2,25

2,5

2,75

3,25

3,5

3,75

4,25

4,5

4,75
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Zonas de contacto para los cartilagos femorales sanos durante la fase de estabilizacion.

Sano

P1

P2

P3

Tiempo

AL

PL

AM

PM

AL

PL

AM

PM

AL

PL

AM

PM

0

0,25

0,5

0,75

1

1,25

15

1,75

2

2,25

2,5

2,75

3

3,25

3,5

3,75

4

4,25

4,5

4,75

5




B.

Anexo: 2

Zonas y valores promedios para el cartilago acetabular amputado.

Modelo amputado — Cartilago acetabular
Tiempo AL AM SL SM PL PM

0
0.25 1.7E+07
0.5 2.0E+07 1.9E+07 1.6E+07
0.75 3.4E+07 | 3.4E+07 | 4.0E+06 | 2.9E+06

1 4.3E+06 | 8.2E+06 2.5E+07
1.25 2.1E+07
15 1.0E+07 7.6E+06
1.75 1.5E+07 1.0E+07 1.0E+07 2.0E+07

2 1.2E+07 | 2.2E+07
2.25 9.8E+06 | 1.3E+07
2.5 1.5E+07 7.8E+06
2.75 1.7E+07 1.4E+07

3 4.8E+06 1.2E+06 1.7E+07
3.25 1.5E+07 5.3E+05
3.5 3.1E+07 8.3E+06
3.75 1.7E+07 7.4E+06

4 3.6E+06
4.25 1.1E+07 9.0E+06
4.5 2.6E+07 6.0E+06 5.8E+06
4.75 1.9E+07 | 6.2E+06

3 7.8E+06 | 2.0E+07 | 2.4E+07
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Zonas Yy valores promedios para el cartilago acetabular sano.

Modelo sano — Cartilago acetabular
Tiempo AL AM SL SM PL PM
0 9.1E+06 1.1E+07 | 6.6E+06
0.25 9.5E+06 1.3E+07 | 1.2E+07
0.5 1.1E+07 1.1E+07 | 1.2E+07
0.75 8.7E+06 | 6.0E+06
1 7.1E+06 7.5E+06
1.25 9.9E+06 1.1E+07
15 1.3E+07 1.2E+07
1.75 1.2E+07 | 7.9E+06
2 8.2E+06 5.8E+06
2.25 8.1E+06 | 9.0E+06
2.5 1.1E+07 | 1.4E+07
2.75 1.2E+07 1.2E+07
3 8.3E+06 | 1.0E+07 | 1.1E+07
3.25 6.4E+06 1.0E+07
35 8.6E+06 1.4E+07 | 8.0E+06
3.75 1.2E+07 1.2E+07
4 1.4E+07 9.9E+06
4.25 8.4E+06 1.3E+07
4.5 7.0E+06 1.4E+07
4.75 8.9E+06 9.6E+06
5 7.1E+06 1.4E+07




Anexo 2.

Zonas y valores promedios para el cartilago femoral amputado.

Modelo amputado — Cartilago femoral
Tiempo AL AM PL PM

0
0.25 1.6E+07
0.5 1.9E+07 | 1.6E+07
0.75 3.2E+07 3.7E+06

1 5.0E+06 8.2E+06 | 2.4E+07
1.25 2.1E+07 0.0E+00
15 4.0E+06 | 1.5E+07 | 7.3E+06
1.75 1.5E+07 1.6E+07

2 1.5E+07
2.25 1.1E+07
2.5 9.0E+06 1.9E+07
2.75 1.5E+07

3 2.7E+06 1.8E+06 2.2E+07
3.25 8.3E+06
3.5 7.2E+06 1.5E+07
3.75 1.1E+07 | 2.1E+07 | 2.6E+06

4 1.0E+06 | 5.7E+06
4.25 1.2E+07 3.6E+06 1.0E+07
4.5 2.7E+07 | 2.5E+06 | 4.7E+06
4.75 1.5E+07

5 1.6E+07 2.5E+07
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Zonas Yy valores promedios para el cartilago femoral sano.

Modelo sano — Cartilago femoral
Tiempo AL AM PL PM
0 9.3E+06 6.8E+06
0.25 9.9E+06 1.3E+07
0.5 9.9E+06 1.1E+07
0.75 6.9E+06 7.8E+06
1 7.0E+06 5.7E+06
1.25 9.7E+06
15 1.3E+07 1.1E+07
1.75 1.1E+07 9.8E+06
2 7.8E+06 7.5E+06
2.25 8.6E+06 9.1E+06
2.5 1.2E+07 1.3E+07
2.75 1.4E+07 9.8E+06
3 9.1E+06 | 9.8E+06
3.25 4.8E+06 7.8E+06 9.1E+06
35 7.8E+06 1.0E+07
3.75 1.1E+07
4 1.2E+07 9.2E+06
4.25 9.4E+06
4.5 1.7E+07 7.3E+06 9.0E+06
4.75 8.5E+06 9.8E+06
5 3.6E+06 1.2E+07
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