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PALABRAS CLAVE RESUMEN

Manufactura aditiva Los disefios de sistemas de reemplazo ortopédico personalizados representan un
Protesis de rodilla nuevo desafio para la industria biomédica actual; las caracteristicas anatomicas del
Estructura giroide paciente y la densidad del tejido 6seo que reemplazan son los dos elementos
Personalizacion primordiales para el disefio de dichos dispositivos. El presente proyecto describe
Disefio un protocolo para el disefio de un platillo tibial para un sistema de reemplazo total

de rodilla basado en la informacién obtenida a partir de tomografia computacional
de rayos X; dentro del protocolo se describe el calculo de la densidad 6sea aparente
a partir de dicha informacion, asi como la determinacién de algunas constantes
mecénicas como el médulo de Young y el coeficiente de Poisson, entre otras.
Finalmente, los resultados de la densidad 6sea aparente fueron comparados con
valores de densidad obtenida en estructuras celulares tipo giroide, previamente
desarrolladas por el grupo de trabajo. De igual forma, se presenta el disefio de un
vastago de fijacion tipo press—fit empleando este tipo de estructura celular.
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DESIGN OF A CUSTOMIZED PRESS-FIT TIBIAL COMPONENT FOR A KNEE
REPLACEMENT SYSTEM FOR ITS MANUFACTURE THROUGH DMLS

KEYWORDS

ABSTRACT
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Design

Custom orthopedic replacement system designs represent a new challenge for
biomedical industry; the anatomical characteristics of the patient and the density
of the bone tissue to be replaced are two essential elements for the design and
manufacture of such devices. The present project describes a protocol for the
development of a tibial plateau design for a total knee replacement system based
on the information obtained from X-ray computational tomography. The protocol
describes the measurement of the apparent bone density based on this
information; also, the determination of some mechanical constants such as
Young's modulus and Poisson's ratio. Finally, the results of the apparent bone
density were compared with values of density obtained in gyroid cell structures,
previously developed by the work group. Likewise, the design of a press-fit

fixation stem using this type of cellular structure is presented.

1. INTRODUCCION

Las técnicas de manufactura aditiva han
representado una nueva oportunidad para la
fabricacion de piezas de diferentes tamafios y
de geometrias de alta complejidad. En
concordancia con las necesidades crecientes
de la industria biomédica, se han realizado
diferentes investigaciones relacionadas con el
desarrollo de sistemas de reemplazo y
dispositivos implantables. Es importante
reconocer que México en la actualidad cuenta
con una clasificacion baja (5, segun
LENS.ORG) en relacion con la produccion
investigativa en el disefio/fabricacion de
sistemas de reemplazo de rodilla, razén por la
gue se vuelve imperativa la realizacion de
investigaciones como la presente en el pais
[1]. En México, a partir de 2005 se han
registrado diferentes solicitudes de patente en
sistemas de reemplazo de rodilla completos,
disefios de componente patelar y femoral, asi
como también en sistemas de reemplazo de
naturaleza robotica [1], [2] y [3], de lo cual es
importante resaltar que el desarrollo de
protesis obtenidas por manufactura aditiva
representa un alto potencial como tematica de
investigacion.
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Por otra parte, diferentes autores han
mencionado que los sistemas de reemplazo
ortopédico, especialmente los sometidos a
cargas ciclicas de compresion, tienden a
presentar problemas de blindaje de esfuerzos,
el cual se define como la desmineralizacion
del hueso a causa de la reduccion de las
tensiones mecanicas experimentadas por el
tejido Gseo. Este fendmeno generalmente
sucede al implantar un material con
propiedades mecanicas superiores a las del
hueso humano promoviendo la reduccion de
la densidad Osea, la disminucion en la
resistencia mecanica del hueso, y el
aflojamiento aséptico. [4]. El aflojamiento
protésico, en implantes de rodilla, es
responsable de producir fatiga mecénica por
desajuste, asi como de incrementar el
desgaste abrasivo y adhesivo de algunos
componentes del implante [5].

Existen diferentes padecimientos del sistema
esquelético que hacen obligatoria la
intervencion quirargica para un reemplazo
parcial o total de rodilla; la osteoartritis,
consiste en el desgaste progresivo y anormal
del cartilago, lo cual causa dolor y rigidez en
la rodilla debido a que el cartilago representa
una capa firme y elastica que facilita el
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movimiento de los condilos femorales sobre
el platillo tibial [6]. El exceso de peso, una
lesion en la articulacion, debilidad muscular,
dafios en los nervios e incluso factores
hereditarios pueden ocasionar problemas de
desgaste excesivo y pueden obligar a la
realizacion de una artroplastia [7].

Desde el punto de vista de la biomecanica, el
movimiento anatdmico es vital para prevenir
el aflojamiento de la protesis, esto sugiere que
es posible prevenir la perdida de la fijacion,
las sobrecargas y los aflojamientos cuando
los movimientos no son restringidos por
esfuerzos tipo cortante o rotacionales y son
conducidos por el tejido blando y no por los
componentes protésicos [8]. La calidad del
hueso constituye uno de los factores mas
importantes en el éxito de la fijacién de una
prétesis; cuando se estd ejecutando una
artroplastia, se remueve el hueso subcondral,
lo que deja un hueso mucho mas suave para
la fijacion de los componentes, el hueso
esponjoso de la tibia proximal [9]. Se
esperaria que las fuerzas siguieran el camino
mas corto hacia la estructura mas resistente;
sin embargo, esto depende de la longitud del
vastago intramedular, si el vastago es muy
largo, puede ocasionar que los esfuerzos sean
transmitidos directamente a la corteza distal
sin pasar por la tibia proximal, lo que puede
causar un atrofiamiento del hueso vy
posteriormente una reseccion ésea 0 un
blindaje de esfuerzos que lleve al
aflojamiento y falla de la pieza implantada
[10].

Es importante remarcar la importancia del
disefio del vastago del componente tibial en
prétesis de rodilla, ya que tiene una relacion
directa con la posibilidad del efecto del
blindaje de esfuerzos, asi como la
deformacion y la transferencia de carga en el
hueso. EI conocimiento de la anatomia 0sea
es primordial para el disefio de una pieza
implantable; la metafisis tibial corresponde al
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coloquialmente conocido cuello del hueso
tibial; cada hueso largo del esqueleto humano
estd compuesto por dos metafisis, esta zona
de la tibia se caracteriza por estar compuesta
en su exterior por hueso cortical y en el
interior por hueso esponjoso [11]. Durante el
procedimiento de colocacion de un implante
esta zona es perforada, ya que en ella se ubica
el vastago del componente tibial, de forma tal
que los esfuerzos mecénicos se centran en
esta zona donde por efecto de la perforacion,
la resistencia se ve ampliamente afectada en
funcion del tamafio del vastago [12].

La trasferencia de esfuerzos del véastago
central al hueso depende en gran medida de la
longitud y rigidez de la pieza, asi también
como de la rigidez del hueso receptor [13].
Algunos estudios sugieren que el uso de
vastagos no cementados puede reducir hasta
en un 60% la deformacion en la zona
proximal de la tibia, dependiendo de la
densidad 6sea y del material empleado para la
fabricacion de la pieza [14]. El sistema de
fijacion press—fit consiste en un sistema de
ajuste de protesis sin la aplicacién de una capa
0 material intermedio que, en principio,
promueva el crecimiento del hueso en la
metéfisis por efecto del contacto del vastago
con la zona endosteal, en donde se aplicaran
los esfuerzos; eliminando asi la necesidad del
uso de un cemento [15].

Partiendo del precepto que el desarrollo de
protesis con morfologia anatomica basada en
la morfologia Osea del paciente podria
permitir un mejor desempefio mecanico que
una proétesis de uso comercial, y que el uso de
un vastago de sujecion en el componente
tibial de naturaleza press—fit con estructura
celular permite una mejor distribucion de
cargas en la tibia, se propone la construccion
de un protocolo de fabricacion de un
componente tibial para el sistema de
reemplazo total de rodilla, el cual, a partir de
imagenes de tomografia computarizadas de
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rayos X, sea personalizado y adaptado a las
condiciones dseas de un paciente.

Con el uso de la manufactura aditiva ha sido
posible disefiar y fabricar protesis hechas a la
medida para cada paciente que se puedan
adaptar a las geometrias anatomicas unicas de
cada paciente [16]; por otra parte, por medio
de las facilidades que ofrecen las técnicas de
manufactura aditiva ha sido posible integrar
estructuras porosas como alternativa al uso de
cementos acrilicos para la fijacion protésica
[17].

La identificacion de las caracteristicas 0seas
en datos tomograficos se basa principalmente
en la interpretacion de las iméagenes en
blanco, negro y escala de grises que se
producen a traves de la variacion en los
valores del coeficiente de atenuacion lineal,
lo cual puede entenderse como la habilidad de
un material para detener fotones. Esta
propiedad depende fundamentalmente del
namero atdmico, la densidad del material y de
dos mecanismos bésicos de interaccion: el
efecto Compton y el efecto fotoeléctrico [18].
El coeficiente de atenuacion lineal esta
directamente relacionado con el color blanco,
a mayor coeficiente de atenuacion, mas
blanco se visualizara el material en la imagen;
de forma intuitiva se espera que los materiales
de menor atenuacion lineal dejen pasar mayor
cantidad de rayos X y por eso se ven mas
oscuros en la imagen [19].

Los archivos médicos provenientes de las
tomografias computacionales representan una
gran fuente de informacion, estudios
realizados a nivel mundial muestran
diferentes métodos para la determinacién de
la densidad Osea aparente. Por otra parte, ha
sido posible comprender las caracteristicas
morfoldgicas de los huesos, los diferentes
padecimientos en las articulaciones, asi como
la reconstruccion de fragmentos Oseos e
incluso piezas completas [20].
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El método de elementos finitos se considera
una herramienta numérica empleada para
analizar disefios de ingenieria, en este método
se divide una pieza en una gran cantidad de
fragmentos de forma simple Ilamados
elementos y se hace un tratamiento
matematico determinado en cada uno de éstos
en lugar de hacer uno solo sobre un cuerpo de
forma compleja; la respuesta de cada
elemento es interpolada a la respuesta de todo
el conjunto. Generalmente, el analisis de
elementos finitos mas usado es el de tipo
lineal estatico y es empleado como
herramienta para calcular la resistencia
mecénica bajo este tipo de cargas. Este
estudio se caracteriza por asumir que los
materiales analizados son isotrépicos,
homogéneos y continuos. Actualmente, el uso
de nuevos algoritmos que representan la
estructura Osea con mayor precision ha
permitido construir modelos para calcular
cargas en el tejido y las propiedades elasticas
de forma [21].

En este punto, conviene indicar que las
estructuras  giroide, las cuales seran
integradas al disefio del vastago de fijacion,
son superficies minimas periddicas que se
repiten en las tres dimensiones. Las
estructuras celulares tipo giroide de Schoen
pueden ser modeladas desde el punto de vista
matematico a través de la ecuacién [1], la cual
describe una funcion matematica de
crecimiento tridimensional capaz de mostrar
una superficie simétrica, de esta manera
conforma una superficie minima periodica de
estructura cubica. Esta representacion fue
descubierta en 1967 por Luzzati y
colaboradores, para la fabricacion de una
espuma para sistemas de purificacion de
aguas lipidicas [22].

En la Ecuacion [1], a corresponde al valor de
la longitud de la celda unitaria, y el parametro

56



J. A. Mina, C. A. Poblano, O. Barceinas, J. Henao, J. Corona
Revista Colombiana de Materiales, ISSN 2256-1013, No 17, pp. 53-71, 2021. http://doi.org/10.17533/udea.rcm.n17a06

t controla el volumen rodeado por la
superficie giroide.

2m 2m 2m
Sin(—*x) * Cos(—*y) +Sin(—*y>
“ “ 2 “ 21
T
*Cos(—*z)+5in(—*z) [1]
a a

21
*Cos(—*x>=t
a

En este trabajo se presenta un protocolo de
disefio de un componente tibial empleado en
un sistema de reemplazo total de rodilla
considerando un sistema de fijacion press-fit
de estructura celular tipo giroide, empleando
herramientas computacionales e informacion
anatomica de un paciente. Se discutird la
obtencion  de las reconstrucciones
tridimensionales, asi como los factores
criticos del disefio, la seleccion de la
estructura celular giroide, la identificacion de
algunas propiedades mecéanicas del hueso, asi
como también un analisis simulado del
comportamiento de la prétesis en condiciones
de trabajo mediante un analisis de elementos
finitos.

2. METODOLOGIA
EXPERIMENTAL

2.1. Reconstruccion tridimensional de la
tibia

Se realizd una tomografia computacional de
rayos X en un paciente afroamericano de 30
afios y 97 kg de peso sin ningun padecimiento
médico empleando un equipo Siemens
Healthineers Biograph View CT del
laboratorio PET/CT de la Facultad de
Medicina de la UNAM. El andlisis fue
realizado desde la cadera hasta los dedos del
pie con una longitud total de 1384,5 mm, a
120 kV y 191 mA y con una separacion de
placa de 0,6 mm, con lo cual se obtuvieron
4092 iméagenes de 512 x 512 pixeles.
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Posteriormente, los datos médicos fueron
observados empleando el software InVesalius
3.1 (Centro de tecnologia e informacién
Renato Archer; Sao Paulo, Brasil), con el fin
de realizar una reconstruccion tridimensional
basada en la agrupacion de voxels en un rango
de atenuacién lineal de 226 — 3071 unidades
Houndsfield. Para tal fin, fue seleccionada
una region de interés y luego se realizé una
segmentacion de dicha region;
posteriormente, la seccion fue enmascarada y
se obtuvo finalmente la reconstruccion digital
de un segmento 6seo definido.

Una vez realizada la reconstruccion
tridimensional de la tibia, se uso el software
de disefio Fusion 360® (Autodesk, Inc.) para
realizar el disefio del componente, tal como lo
muestra la Figura 1. Para el disefio del
componente tibial se parti6 de la
reconstruccion tridimensional de la tibia;
posteriormente, se realiz6 un corte en dicha
reconstruccion tridimensional llevandose a
cabo por encima de la union con el perone.

T T 7 Extraccion de disco g |

para meseta tibial

& @) B

— Base de diseiio de
I platillo tibial I
e ol W WL D WD WD WD W WD WE W WE e
r Base de diseiio de vastago
—

(b ) de fijacion

Corteenla || 88 e
reconstruccion S
de la tibia |

Reconstruccién
tridimensional de la tibia

Reconstruccion
del canal
I intramedular

Figura 1. Reconstruccidn digital tridimensional
de la tibia, segmentos empleados para el disefio
del componente.

[ 5

En la Figura 1a se muestra la cabeza de la
tibia, de la cual se extrajo un disco de 10 mm
de espesor, que fue utilizado como base para
el disefio del platillo tibial. En la Figura 1b se
observa la obtencidn de la base para el disefio
del vastago de fijacion a través de la
reconstruccion del canal intramedular, con el
fin de realizar un empalme con mayor ajuste
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y menor necesidad de remocién de hueso
cortical.

2.2. Determinacion de la densidad 6sea

Una vez conocida la morfologia dsea, y en
consecuencia los requerimientos del sistema
de reemplazo, se establecio la densidad 6sea
aparente del paciente como estrategia para
identificar las propiedades mecanicas del
hueso y asi realizar una verificacion posterior
del efecto mecanico del componente tibial,
una vez es insertado en el hueso y sometido a
una carga constante.

Para determinar la densidad aparente Gsea del
paciente, se realiz6 una division del segmento
de tibia restante en tres zonas: la zona I, con
un espesor de 15 mm, corresponde a la zona
adyacente al corte y de contacto con la
prétesis; la zona intermedia, con 6 mm de
espesor, corresponde al cuello tibial, la zona
que rodea la linea epificial; finalmente, la
zona Il, con un espesor de 15 mm,
corresponde a la parte superior de la diafisis.
La Figura 2 muestra la division realizada
sobre la tibia reconstruida. En cada segmento
se trazaron lineas equidistantes (3 mm de
espaciamiento entre cada linea) en los planos
axial, coronal y sagital. Los puntos de cada
linea estan asociados a un valor de atenuacion
lineal de cada punto por el que pasa, y la
convergencia de lineas y puntos sirvio para
subdividir la reconstruccion de la tibia en
segmentos discretos para la identificacion de
la densidad. Finalmente, se selecciond un
valor promedio de densidad para las zonas
con coeficiente de atenuacion linear superior
a 1200 HU que corresponde al hueso cortical
denso segun lo indicado por Misch [1], quien
describe los valores de atenuacion lineal para
identificar el tipo de hueso, como referencias
del estado del hueso e incluso para identificar
padecimientos [2].
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Para la transformacion de los valores de
atenuacion lineal de rayos X se empled el
método de Yosibash y colaboradores [23].
Este método permite la conversion a términos
de densidad mineral ésea y densidad de
ceniza, y consiste en establecer una relacion
lineal entre el coeficiente de atenuacion
lineal, la densidad mineral 6sea y la densidad
de ceniza; los valores de atenuacion lineal
fueron tomados de los archivos médicos
DICOM obtenidos de la tomografia y fueron
reemplazados en el modelo matematico
expresado en la Ecuacion [2].

p =1,22(0.0006822 » HU — 0.00548) + 0,0523  [2]

Segmento extraido
para disefio de
componentes

Zonal (zona de
contacto con
platillo tibial)

Zona intermedio
(Cuello tibial)

Zona ll (Parte
superior de la
didafisis)

Figura 2. Esquema de zonas de analisis de
densidad y caracteristicas mecanicas del hueso
del paciente.

Una vez que se obtuvieron los valores de
densidad mineral 6sea y de densidad de
ceniza, se aplico el criterio empleado por
Shileo y colaboradores [3], quienes utilizaron
una correlacién lineal para obtener una
expresion que permitid expresar la densidad
aparente en términos de la densidad de ceniza
(Ecuacion [3]).

Paparente = 1,58 * peenizqg + 0,11
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2.3. Célculo de las propiedades mecanicas
del segmento de tibia seleccionado

Luego de haber establecido la densidad 6sea
aparente del paciente, se obtuvieron
relaciones matematicas para calcular algunas
constantes mecanicas partiendo de una ley
constitutiva entre la densidad aparente y las
constantes mecanicas; la direccion de las
trabéculas en el caso del tejido esponjoso y
los canales de Havers del tejido cortical son
las direcciones principales dentro del
postulado [24]. Bajo este criterio y teniendo
en cuenta el bajo grado de anisotropia en los
planos coronal y sagital, considerados
isotropicos con respecto al plano axial, se
establece un tensor de elasticidad lineal de
cuarto orden [25].

Tabla 1. Constante mecanicas para
comportamiento isétropo y transversal del tejido
6seo a partir de la densidad aparente (o) [4].
Tejido cortical

Modulo de
Young plano
transversal
Médulo de
Young plano
isotrépico
Coeficiente de v, = 0,3

Poisson

E, = 2065p3

E, = 2314p"%’

upe = 0,0623p% — 0,2827p

+0,5249
Madulo de Corte | G, = 3892p? — 7385p + 4606
Tejido esponjoso

Coeficiente de
Poisson ajustado

Médulo de
Young plano
transversal
Madulo de
Young plano
isétropo
Coeficiente de v, = 0,3

Poisson

E, = 1904p¢*

E, = 1157p"7®

v, = —0,05331p* + 0,1843p3

Coeficiente de —0,2438p2
Poisson ajustado +0,1721p
+0,1675
1157p*78

Moédulo de Corte

£ 0,852(1+ 1))
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Dado que a escala macroscopica el tejido
6seo presenta dos morfologias bien
diferenciadas, con porosidades y densidades
diferentes, se presentan modelos matematicos
tanto para el tejido cortical como para el
tejido esponjoso [26][27]. La Tabla 1 muestra
los modelos matematicos empleados en este
trabajo para la identificacion de las constantes
mecanicas.

2.4. Fabricacion de estructuras celulares
giroide simple y calculo de densidad

Se realizé un estudio para evaluar la densidad
aparente de estructuras celulares giroides en
funcion del cambio del tamafio de celda y del
cambio en el valor del pardmetro t. Para este
estudio se imprimieron muestras cubicas de
estructura giroide mediante la técnica DMLS
(Direct Metal Laser Sintering) usando polvos
de aleacion Ti6AIl4V, segun las condiciones
indicadas por el proveedor del equipo de
impresion 3D (EOSINT M280). Una vez
impresas las muestras, se procedio a calcular
su densidad volumétrica, conociendo las
dimensiones del disefio tridimensional base
de la impresion; se calculd el volumen
aparente. El calculo de la densidad aparente
se realizd a partir de la masa y la densidad
volumétrica siguiendo la metodologia
reportada por Corona y colaboradores [5].

Una vez conocida la densidad volumétrica, se
establecieron correlaciones en funcion del
pardmetro t y del tamafio de celda para
determinar la densidad de la estructura en
funcion de dichas variables de disefio, los
valores de densidad de las estructuras fueron
comparados con el valor promedio del hueso
trabecular de la tibia del paciente; la
comparacion se realiz6 con el fin de
seleccionar la estructura giroide para el
vastago de fijacion del componente tibial con
la densidad mas parecida a la del hueso
trabecular promedio del paciente.
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2.5. Disefo de protesis

Una vez establecida la densidad dsea aparente
del paciente, se realiz6 la reconstruccion del
hueso trabecular que sirvié como base para el
disefio del vastago de fijacion; la
metodologia, consistio en la extraccion de un
disco de 10 mm para la construccion del
platillo tibial, en la parte superior se hizo una
hendidura para el empalme con un
componente intermedio. Por otra parte, para
el disefio del vastago de fijacion, se partié de
la reconstruccion del canal intramedular,
pasando por los cortes longitudinal y
transversal que dan forma al sistema press-fit
y a la longitud del véastago y se finaliz6 con la
integracion de la estructura celular en el
cuerpo del véstago.

2.6. Andlisis de respuesta mecanica del
sistema  tibia-componente tibial en
condiciones de compresiébn mediante
analisis de elementos finitos

Conociéndose las propiedades mecanicas del
hueso y definido el modelo de reemplazo para
el componente tibial, se realiz6 una
evaluacion  mecéanica en  condiciones
simuladas para identificar la posible respuesta
mecanica en condiciones de compresion.
Basado en un trabajo realizado por Quilez y
colaboradores [28], se desarrollé una
evaluacion simulada, por elementos finitos,
de compresion aplicando una carga
distribuida sobre la platillo tibial del
componente de reemplazo en tres condiciones
diferentes para considerar el ciclo de
caminata: en el primer caso, la carga fue
vertical y se encontraba equitativamente
distribuida por dos condilos tibiales; en el
segundo caso, la reaccion de carga en la
articulacion fue distribuida a través de la zona
medial y lateral en una relacion de 70% y
30% respectivamente. El tercer caso
correspondi6 a una reaccion de carga
distribuida de 30% y 70% [28].
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El andlisis permitio encontrar los valores del
esfuerzo equivalente y de deformacion
equivalente en el sistema hueso—componente
tibial, haciendo uso de componentes tibiales
con véastago de fijacion de estructura solida y
otro con vastago de fijacion de estructura
celular giroide; en este estudio también se
analizo el efecto de emplear un componente
tibial con el vastago de fijacion de estructura
solida.

Para el analisis de elementos finitos se
emplearon como condiciones de frontera los
valores de las propiedades fisicas y
mecénicas de la aleacion Ti6Al4V procesada
mediante técnicas de manufactura aditiva
almacenadas en el software ANSYS 19.1;
ademas, se utilizaron las propiedades fisicas
y mecanicas calculadas en el tejido adyacente
al corte y contacto con la protesis (zona ),
donde se tuvieron en cuenta los valores
promedio de densidad del segmento lateral y
medial de dicha zona, el coeficiente de
friccion promedio, la resistencia a la
compresién y el modulo de Young en la zona
mencionada y calculada a partir de la
tomografia computacional de rayos X.

Para el caso de las simulaciones de los pares
componente tibial-hueso en los que se tuvo en
cuenta vastagos de fijacion de estructura
celular giroide, se consideraron valores de
densidad calculados previamente, asi como el
modulo de Young, coeficiente de Poisson y
resistencia a la compresion; los altimos tres
valores fueron obtenidos a partir de ensayos
de compresion sobre la estructura celular
seleccionada.

Las condiciones de frontera para dicho
andlisis consistieron en los valores de
densidad y respuesta mecanica tanto de las
estructuras tipo giroide como del hueso de la
tibia, también se tuvieron en cuenta algunas
constantes para la aleacion de titanio
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guardadas en la base de datos del software.
Las condiciones de carga utilizadas para la
simulacion son mostradas en la Figura 3. A
través del software ANSY'S 19.1 se realizaron
los analisis de elementos finitos para estimar
el comportamiento de la tibia en condicion de
compresion. Para este analisis se realizaron
dos mallados independientes; el primero
sobre el componente de reemplazo
empleando un método de elementos
tetraédricos, con un rango de tamafios entre 2
y 4 mm. Por otra parte, el segundo fue
desarrollado  sobre la  reconstruccion
tridimensional del hueso empleando también
tetraedros, pero con un rango de tamafios
entre 2 y 6mm.

Es importante mencionar que la version del
software ANSYS empleada en este trabajo
presenta dificultades para las condiciones de
mayado de las estructuras celulares, razén por
la cual se optd por emplear una estructura
solida a la cual se le atribuyd las propiedades
mecanicas en condiciones de compresion de
la estructura celular giroide seleccionada. Lo
anterior, con el fin de tener una aproximaciéon
del  comportamiento ~ mecanico  del
componente tibial de vastago celular giroide
en condiciones de trabajo.

Por otra parte, las cargas empleadas para la
simulacion fueron aplicadas sobre el platillo
tibial; para ello, la cara superior fue dividida
en dos secciones y para la distribucion de las
cargas totales en cada segmento de la cara
superior del platillo tibial se tuvo en cuenta la
metodologia desarrollada por Quilez y
colaboradores [28]. Las cargas totales fueron
de 3000, 2000 y 900 N distribuidas en 50%-
50%, 70%-30% y 30%-70% en los dos
sistemas del conjunto componente tibial-
hueso, tal como se puede ver en la Figura 3.

Finalmente, es necesario mencionar que en la

simulacion se consideré un soporte fijo o
estatico en la parte inferior del segmento de
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tibia que tuvo una longitud de 200 mm.
Dentro de las restricciones de la simulacion
se tuvo en cuenta el contacto que ocurre entre
el platillo tibial y la tibia, asi como también el
contacto del vastago de fijacion con la zona
interna del tejido cortical de la tibia; en estas
zona se considerd un coeficiente de friccion
entre el par hueso-metal de 0,7; segun lo
indicado por Dammak y colaboradores [6].

La Figura 3 muestra la forma como fueron
aplicadas las cargas, sobre la superficie del
platillo tibial, dicha superficie fue dividida en
dos secciones para aplicar las cargas sobre
toda la superficie superior del componente
tibial.

—
2 g
9
g
g

CARGAS
A ) APLICADAS
Superficie superior Soporte para 900N
del platillo tibial aplicacion de v
Superficie de aplicacion cargas 20001
=Up APl B 30008
de las cargas

Figura 3. Condiciones de carga en la zona
medial y latera del platillo tibial.

Teniendo en cuenta que el criterio de la
densidad de energia de deformacion,
atribuida a von Mises, establece que la
fluencia inicia cuando dicha densidad de
energia en un punto es igual a la densidad de
energia de deformacion de una prueba
uniaxial en tension o compresion, el esfuerzo
y deformacion equivalentes (conocidos
también como esfuerzo y deformacién de von
Mises) fueron considerados como criterios
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para caracterizar el sistema componente
tibial-tibia.

3. RESULTADOS Y ANALISIS

A la reconstruccion digital tridimensional se
le sustrajo una parte para la construccion de
los componentes de la protesis, al segmento
restante le fue evaluado el coeficiente de
atenuacion en los planos axial, transversal y
coronal para conocer la variacion de la
densidad Osea del paciente. La Figura 4
muestra un histograma promedio con el
cambio en los coeficientes de atenuacion
lineal y el tipo de hueso presente en las
diferentes zonas analizadas.

En ese orden de ideas, es posible observar que
la densidad del tejido cortical aumenta en
funcién de la distancia entre la zona de
reseccion (zona de corte donde se realizaria la
insercion del componente tibial) y el cuello
tibial, debido a la mayor concentracion de
esfuerzos en el hueso por efecto de las cargas
aplicadas en compresion.

De los picos caracteristicos de cada zona,
incluidos en el histograma de la Figura 4, se
seleccionaron segmentos de cada uno para
establecer un valor promedio de densidad en
cada zona. Para la seleccion de los datos
alrededor de los picos, se utiliz6 como
referencia el rango de atenuacion lineal
caracteristico de los tipos de hueso
identificados en el histograma. De esta
manera, para los picos de la zona |, (zona de
contacto entre el platillo tibial y hueso) se
promediaron todos los valores del segmento
de curva que registraron un valor de
atenuacion entre 350-850HU; Para la zona
intermedia, que presento picos en 1035HU y
en 1545HU, los valores adyacentes a cada
pico fueron los que pertenecian a los rangos
de atenuacion de 859- 1250HU y > 1250HU.
Los valores de densidad promedio para cada
zona se encuentran en la Tabla 2 y fueron
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empleados para realizar los calculos
posteriores.

Una vez convertidos los valores de
atenuacion lineal de rayos X promedio de las
zonas seleccionadas, se calculo el valor del
modulo de Young en el plano transversal y en
el plano axial.
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Ne) Wi 0 T 7
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q:) : \: Hueso :
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Figura 4. Valores de atenuacion linear de
rayos X en segmentos de la tibia del
paciente.

El coeficiente de Poisson y el médulo de
corte, para el tejido cortical y para el tejido
esponjoso, se calcularon a través del uso de
las expresiones matematicas mencionadas
con anterioridad en la Tabla 1, aplicados a la
parte superior de la tibia.

La Tabla 2 y la Tabla 3 muestran que las
constantes mecénicas del hueso cambian
dependiendo del tipo de tejido y de la zona
analizada, esto puede ser explicado debido a
la naturaleza ortotropica del hueso que
permite que las propiedades mecanicas varien
en cada uno de los ejes de referencia,
precisamente por la diferencia en la densidad
del hueso desde el exterior hacia el interior.
Hay que reconocer que los valores de
densidad Osea aparente de cada persona
pueden variar dependiendo de aspectos
basicos como la alimentacion, la edad, la
actividad fisica, el grupo étnico, el género,
entre otros [29].
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Tabla 2. Densidad dsea aparente, médulo de Young y coeficiente de Poisson del hueso del paciente
obtenidas a partir de modelos matematicos incluidos en la Tabla 1. Otros autores definieron los valores
para el Mddulo de Young [30] [31].

Zona | I_ | Intermedia Interm.edia Intermedia 1 II_ 1
(Lateral) | (Medial) | (Central) | (Lateral) (Medial) (Central) | (Lateral) | (Medial) | (Central)
Cortical Cortical Cortical
Clasificacion Cje (,je Trabecular Cortical poroso de Trabecular Cortical | Cortical Trabecular
trabéculas | trabéculas denso trabéculas denso denso
gruesas gruesas finas
Tipodehueso (D= | 5 D3 D4 D1 D2 D4 D1 D1 D4
Density)
Coeficiente de
atenuacion 425 548 342 1035 1545 345 1322 1470 280
[HU]
Densidad 6sea
aparente 0,80 0,97 0,70 1,61 2,28 0,70 1,98 2,18 0,61
[g/cm?]
Médulo de Young
(Plano transverso) 1055,39 | 1858,61 672,70 8941,90 26272,50 684,55 17160,70 | 22913,63 | 855,75
[N/mm2]
Médulo de Young
(Plano de isotropia) 1645,32 | 2193,45 1308,79 4872,68 8425,40 1320,47 678596 | 7859,71 485,70
[N/mm2]
Coeficiente de 034 0,31 036 023 0,20 0,36 021 0,20 0,22
Poisson (Ajustado)

Tabla 3. Mddulo de corte y esfuerzo de compresion del hueso del paciente obtenidos a partir de modelos
matematicos incluidos en la Tabla 1 [32] [33].

Zona

|
(Lateral)

I
(Medial)

|
(Central)

Intermedia
(Lateral)

Intermedia
(Medial)

Intermedia
(Central)

]
(Lateral)

T
(Medial)

1
(Central)

Densidad 6sea
aparente
[g/cm?]

0,80

0,97

0,70

1,61

2,28

0,70

1,98

2,18

0,61

Esfuerzo de
compresion
(Direccién axial)

[N/mm?]

48,13

67,91

36,59

176,60

340,24

36,98

262,57

313,07

16,23

Esfuerzo de
compresion
(Direccién transversal)

[N/mm2]

26,65

35,14

21,39

75,73

128,23

21,57

104,13

119,94

10,97

Médulo de corte
(Plano transverso)

[N/mm2]

1183,47

1104,00

1352,17

2788,71

7975,10

1344,45

5276,59

6992,82

219,77

Modulo de corte
(Plano transverso)

[N/mm2]

632,82

843,63

503,38

1874,11

3240,54

507,87

2609,98

3022,96

315,70

Sin embargo, vale la pena mencionar que los
resultados mostrados en la Tabla 2 y la Tabla
3 son congruentes con estudios realizados por
otros autores [30], [31], [32] v [33].

La determinacion de la relacion masa-
volumen de las estructuras tipo giroide simple
fue de vital importancia como criterio de
disefio del vastago de sujecion del
componente tibial, ya que como se discutio en
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paragrafos anteriores, la estructura celular del
vastago de fijacion simulara la densidad de la
estructura 0sea del hueso trabecular de la tibia
del receptor. En ese orden de ideas, conocer
los valores de densidad permitio identificar la
configuracion de parametros de celda para
emular la densidad del hueso receptor.

La Figura 5 muestra como los cambios en el
tamafio de celda y en el parametro t, que
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controla el espesor de pared de la estructura,
afectan la relacion relativa entre masa y
volumen; por una parte, en la Figura 5a se
puede observar una relacion de inversa
proporcionalidad del pardmetro t y la
densidad relativa para el caso de las
estructuras tipo giroide simple, lo cual puede
ser explicado ya que un aumento en dicho
parametro sugiere un aumento en el diametro
de las oquedades de la estructura celular
acompafiado de un adelgazamiento de las
paredes de dicha estructura.

Por otra parte, en el caso de la relacién
tamafo de celda—densidad, se pudo observar
un leve aumento de dicha propiedad fisica en
funcion del aumento del tamafio de celda; esta
relacion de proporcionalidad puede ser
explicada ya que el incremento del tamafio de
celda sugiere un incremento en el volumen,
asi como un aumento en la masa lo cual
repercute directamente en el resultado de la
relacion masa/volumen relativo y asi un
aumento en la densidad.

Es importante mencionar que ambas graficas
en la Figura 5 muestran que la densidad de la
estructura tipo giroide simple coincide con el
rango de densidad dsea aparente del paciente
en la zona central del hueso (zonas
rectangulares punteadas), i.e. 0,61 — 0,77
g/cm?, segun lo mostrado en los resultados
incluidos en la Tabla 2.

Luego de comparar los valores de densidad
relativa en funcién del pardmetro t y en
funcion del tamafio de celda con el valor
promedio del rango de densidad d&sea
aparente del hueso trabecular, se puede
concluir que la combinacion de parametros de
disefio de la estructura giroide simple permite
garantizar una densidad en dicha estructura
similar a la densidad aparente del hueso
trabecular. Estos pardmetros corresponden a
un tamarfio de celda de 4 mm con un t de 0,7.
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(@)

0,54 —=—Tamaiio de celda 3mm
044 Tamaio de celda 4mm
0'3 —A— Tamaio de celda 5mm
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(b)
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0,51 —e— Pardmetrot=>5
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Figura 5. Variacion en la densidad de
estructuras giroide simple fabricadas por medio
de la técnica DMLS usando polvos de Ti6Al4V
de acuerdo con: (a) el parametroty (b) el
tamano de celda.

A continuacién, en la Figura 6 se muestra la
reconstruccion del hueso trabecular y la
conversion al vastago de fijacion de
estructura celular tipo giroide simple. La
Figura 6 presenta un esquema del paso a paso
para el procedimiento de disefio del vastago
de fijacion. Una vez disefiado el vastago de
fijacion, éste se adicion0 al platillo tibial para
constituir una sola pieza del componente
tibial del sistema de reemplazo. En la Figura
7 se muestra el procedimiento de disefio del
platillo tibial y el disefio final del componente
tibial para un sistema de reemplazo total de
rodilla; ademas, se muestra un disefio de
componente tibial de vastago de fijacion de
30 mm de longitud con estructura celular tipo
giroide simple.
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Forma final del
vastago de fijacionen
estructura solida

I Reemplazo de estructura solida |
| por estructura celular giréide
simple |
. |
= | 2R Vastagos de fijacion de I
I estructura celular
girdide |
Cortes longitudinales | I
para dar forma press-fit I
|
Reconstruccion | I
1 del canal
intramedular l |
' |
. |
Reconstruccién
tridimensional de | |
la tibia I
|
Corte transversal para I |
definir longitud del |
vastago | l
|
' |
' |
, |

Figura 6. Reconstruccion digital y disefio de vastago de fijacion press—fit para protesis de rodilla.

Corte de la parte r
superior de la
reconstruccion de la
tibia
Dividir el cuerpo
extravendo un disco de

10mm de espesor

Crear una hendidura que
garantice el empalme con el

componente intermedio

Figura 7: Disefio de platillo tibial y disefio del componente tibial de la protesis.

67

@OD®




J. A. Mina, C. A. Poblano, O. Barceinas, J. Henao, J. Corona
Revista Colombiana de Materiales, ISSN 2256-1013, No 17, pp. 53-71, 2021. http://doi.org/10.17533/udea.rcm.n17a06

Los analisis de elementos finitos realizados al
par mecanico tibial-componente tibial fueron
realizados teniendo en cuenta como
condiciones de frontera los valores mostrados
a continuacion.

Tabla 4. Condiciones de frontera para anélisis
de elementos finitos.
Propiedades del hueso calculadas a partir
de la tomografia computacional de rayos X

Densidad del hueso 0,89 g/cm3
Coef|_0|e_r]te de 0,32
friccién
ReS|stenC|z_;1,a la 30.9 MPa
compresion
Modulo de Young 1919,38 MPa

Propiedades de la estructura celular giroide

Densidad 0,71 g/lcm3
Madulo de Young 737,19MPa
Coeflqlente de 0,29
Poisson
ReS|stenC|z_;1,a la 33,66 MPa
compresion

La Figura 8 muestra los valores de esfuerzo
equivalente promedio y de deformacion
equivalente de los sistemas de platillo tibial-
hueso, calculado a partir del método de
elementos finitos, para las tres diferentes
distribuciones de carga. Los resultados de
estos analisis apuntan a que la distribucion de
carga equitativa (50% medial — 50% lateral),
que corresponde a una posicion de pie en
condicion estatica, es decir el paciente de pie
sin moverse, ofrece el mayor valor de
esfuerzo y deformacion equivalentes, seguido
por la distribucion 30-70% que corresponde a
la fase impulso de talon en el ciclo de marcha,
donde la distribucion de la carga se inclina
hacia la zona medial del sistema esquelético.
Finalmente, el nivel mas bajo de energia de
deformacion se presento en la distribucion de
70-30% que corresponde a la fase de golpe de
talon donde la distribucion de carga se inclina
hacia el componente lateral.
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El sistema con vastago de fijacion celular
simulado presenta menor deformacion y
esfuerzo equivalente que el sistema con
vastago de fijacion de estructura sélida, lo
cual implica que hay una menor generacion
de energia de deformacion en el sistema con
estructura celular, lo que implica un efecto
menos nocivo en el hueso usando una
estructura de este tipo. En el caso de los
esfuerzos equivalentes, es posible indicar que
una menor concentracion de esfuerzos en las
zonas de contacto con los tejidos Oseos
permitira disminuir la probabilidad de
blindaje de esfuerzos o aflojamiento aséptico.

Los niveles de deformacién equivalente
muestran que, en cualquiera de las
distribuciones de carga empleadas, la
deformacion en el hueso y en el componente
tibial de la protesis se encuentran entre 0,0083
—0,0156mm/mm para el caso del vastago de
estructura sélida y 0,0075 — 0,016mm/mm
para el vastago de estructura celular giroide.
Comparando los resultados mostrados en la
Figura 8 se puede observar que, tanto los
valores de esfuerzo equivalente promedio
como los valores de deformacion equivalente
promedio son similares, sin importar la
estructura del vastago de fijacion; esto
demuestra que la utilizacion de una estructura
celular no disminuye la respuesta mecanica
de vastago de fijacion, por el contrario, podria
beneficiar el funcionamiento del componente
tibial ya que con una estructura celular la
pieza es mas ligera y con una densidad y
estructura similar a la del hueso receptor.

La Figura 9 muestra las zonas de maxima y
minima concentracion de esfuerzos en el
sistema componente tibial-tibia en el plano
axial coronal y sagital; puede observarse el
cambio en la concentracion de esfuerzos
equivalentes como efecto del cambio en la
distribucion de cargas. Es importante
mencionar que el valor del esfuerzo
equivalente maximo alcanzado por los
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sistemas tibia—componente tibial obtenido
fue de hasta 30 MPa; dicho valor fue
comparado con el valor del esfuerzo de
cedencia del hueso en la zona de contacto
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calculado en el paciente (60,80 MPa) y por el
reportado por Elise y colaboradores (115,06
MPa) [34].
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Figura 8. Esfuerzo equivalente y deformacion equivalente del sistema tibia—componente tibial en funcion
de la distribucion de carga y valor total de carga total; (a) y (b) corresponden a la deformacion
equivalente en funcion de la distribucidn de carga para vastagos de estructura sélida y giroide

respectivamente, (c) y (d) corresponden a esfuerzos equivalentes en funcion de la de la distribucion de
carga para vastagos de estructura sélida y giroide respectivamente.

Se pudo observar que el componente tibial
disefiado ofrece un valor de esfuerzo
equivalente muy inferior al valor del esfuerzo
de cedencia del hueso cortical de la tibia en
condiciones de compresion; lo cual implica
una energia de deformacion baja y por lo
tanto, un menor riesgo dafio en la estructura
Osea.

Lo que se busco a través de este disefio con

geometria anatdmica y vastago de estructura
celular, fue utilizar una estructura de
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caracteristicas morfoldgicas similares a las
del hueso trabecular, con el fin de obtener una
mejor interaccion  hueso-protesis, una
disminucion en la cantidad de material
empleado en la fabricacion del componente
tibial y la disminucion del peso de dicho
elemento; ademas de la posibilidad de aportar
a una menor concentracion de esfuerzos y una
mejor distribucion de los mismos, para evitar
efectos adversos como el blindaje de
esfuerzos y el aflojamiento aséptico, como
consecuencia del debilitamiento del hueso.
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La vista axial de la Figura 9a y Figura 9b
muestra los esfuerzos equivalentes sobre el
platillo tibial y sobre la zona de contacto entre
el componente de la protesis y la tibia. En
estas zonas los esfuerzos equivalentes
promedio se encuentran en el rango de 2 a 6
MPa. Revisando las vistas coronal y sagital de
la Figura 9a y Figura 9b, es posible observar
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el esfuerzo equivalente gque se concentra en la
interfaz hueso-protesis; tambien se observa
que no hay concentracion de esfuerzos
(calculados entre 26 y 120 MPa) que sea
comparable con la resistencia a la compresion
del hueso y que ponga en riesgo la integridad
de éste altimo.

Figura 9. Modelacion de los esfuerzos equivalentes y su efecto en el sistema en funcion de las
distribuciones de carga aplicadas (a) componente tibial de estructura celular giroide (b) componente
tibial de estructura solida.
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Sin embargo, hay que aclarar que para
desarollar las simulaciones se establecid un
soportes estatico en la cara transversal de la
zona inferior de reconstruccion
tridimensional de la tibia, tal como se muestra
en la Figura 3 en esta zona se presentaron
niveles superiores de esfuerzos equivalentes
en comparacion con los valores promedio; lo
anterior se debe a que dicho soporte
corresponde a una cara de la reconstruccion
que restrinje el movimiento y donde las
caracteristicas del hueso son interrumpidas y
se reemplaza por valores de resistencia y
rigidez infinitos.

4. CONCLUSIONES

El uso de tomografias computacionales de
rayos X y de herramientas computacionales,
asi como la inclusion de estructuras tipo
giroide para emular la densidad 6sea de un
paciente en una proétesis permitieron disefiar
un componente tibial con una morfologia
anatomica congruente con las caracteristicas
densimétricas y morfoldgicas particulares del
paciente. El disefio realizado y evaluado en
condiciones de compresion por simulacion
computacional, genera un esfuerzo de
deformacion inferior al esfuerzo de cedencia
del hueso cortical de la tibia, lo cual sugiere
que el disefio propuesto en el presente trabajo
puede promover un bajo grado de afectacion
al hueso en condiciones de carga mecanica en
condiciones de compresion altas y bajas.

La integracion de la morfologia anatomica
del hueso del paciente permitio disefiar un
componente en el que se alcanzara valores de
esfuerzos equivalentes y energia de
deformacion  considerablemente  bajos
teniendo en cuenta las propiedades mecanicas
calculadas del hueso. Es importante
reconocer que el componente tibial de
vastago de estructura celular mostré una
menor concentracion de energia de
deformacion que el componente tibial de
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estructura sélida, garantizando asi un menor
efecto nocivo en el hueso.

Los bajos niveles de energia de deformacion
presentados en cada distribucion de carga, es
decir, 30-70%; 50-50% y 70-30%, del
sistema tibia-componente tibial, obtenidos en
el presente estudio sugieren un bajo nivel de
concentracion de esfuerzos en el hueso, asi
como una distribucion homogénea de las
cargas en la protesis y el tejido 0Oseo
circundante.
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