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El andlisis mediante elementos finitos (AEF) viene aplican-
dose en la bibliografia al estudio biomecénico de las prote-
sis de rodilla.

Material y método. En nuestro trabajo hemos realizado un
modelo de articulacién de rodilla y otro de artroplastia de
rodilla mediante AEF, estudiando el efecto de las cargas so-
bre ambos modelos en la fase de soporte unilateral a 0° y
15° de flexién. Se han comparado los desplazamientos, las
tensiones en direccion vertical para el tejido dseo y las ten-
siones de Von Mises para los implantes protésicos.
Resultados. En extension los desplazamientos obtenidos
con la rodilla anatémica son mayores que con artroplastia.
En la rodilla con artroplastia se produce una mayor concen-
tracion de tensiones a nivel de la cabeza femoral, mientras
que en el modelo de rodilla anatémica la distribucién es
mas uniforme. El componente tibial es el que mds trabaja,
sobre todo en la zona del vastago pero también en la bande-
ja metdlica.

Conclusiones. A pesar de las limitaciones del modelo, po-
demos afirmar que el AEF permite realizar un estudio bio-
mecdnico del comportamiento estructural de la articulacién
de la rodilla y la rodilla con artroplastia.

Palabras clave: biomecdnica, elementos finitos, protesis,
rodilla.

Three-dimensional finite-elements simulation
of a model of knee prosthesis

Finite-elements analysis (FEA) is useful in the study of the
biomechanical characteristics of total knee arthroplasties.
Materials and methods. We compared a model of the ana-
tomic knee with a model of total knee arthroplasty. Loading
while supported on one leg and in 0° and 15° flexion was
studied. Displacement, vertical stress on bone tissue and
Von Mises stress of prosthesis were studied.

Results. In extension, the displacements observed with the
anatomic model were larger than with the arthroplasty. The
knee prosthesis showed a greater concentration of stress on
the femoral head, while the distribution of forces was more
uniform in the anatomic knee model. The tibial component
showed more Von Mises stress than any other zone, particu-
larly in the area of the shaft, and more than the polyethylene
and femoral components.

Conclusions. In spite of the limitations of the study, we
conclude that FEA is useful for the biomechanical study of
the knee joint and knee prostheses.

Key words: biomechanics, finite-element analysis, total
knee prosthesis.

El analisis mediante elementos finitos (AEF) viene apli-
candose en la bibliografia al estudio biomecénico de las pré-
tesis de rodilla'. El disefio de los componentes de las artro-
plastias totales de rodilla tiene importantes consecuencias
en la posterior funcién de la articulacién, siendo la con-
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gruencia entre los mismos uno de los factores mas relevan-
tes, aunque también desempefia un papel importante el gro-
sor del polietileno. Las alteraciones que se producen en las
superficies articulares de las prétesis de rodilla aumentan
con el tiempo de implantacién, es decir, los ciclos de carga,
y con el peso de los pacientes, es decir, la tensién causada
por contacto. Por tanto, el dafio es causado por la fatiga pro-
vocada por las solicitaciones ciclicas que soportan tanto la
superficie como el interior del polietileno. Las prétesis de
rodilla son mucho menos congruentes que las de cadera, tie-
nen dreas de contacto significativamente menores y tienen
que soportar mayores tensiones*.

Los objetivos generales de este trabajo han sido efec-
tuar un modelo de articulacién de rodilla, simulando el teji-
do 6seo (fémur, tibia, peroné y rétula), meniscos (lateral y
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Tabla 1. Propiedades de los ligamentos

LCA LCP LLI Peroneo Tend6n rotuliano Cuddriceps
Rigidez (N) 5.000 9.000 2.750 2.000 18.000 Muy variable
Seccion media (mm?) 78 133 45 40 180 —
Modulo de Young (N/mm?) 64 67 61 50 100 —

N: Newtons; LCA: ligamento cruzado anterior; LCP: ligamento cruzado posterior; LLI: ligamento lateral interno.

Segiin Li G et al®, Blankevoort L y Huiskes R', y Pioletti DP et al'®.

medial), ligamentos cruzados (anterior y posterior), liga-
mentos colaterales (medial y lateral), y el aparato extensor
(tendon rotuliano y cuddriceps). Se han simulado las super-
ficies 6seas articulares (femororrotuliana y femorotibial) y
la superficie de cartilago articular (femoral, tibial y rotulia-
na). También se ha realizado un modelo de artroplastia de
rodilla, simulando el implante femoral, el implante tibial, el
polietileno del implante tibial y el polietileno de la rétula.
Para ello hemos estudiado el efecto de las cargas sobre el
modelo anatémico, en la fase de soporte unilateral a 0°y 15°
de flexion.

Se han estudiado los desplazamientos en los tres ejes
del espacio, las tensiones en direccion vertical para los me-
niscos y tejido dseo (cortical y esponjosa), y las tensiones
en direccion longitudinal para los ligamentos. También se
ha analizado el efecto de las cargas sobre el modelo de ar-
troplastia de rodilla en la fase de soporte unilateral a 0° y
15° de flexién, y los desplazamientos en los tres ejes, las
tensiones en direccion vertical para el tejido 6seo, las ten-
siones de Von Mises para los implantes femoral y tibial, y
las tensiones en direccion longitudinal para los ligamentos y
el aparato extensor.

MATERIALY METODO

Se ha realizado la geometria y el mallado de un modelo
de rodilla en 3D con elementos finitos, a partir de la geome-
tria y mallado de un fémur estudiado previamente’. El pro-
cesador de cdlculo utilizado para la simulacién fue ABA-
QUS, v. 5.8. y el preprocesador -DEAS MASTER SE-
RIES, v.7. Simulamos en 3D un modelo de rodilla
anatémica con los siguientes elementos: fémur distal, tibia y
peroné proximales, rétula, meniscos, ligamentos cruzados
anterior y posterior, ligamentos colaterales (externo e inter-
no), aparato extensor (tendon rotuliano y cuddriceps), y las
superficies articulares femorotibial y femoropatelar.

Se introdujeron las propiedades no lineales a los liga-
mentos trabajando s6lo cuando estaban a tension. Ademads
de su no-linealidad y viscoelasticidad existia una gran varia-
bilidad en las propiedades de los tejidos atendiendo a diver-
sos factores como edad, localizacién anatémica, y exposi-
cién previa a diversos niveles tensionales. Por lo tanto, re-
sulté imposible utilizar un dnico valor mecdnico para todos

los ligamentos. Los pardmetros de rigidez utilizados en la
simulacién se recogen en la tabla 1. Los elementos de unién
entre el ligamento y el hueso se solucionaron mediante ele-
mentos barra B32.

En el modelo se diferenciaron dos tipos de tejido 6seo:
hueso cortical y esponjoso, que se consideraron como mate-
riales homogéneos, lineales e isétropos, con unas caracteris-
ticas determinadas siguiendo a Heegaard et al® (tabla 2).
Los valores de médulo eldstico introducidos en el modelo
se recogen en la tabla 3. A pesar del comportamiento anisé-
tropo y heterogéneo de los meniscos, aplicamos un médulo
de Young de 55 MPa, y Poisson de 0,37, y para el cartilago
articular un médulo de Young de 5 MPa y Poisson de 0,478,

El contacto entre superficies cartilago de la rétula-carti-
lago del fémur distal se realiz6 mediante los pares de con-
tacto («contact pair») de ABAQUS, mientras que para la
unién menisco-cartilago del fémur y menisco-tibia se llevé
a cabo un proceso de separacion de nodos de la malla, es
decir, se separaron de la malla los nodos en los que apare-
cfan tensiones a traccion, manteniendo en aquella las zonas
donde existian tensiones a compresion. Se estimé un coefi-
ciente de friccion constante entre superficies de contacto de
0,001. La malla resultante tenia 17.684 elementos y 18.355
nudos.

Ademads simulamos en 3D el modelo de artroplastia na-
tural de rodilla (Sulzer Orthopedics, Inc, Austin, Texas) con

Tabla 2. Propiedades promedio utilizadas por Heegaard et al®

Médulo de Young Médulo de Poisson

15.000 MPa 0,32
100 MPa 0,3

Tejido cortical
Tejido esponjoso

Tomada de Heegaard J et al®. MPa: megapascals.

Tabla 3. Valores de mddulo eléstico introducidos en el modelo

LCA LCP LLI Peroneo Tenqon Cuédriceps
rotuliano
1.428,6  2.250 687,5 200 1.000 1.000

LCA: ligamento cruzado anterior; LCP: ligamento cruzado posterior; LLI: liga-
mento lateral interno.
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los siguientes elementos: componente tibial, componente
femoral, polietileno del platillo tibial y polietileno de la r6-
tula. Se selecciond un tamafio de prétesis adecuado a las ca-
racteristicas de la malla de rodilla previamente realizada.
Resecamos el ligamento cruzado anterior (LCA) conservan-
do el ligamento cruzado posterior (LCP). El polietileno uti-
lizado para el modelo fue congruente de 7 mm de espesor.
El médulo de Young y de Poisson se refleja en la tabla 4. El
resultado final fue una malla de 495 elementos y 709 nudos
(fig. 1).

A causa de la dificultad de reproducir en la simulacién
las restricciones al movimiento debidas a la articulacién del
tobillo y a los musculos que actian sobre la rodilla, limita-
mos sus desplazamientos en la zona inferior, suficiente para
obtener resultados cualitativos fiables de los estados tensio-
nales y deformaciones de la articulacién. Para simular el
contacto entre los componentes, femoral y tibial, se separa-
ron los nodos sometidos a traccién en la superficie de con-
tacto. El contacto entre componente femoral y rétula se si-
mulé mediante los elementos de contacto «contact pair» de
ABAQUS.

Analizamos las tensiones de la rodilla a partir de las
cargas que actian sobre el extremo proximal del fémur en la
fase media de apoyo, con un dngulo de giro de la rodilla de
aproximadamente 15°, que siguiendo a Verdonschot y
Huiskes’, fueron la carga por el peso corporal y la resultante
de la accién de los musculos abductores (gliteo mayor, me-
nor y medio) en el trocanter mayor (tabla 5).

Se analiz6 en dos posiciones diferentes: a 0°, en exten-
sion completa de la rodilla, y a 15° de flexion o posicién de
apoyo final. El apoyo fue igual que en el caso de la rodilla
sana, empotrando los nodos de la zona inferior de la tibia y
peroné. Estudiamos los desplazamientos obtenidos en los
tres ejes del espacio (U1, U2 y U3) y las tensiones en direc-
cion vertical (S33) para el tejido 6seo y meniscos; las ten-

Tabla 4. Propiedades de los materiales protésicos segtin Bartel et al*

Aleacién de titanio Polietileno
Moddulo eldstico 117.000 MPa 1.016 MPa
Moddulo de Poisson 0,30 0,46

MPa: megapascals.

Tabla 5. Cargas correspondientes al apoyo monopodal
segtin Verdonschot y Huiskes’

Peso del cuerpo Abductores
Fx -7383 N 425N
Fy —697,8 N 624,64 N
Fz 2.107,26 N —1.464,12N
N: Newtons.

Figura 1. Malla en 3D del modelo de rodilla protésica.

siones en direccidn longitudinal (S11) para los ligamentos y
las tensiones de Von Mises para los componentes proté-
sicos.

RESULTADOS

Desplazamientos
Rodilla anatéomica a 0°de flexion

El mayor desplazamiento de la rodilla anatémica fue en
direccién U2 con tendencia a desplazarse hacia delante (U2:
—19 mm). También se desplazd hacia lateral (Ul: —17mm)
(fig. 2).

Rodilla anatémica a 15 °de flexion

El desplazamiento fue mayor en direcciéon U2 (60 mm)
y se desplazé hacia atrds. En el eje Ul se desplazé hacia
medial (6 mm) (fig. 2).

Rodilla protésica a 0 °de flexién

Coincidiendo con la rodilla anatémica, los desplaza-
mientos fueron mayores en el eje U2 hacia delante (—4
mm), seguidos de Ul hacia lateral (-2 mm) y de U3 hacia
arriba (—1 mm). Sin embargo, estos valores se redujeron
enormemente, alrededor de un 80%, debido a que la unién
era mucho mas rigida (fig. 3).

Rodilla protésica a 15°de flexion

El desplazamiento siguié siendo mayor en U2 (11 mm)
hacia atrés, seguido de U1(-3 mm) hacia medial (fig. 3). En
comparacion con la rodilla sana los desplazamientos en los
tres ejes disminuyeron alrededor de un 70%. Ademads se ob-
servo que el desplazamiento en Ul fue minimo hacia me-
dial.
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Figura 2. Desplazamientos del modelo de rodilla anatomica a 0°y 15° de flexion.

Tensiones

Rodilla anatémica a 0 °de flexion

En las tensiones S33 sobre el fémur (fig. 4) se observo
que la cara anterior del fémur trabajé a compresion, mientras
que la posterior lo hizo a traccién, con tensiones maximas de
70 MPa en tracciéon y 100 MPa en compresion. En la zona
de tejido esponjoso del fémur los valores de las tensiones
disminuyeron casi 100 veces. En la tibia se obtuvieron ten-
siones a compresion en el platillo externo y a traccion en el
platillo interno (fig. 5). Los valores de las tensiones maximas
fueron menores que en el fémur (40 MPa a traccién y 35
MPa a compresion), debido a la accién de los meniscos.

Las tensiones que aparecen en el peroné fueron muy pe-
queiias o practicamente nulas. En la rétula las tensiones

también fueron despreciables. Los elementos del menisco
trabajaron a compresién en la zona superior donde contacta-
ban con los céndilos femorales. En la cara inferior de con-
tacto con los platillos tibiales existi6 algtn elemento traba-
jando minimamente a traccién. El LCP (alrededor de 300
MPa) y el colateral interno trabajaban a traccién. Por tanto,
la carga a la que estd sometido el tejido dseo se encontraba
en torno al 80% de su resistencia y el elemento mas afecta-
do por las condiciones del modelo fue el LCP, traccionando
a 300 MPa.

Rodilla anatémica a 15 °de flexion

Las tensiones mdximas de traccién fueron de 90 MPa
en la cara anterior y de compresion de 110 MPa en la cara
posterior. Sobre la tibia la zona traccionada correspondié a
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C

Figura 3. Desplazamientos del modelo de artroplastia de rodilla a 0°y 15° de flexion.

la zona anterior (110 MPa) y la zona comprimida a la poste-
rior (130 MPa) (fig. 5). El peroné apenas aparecié tensiona-
do. La rétula mostré tensiones importantes sobre su superfi-
cie. Por un lado aparecié el contacto con la tréclea femoral
que comprimia la zona posterior (90 MPa) y, por otro, el li-
gamento rotuliano traccioné la superficie anterior (120
MPa) (fig. 6). Los meniscos trabajaron a compresion en su
cara superior (70 MPa). En algunas zonas de la cara inferior
se observaron concentraciones de tensiones a traccién (130
MPa) (fig. 6). El tenddn rotuliano y el cuddriceps aparecie-
ron mds traccionados que en el caso anterior.

Rodilla protésica a 0 °de flexion

En el fémur se produjo compresién anterior (100 MPa)
y traccién (70 MPa) en la zona posterior. Encontramos con-

centraciones de esfuerzos en el cuello femoral, tanto en
traccién como en compresion, mientras que en el modelo
anatémico la distribucién de tensiones fue mas uniforme.
En la tibia, igual que en el modelo anatémico, se produjo
compresion en el platillo externo y traccién en el interno.
Los valores de las tensiones fueron similares a las del fémur
(40 MPa en traccién y 45 MPa en compresion), ya que se
eliminaron los meniscos. Las tensiones en el peroné fueron
muy pequefias o practicamente nulas, igual que las tensio-
nes en la rétula.

Respecto al andlisis de tensiones segin el criterio de
Von Mises, vimos concentraciones de esfuerzo en el com-
ponente tibial. El vastago fue la zona mds desfavorable, al-
canzando tensiones de 260 MPa (fig. 7), lejos del limite de
rotura. En el componente femoral encontramos mds tensio-
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Figura 4. Tensiones principales sobre el fémur en modelo de rodilla anatomica a 0° de flexion.

Figura 5. Tensiones principales en tibia
y peroné en modelo de rodilla
anatomica a 0°y 15° de flexion.
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Figura 6. Tensiones en rotula y meniscos en modelo de rodilla anato-
mica a 15° de flexion.

nes en la zona anteroexterna, en la zona de contacto con el
componente tibial y en la zona de contacto con el hueso fe-
moral, alcanzando tensiones maximas pequefias (50 MPa)
(fig. 7). En la bandeja de polietileno se observaron concen-
traciones de esfuerzo en la zona de contacto con el condilo
femoral externo (10 MPa), lejos del limite de rotura (36
MPa) (fig. 7). La transmisién de tensiones en la protesis se
realizé a través de las zonas centrales de los condilos, mien-
tras que en el modelo anatémico el menisco permitié una
transmision de tensiones sobre la periferia de los céndilos.
Y como se eliminé el LCA, el LCP tuvo que absorber todas
las tensiones.

Rodilla protésica a 15 °de flexién

Como en el caso anatdmico, se produjeron tensiones de
traccion en la cara anterior (90 MPa) y compresién en la ca-
ra posterior (100 MPa), con valores similares a la rodilla sa-
na. Por su parte, en la tibia, la zona traccionada correspon-
di6 a la anterior y la comprimida a la posterior, con valores
de 120 MPa tanto a traccién como a compresion. Como en
los casos anteriores, el peroné no sufrié tension y en la rétu-
la se encontraron tensiones importantes.

Respecto a las tensiones de Von Mises, las maximas
concentraciones aparecieron en el vastago del componente
tibial, con tensiones de 650 MPa. En el componente femoral
las zonas con mayores tensiones fueron la zona anterior e
interna, y la zona de contacto con el hueso femoral y con el
componente tibial, con valores maximos de 300 MPa. El

componente de polietileno sufrié menor tensién (47 MPa)
que la bandeja metélica del componente tibial. Esta concen-
tracion se hizo maxima en la zona posterior de los platillos.
Sin embargo, la tension super6 el limite de rotura del mate-
rial (36 MPa), por lo que el polietileno podria romperse. El
aparato extensor (tendon rotuliano y cuddriceps) y el liga-
mento lateral interno (LLI) trabajaron a traccion.

DISCUSION

El AEF es un método aproximado de célculo, que se
acerca al valor de los desplazamientos mediante funciones
polinémicas definidas por su valor en un conjunto de puntos
del sdlido. La investigacion en esta materia supone la reali-
zacién de experimentos muy costosos con especimenes rea-
les. De ahi el interés por encontrar modelos numéricos que
simulen de forma suficientemente aproximada el comporta-
miento del fémur. En este trabajo, el AEF nos ha permitido
elaborar la simulacidn de una estructura tan compleja como
es la rodilla, y a partir de la malla realizada hemos estudia-
do el comportamiento biomecdnico de un modelo de prote-
sis de rodilla. Se trata de una aproximacion e idealizacién
de una estructura anatémica, con multitud de limitaciones
que convendria destacar cuidadosamente. Se han simplifica-
do aspectos importantes como el apoyo en la zona superior
de la tibia y peroné, el estado de cargas a nivel del fémur en
el apoyo monopodal durante el ciclo de la marcha, y la ca-
racterizacién del comportamiento del hueso, cartilago, me-
niscos y ligamentos.

Las caracteristicas particulares de los distintos tejidos y
materiales son datos aproximados, que entran dentro del
rango de valores tomados de estudios previos. Puesto que
buscamos datos cualitativos y comparativos, hemos consi-
derado para nuestra simulacién el tejido 6seo como un ma-
terial homogéneo, lineal e isétropo. Trabajos previos tam-
bién analizan sus limitaciones del modelo y destacan la ani-
sotropia del hueso esponjoso en la tibia proximal, sin
conocerse el efecto que podria tener esta anisotropia en los
resultados. En los 6 modelos de componentes tibiales simu-
lan una unién perfecta. Comparan los disefios exclusiva-
mente en funcién del nivel de tension, lo cual probablemen-
te no es suficiente para explicar todos los tipos de afloja-
miento.

Hemos analizado los desplazamientos y la distribucion
de tensiones en dos momentos determinados del apoyo mo-
nopodal del ciclo de la marcha: con la rodilla en extension
completa y a 15° de flexion, que corresponde a la posicion
de apoyo final y es la més desfavorable. En nuestro modelo
con la rodilla en flexién de 0° observamos que los desplaza-
mientos obtenidos en el modelo de la rodilla anatémica son
mayores en las tres direcciones que en la rodilla con artro-
plastia. Esto es debido a que la rigidez del polietileno es ma-
yor que la de los meniscos. Ademads, al colocar la artroplas-
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tia de rodilla se reseca el LCA y se conserva el LCP, produ-
ciéndose una mayor rigidez en la unién. Lo mismo ocurre
cuando estudiamos los desplazamientos con la rodilla en fle-
xién de 15°. En el eje transversal (eje 1) el desplazamiento
hacia medial de la rodilla anatémica es superior que en la ro-
dilla artroplastia, que practicamente no se desplaza.

El desplazamiento es diferente en funcién del dngulo de
flexién de la articulacién, manteniendo las condiciones de
apoyo Yy la distribucién de cargas. En el caso de extension
completa, en ambos casos, el fémur tiende a desplazarse ha-
cia la posicién anterior, con un mayor trabajo para los liga-
mentos cruzados. En el caso de 15° de flexion, el fémur
tiende a desplazarse hacia atrds, con mayor trabajo del cua-
driceps y tendén rotuliano. Kraemer et al'® analizan los mi-
cromovimientos a nivel del platillo tibial en dos modelos no
cementados, debido a cargas axiales (lateral, medial, ante-
rior, posterior), de cizallamiento y torsionales. La fijacion
con tetones y con vastago no son adecuados y producen mi-
cromovimientos importantes, mientras que la asociacion de
vastago con tornillos produce la fijacién mds estable, lo cual
favorece una buena integridad dsea.

Respecto a las tensiones producidas en el tejido 6seo,
en la rodilla con artroplastia en extension, los valores son
los mismos que en el modelo de rodilla anatémica. Sin em-
bargo, se produce una mayor concentracién de tensiones a
nivel de la cabeza femoral, mientras que en el modelo de ro-
dilla anatémica la distribucién es mas uniforme. Esto podria

Figura 7. Tensiones de Von Mises en el
componente femoral, tibial y polietileno
en modelo de protesis de rodilla a 0°.

explicar la existencia de fracturas subcapitales por tension
en portadores de prétesis de rodilla''. Al pasar de extensién
a flexion, las tensiones tibiales alternan de compresién late-
ral a compresion posterior, y de tracciéon medial a traccion
anterior.

Otro factor a tener en cuenta es la distribucion de ten-
siones en la rodilla anatémica que se transmite del fémur a
la tibia por medio de los meniscos, de manera que la super-
ficie de contacto de los cdondilos femorales sea la maxima
posible. Sin embargo, la transmision de la carga a través de
la artroplastia se realiza de manera mdas localizada. Esta zo-
na mas delimitada de contacto depende de la posicion de
flexion en la que se encuentre la rodilla y del disefio de la
protesis #1213,

Bartel et al* compararon mediante AEF las tensiones y
las deformaciones relativas producidas por el contacto, en 8
modelos de prétesis coexistentes. Las condiciones del estu-
dio han sido las peores, es decir con un polietileno del me-
nor espesor disponible, con la rodilla en flexién y en maxi-
ma carga. La tensién de contacto era mayor en aquellos mo-
delos que presentaban superficies articulares poco
congruentes. La fatiga era mayor en los componentes no
conformados que en aquellos otros que si lo estaban. Las
maximas deformaciones relativas ocurrieron donde las ten-
siones de Von Mises eran mayores, es decir, a 1 6 2 mm por
debajo de la superficie articular. En este estudio se confir-
man las ventajas de los disefios de prétesis de rodilla con
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mayor congruencia en las superficies articulares y mayor
espesor del componente de polietileno. Aconsejan un espe-
sor minimo de polietileno de 8 mm para disminuir las ten-
siones que producen el dafio en la superficie'?.

Postak et al'* estudiaron la influencia de la geometria en
la distribucién de tensiones y las dreas de contacto en 8 mo-
delos de proétesis de rodilla, a 0°, 60° y 90° de flexién. Elbert
et al'’ estudian mediante AEF las tensiones producidas a ni-
vel de la articulacién femororrotuliana con la rodilla en fle-
xion, en dos disefios de implantes rotulianos, ambos con so-
porte metélico. Se simula un contacto simétrico en los dos
condilos femorales. El disefio de superficie concava aumen-
ta la superficie de contacto con una menor producciéon de
tensiones. Una rétula de poco espesor disminuiria el grado
de desplazamiento y el drea de contacto, y aumentaria las
tensiones de contacto. Sélo se estudia la influencia del dise-
fio de la geometria de superficie de la rétula. Las propieda-
des del polietileno asimismo son importantes y también
cambian.

Rakotomanana et al'® compararon mediante AEF la
transferencia de cargas a través de la bandeja tibial en el
hueso subyacente en dos modelos de prétesis de rodilla.
Observaron que el pico de tensién que se producia en la in-
terfaz por debajo de la bandeja metdlica tibial era menor en
la prétesis no cementada (PCA —«porous coated anato-
mic»—) que en la cementada MTTC —«cemented metal
tray total condylar»—). Los micromovimientos por cizalla-
miento se observaron en ambos modelos.

En cuanto a las tensiones obtenidas en la artroplastia de
rodilla, el componente tibial es el que mas trabaja, sobre to-
do en la zona del vastago pero también en la bandeja meta-
lica. Sin embargo, las tensiones obtenidas en ambas situa-
ciones, en extension y en flexién de 15° estan muy por de-
bajo del limite eldstico de rotura del material.

Las tensiones obtenidas sobre el polietileno con la rodi-
lla en flexién de 15° pueden superar su limite tensional.
Estos valores sdlo se encuentran en una zona concreta del
polietileno, por lo que podria ser un problema de mallado.
Ademas, sdlo se considera el efecto de una carga estdtica,
sin tener en cuenta otros factores como modificacién de 4re-
as de contacto, coeficiente de friccidn, y tensiones sobre su-
perficie y subsuperficie del polietileno. El componente fe-
moral es el que menos tensiones sufre, lo cual puede expli-
car una evolucion mds favorable.

A pesar de las limitaciones del modelo podemos afir-
mar que el AEF permite realizar un estudio biomecdnico
comparando el comportamiento estructural de la rodilla
anatémica y la rodilla con artroplastia. Se trata de un mode-
lo vélido para obtener los primeros resultados, que permitan
profundizar en el estudio del comportamiento de la articula-
cion de la rodilla.
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