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La artroplastia total de rodilla busca aliviar el dolor y restaurar la funcién de la articulacion
afectada mediante implantes artificiales. A pesar de los avances en disefio y técnicas quirdrgicas,
existen complicaciones asociadas con la cirugia, especialmente con la patela. El uso de modelos
musculoesqueléticos en cirugia ortopédica permite predecir objetivamente la funcion
postoperatoria y optimizar los resultados para cada paciente. Aungue se han logrado avances en la
obtencién de geometria ésea en 3D y la estimacion de fuerzas de contacto, la validacion de estas
predicciones ha sido limitada debido a la falta de mediciones directas in vivo y a las restricciones
econdmicas Yy éticas asociadas con las alternativas disponibles. En este estudio, se transformo6 una
estacion de entrenamiento comercial para cirujanos en un banco de ensayos sensorizado.
Utilizando un gemelo digital y tecnologias como impresion 3D, captura de movimiento y sensores
de fuerza, se pudieron validar los resultados obtenidos de la simulacién por ordenador (movimiento
y fuerzas sobre la patela) con mediciones experimentales.
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1. Introduccién

Los objetivos de la artroplastia total de rodilla (ATR) son aliviar el dolor y restaurar la funcidn de la articulacién
afectada, mejorando asi la calidad de vida del paciente [1]. Estos objetivos se logran mediante la sustitucion de las
superficies desgastadas y dafiadas de la articulacion de la rodilla con componentes artificiales. La ATR es un
procedimiento quirdrgico eficaz y cominmente utilizado para tratar afecciones como la osteoartritis severa, la
artritis reumatoide y otras enfermedades degenerativas de la rodilla. A pesar de los avances en el disefio de
implantes y técnicas quirdrgicas, todavia se observan numerosas complicaciones en la ATR, y aproximadamente
el 10% de ellas estan asociadas con complicaciones patelares que pueden requerir procedimientos quirrgicos
adicionales [2]. Obtener una trayectoria de la patela adecuada es uno de los objetivos mas importantes de la ATR,
ya que una trayectoria de la patela deficiente puede dar lugar a un aumento de las presiones de contacto
postoperatorias, inclinacion patelar, subluxacién o dislocacion de la rétula [3]. El uso de modelos
musculoesqueléticos para simular cirugias ortopédicas ofrece la posibilidad de predecir de manera objetiva la
funcion posterior al tratamiento, y permite a los médicos explorar diferentes opciones de tratamiento, reducir el
nivel de subjetividad en la planificacién del tratamiento, y optimizar los resultados clinicos para cada paciente de
forma individualizada [4]. Sin embargo, a pesar del gran potencial de esta técnica, la comunidad investigadora ha
logrado progresos limitados en la validacion de estas predicciones debido a la falta de mediciones directas in vivo
[5], restringidas por cuestiones tecnoldgicas y éticas.

Historicamente, para evitar mediciones invasivas en vivo en seres humanos, se han utilizado datos de cadaveres
para obtener informacién genérica del modelo, lo cual presenta desafios relacionados con la escalabilidad, los
limites de aplicabilidad préctica, los costos y el cumplimiento ético [6], [7]. En las Gltimas décadas, gracias a los
avances tecnolégicos, algunos grupos de investigacion han realizado mediciones internas in vivo, como la
obtencion de la geometria ésea en 3D a partir de imagenes médicas[8], la evaluacion de la cinematica articular
mediante fluoroscopia [9], la medicidn de las fuerzas de contacto entre el fémur y la tibia utilizando implantes
instrumentados [4], [10]-[12], o, mas recientemente, la evaluacion de las fuerzas en los tendones mediante
tensiometros de ondas cortantes [13]. Aungue algunas iniciativas de la comunidad investigadora permiten el
intercambio de informacion de ciertas mediciones in vivo [4], la realidad es que s6lo unos pocos grupos de
investigacion cuentan con los recursos financieros, experimentales y clinicos necesarios para lograr avances
significativos en este campo.

Las limitaciones observadas para la validacion de la simulacion por ordenador pueden compararse con las
limitaciones de los entrenamientos de cirugia de trauma. Es crucial que los nuevos cirujanos adquieran habilidades
practicas y experiencia en la realizacion de procedimientos quirdrgicos antes de trabajar con pacientes reales [14],
[15]. El uso de cadaveres humanos para entrenamiento esta limitado por altos costos, baja accesibilidad, estados
no patolégicos y consideraciones éticas [15]. En el campo de la cirugia ortopédica, se pueden encontrar diversos
simuladores y estaciones de trabajo disefiados para simular procedimientos especificos. Estos modelos suelen
incluir réplicas anatdmicas, instrumentos quirdrgicos especializados y caracteristicas interactivas que permiten a
los cirujanos practicar y mejorar sus habilidades.

En este trabajo, con el fin de validar de forma experimental simulaciones por ordenador de la trayectoria de la
patela tras ATR, se adaptd una estacién de entrenamiento comercial para la liberacién de ligamentos de la rodilla
[16], que recrea una pierna humana. Esta herramienta se compone de unos soportes metalicos articulados para la
caderay el pie, y de unos insertos reemplazables para la articulacién de la rodilla. Con el fin de obtener una réplica
virtual del sistema, conocida como gemelo digital, se aplicaron de forma virtual las geometrias de los implantes y
se imprimieron en 3D los huesos cortados resultantes, colocando implantes reales de tibia y fémur en los modelos
fisicos de huesos respectivos. Un boton protésico rotuliano se acoplé a un sensor de presion, unido a la tibia
mediante un resorte y al fémur mediante otro de menor rigidez. Los resortes representaban al tendon rotuliano y
al tendon del cuadriceps, respectivamente, y estaban conectados en serie a sendas células de carga para medir sus
tensiones. Los movimientos de fémur, tibia y rotula fueron registrados por un sistema Optico de captura de
movimiento. EI movimiento registrado de fémur y tibia se utilizé como entrada para la simulacion. EI movimiento
registrado de la rotula se emple6, por un lado, para aproximar su posicion inicial en la simulacion, y, por otro, y
en combinacioén con las fuerzas registradas por el sensor de presion y las células de carga, para validar los
resultados obtenidos de la simulacidn, llevada a cabo mediante una libreria de desarrollo propio [17], [18].
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2. Materiales y métodos

2.1. Banco de ensayos

La estacion de entrenamiento comercial (Mita Collateral Ligament Release Workstation, Bristol, Reino Unido)
para la liberacién de ligamentos de la rodilla [16] que se muestra en la Figura 1 se adapt6 para este trabajo. Se
aprovecho la estructura comercial que recrea una pierna humana (base con articulacion esférica para la cadera,
soportes metalicos negros para los huesos y pie de polipropileno), se sustituyeron los insertos reemplazables de
rodilla por unos huesos impresos en 3D con sus respectivos implantes, y se agregaron varios sensores.

A partir de las imagenes médicas de un paciente, es posible obtener los modelos CAD personalizados de sus
huesos. Y, sobre esos modelos, es posible aplicar tratamientos y simular sus efectos de manera virtual. Por su
parte, la impresion 3D permite obtener los modelos fisicos de dichos huesos con el tratamiento aplicado, por lo
que se dispone de dos modelos gemelos, uno digital y otro fisico. En este trabajo, se abord6 el caso de la ATR.
Por lo tanto, se aplicaron de forma virtual las geometrias de los implantes y se imprimieron en 3D (Prusa 13 MK3S,
Praga, Republica Checa) los huesos cortados resultantes, colocando implantes comerciales (Microport®) de tibia
y fémur en los modelos de huesos respectivos.

Los sensores de movimiento y fuerza hacen posible la reproduccion del movimiento en el modelo virtual, el ajuste
de los parametros de la simulacidn, y la validacion experimental de los resultados obtenidos. Los movimientos de
fémur, tibia y rétula son registrados por un sistema éptico de captura de movimiento. Se colocaron un total de seis
marcadores Opticos para registrar el movimiento de los tres sélidos que constituyen el sistema (se utilizaron dos
marcadores adicionales para determinar el punto de fijacién del mecanismo mediante una captura de calibracion).
Debido al caracter preliminar de este trabajo, se liberaron los ligamentos cruzados y se consideraron los ligamentos
laterales como cuerpos rigidos (para evitar el contacto entre los implantes de fémur y tibia), permitiendo asi un
Unico grado de libertad en la rodilla, ademas de las tres rotaciones en la cadera. Por su parte, la patela se considero
un sélido totalmente libre, en contacto con el implante femoral, unido a la tibia mediante un resorte (Figura 1,
Resorte 1) y al fémur mediante otro de menor rigidez (Figura 1, Resorte 2).

Los resortes representaban al tend6n rotuliano y al tendon del cuadriceps, respectivamente, y fueron conectados
en serie con sendas células de carga, con el fin de medir sus tensiones (Figura 1). Para la patela, como se ve en la
Figura 2, se acoplé un botén protésico rotuliano a un sensor de presién a través de unos soportes impresos en 3D
a los que se pegaron marcadores Opticos. Con el fin de imitar el efecto lubrificante del liquido sinovial en la
articulacion, se agregd lubricante sobre las superficies en contacto.
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Figura 1: Banco de ensayos sensorizado.
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2.2. Movimiento y recopilacion de datos experimentales

La trayectoria de la patela se define como el movimiento de la rétula respecto al surco femoral durante la flexion
y extension de la rodilla [19]. Tradicionalmente, la evaluacién de la trayectoria de la patela se realiza de manera
subjetiva por el cirujano durante la operacion, basandose en la visualizacion directa [20]. Después de colocar los
implantes en los huesos correspondientes, el cirujano realiza flexiones y extensiones manuales de la rodilla del
paciente anestesiado, para observar el rango de movimiento de la articulacion y evaluar la trayectoria de la patela
después del tratamiento aplicado.

En este estudio, se realizaron manualmente flexiones y extensiones de rodilla para observar la trayectoria de la
patela. Se registrd la posicién de los marcadores Opticos utilizando 18 cdmaras infrarrojas (OptiTrack FLEX 3,
Natural Point, Corvallis, OR, USA) con una frecuencia de muestreo de 100 Hz. Ademés, se registraron las
tensiones de los resortes mediante dos células de carga a traccion (RB-Phi-119, Phidgets, Calgary, Canada), y la
presion del boton protésico sobre el fémur utilizando una célula de carga compacta de presion (FX29, TE
Connectivity, Wért, Alemania), también con una frecuencia de muestreo de 100 Hz. Se aplicé un filtro Butterworth
de segundo orden, con una frecuencia de corte de 12 Hz, a las trayectorias de los marcadores capturadas
Opticamente [21], y se aplic6 un analisis del espectro singular (SSA) [22] con longitud de la ventana de 30 a las
medidas de fuerzas.

2.3. Modelo computacional

El modelo de pierna considerado en este trabajo constaba de tres solidos rigidos: el fémur, el conjunto pie-tibia y
la rétula. Las geometrias 3D eran idénticas a las piezas fisicas, tanto para los soportes como para los huesos y los
implantes. Mientras que el fémur estaba fijado en la articulacion de la cadera y podia rotar en las tres direcciones,
la articulacion entre el fémur y la tibia se modeliz6 como una bisagra alrededor del eje mecanico identificado por
dos marcadores épticos situados a los lados de la rodilla (Figura 3, en amarillo). Asi, tanto el mecanismo real de
la pierna como el virtual tenian cuatro grados de libertad: tres en la cadera y uno en la rodilla. Por su parte, la rétula
era un sélido libre con sus seis grados de libertad, que interactuaba con la pierna a través de dos muelles lineales
(Figura 3, lineas rojas: uno fijado al fémur y otro a la tibia) y el contacto con el implante femoral.

Los pardmetros fisicos de los sélidos (masas, inercias, coordenadas locales de los puntos, etc.) se estimaron a partir
de los modelos CAD en Solidworks, y se introdujeron, junto con las restricciones mecéanicas del sistema, en una
libreria de desarrollo propio [17]. Los parametros mecénicos de los muelles se estimaron a partir de las posiciones
y fuerzas registradas experimentalmente.
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Eje bisagra

Figura 3: Modelo computacional.

2.4. Simulacién
2.4.1 Formulacién

La formulacion de la dinamica de sistemas multicuerpo elegida para este trabajo fue la formulacién ALI3-P,
explicada en [23], y desarrollada a lo largo de muchos afios como una evolucion de las presentadas en [24] y [25].
Es una formulacién Lagrangiana Aumentada de indice 3 en coordenadas mixtas (naturales mas relativas), con
proyecciones de velocidades y aceleraciones sobre los subespacios de las restricciones. El esquema de integracion
adoptado para la simulacién fue el integrador de Newmark [26]. Para obtener una descripcion completa de la
formulacidn para sistemas holonémos y no holonémaos, se remite al lector a [23].

2.4.2 Guiado

Las posiciones y orientaciones de los sélidos se obtuvieron a partir de las posiciones de los marcadores grabadas
por las camaras. Para lograr esto, se utiliz6 el enfoque tradicional descrito por Vaughan [27], que consiste en: (i)
seleccionar tres entidades no colineales, que pueden ser marcadores o articulaciones ya ubicadas, dentro de cada
segmento; (ii) definir un marco de referencia ortogonal para el segmento correspondiente, basado en las tres
entidades seleccionadas; (iii) utilizar ecuaciones de correlacion para estimar la posicion y orientacién del solido.

Los movimientos de fémur y tibia registrados por el sistema éptico de captura de movimiento se utilizaron como
entrada para la simulacién. Por lo tanto, los cuatro angulos libres de la pierna (tres en la cadera y uno en la rodilla)
fueron guiados con los valores experimentales. Los movimientos registrados de la rétula sirvieron para validar
experimentalmente los resultados de la simulacion (Figura 3, marcadores rojos), asi como para aproximar la rétula
a su posicion de equilibrio estatico inicial, que debia ser determinada.

2.4.2 Equilibrio estatico

Para llevar a cabo una simulacion de la dinamica de un sistema multicuerpo, es necesario obtener un conjunto de
posiciones y velocidades iniciales que cumplan con las ecuaciones de restriccion, tanto a nivel de posicién como
de velocidad. Ademas, en aquellos sistemas multicuerpo que poseen una posicion de equilibrio estatico definida,
resulta conveniente iniciar la simulacion desde dicha posicion de equilibrio estatico. Ello implica resolver las
ecuaciones de equilibrio estatico del sistema para conocer la posicion de equlibrio. Lamentablemente, cuando el
sistema involucra cuerpos en contacto, la solucion del problema de posicién de equilibrio estatico se vuelve muy
compleja, pudiendo incluso existir varias soluciones.

En este trabajo, las ecuaciones de equilibrio estatico se obtuvieron al eliminar las aceleraciones y las fuerzas
dependientes de la velocidad en las ecuaciones del movimiento, es decir, al resolver

[q);ﬂ’*(iﬂ) + qDan)]o =Qy, (1a)

/1*(”1) :ﬂg(i) +aq)(()i+l); | >0’ (1b)
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donde i =0, 1, 2,..., mientras que el subindice 0 en las expresiones de (1) indica que todas las magnitudes se
evallan en el instante inicial.

Para la solucion del sistema no lineal (1), se puede utilizar una iteracion de Newton-Raphson, similar a la utilizada
para resolver las ecuaciones de movimiento [28].

2.4.3 Modelo de contacto

El enfoque propuesto en este trabajo para abordar el problema del contacto entre la rétula y el implante del fémur
consta de dos modelos diferentes: el modelo de fuerza normal (perpendicular a las superficies en contacto, Figura
4, en verde), y el modelo de fuerza tangencial (tangente a las superficies en contacto). EI modelo de fuerza normal
elegido para este trabajo fue el modelo de Flores [29]. El modelo de fuerza tangencial fue el propuesto en [30] y
se basa en la ley de Coulomb, que incluye la adherencia estatica (stiction) mas un término de friccion viscosa.

Debido a que los cuerpos en colisién tenian geometrias 3D complejas, se requirié un algoritmo de deteccion de
colisiones general. Se utilizé un algoritmo de contacto malla-malla (triangular). Las mallas triangulares de los
objetos en colision (Figura 4) se obtuvieron en formatos obj o stl a partir de los archivos CAD nativos de los
Cuerpos.

El algoritmo verificaba si existia penetracién entre los triangulos y encontraba los puntos de contacto
correspondientes, calculando la maxima indentacion. A partir de esa informacién, y para cada contacto detectado,
calculaba la fuerza normal y la fuerza tangencial de friccion, utilizando los modelos de contacto mencionados
anteriormente.

Todos estos métodos fueron implementados en la libreria de desarrollo propio [17]. Para obtener una descripcion
mas detallada y completa de los modelos, se remite al lector a [28].

— 9 s BN el U

Figura 4: Contactos entre el boton protésico rotuliano y el implante femoral (vectores verdes).
2.4.4 Validacion experimental

Con el fin de validar los resultados obtenidos por la simulacién por ordenador, se utilizaron las mediciones
experimentales registradas como referencia. Se compararon las fuerzas aplicadas a la patela, evaluando las fuerzas
de los muelles con las mediciones de las células de carga, y las fuerzas de contacto (solo la componente normal)
con el sensor de presion. También se compar6 la posicion de la patela durante el movimiento, comparando las
coordenadas relativas al fémur (para evitar acumulacién de errores) del centro del botén protésico rotuliano con
las registradas por el sistema de captura 6ptica. El error se cuantificd calculando la raiz del error cuadratico medio
(RMSE) entre los pares de conjuntos de datos. Como la zona de contacto habia sido lubricada en el banco de
ensayos, se simularon los contactos entre los cuerpos con y sin fuerzas tangenciales de friccién para comparar los
resultados obtenidos.

3. Resultados
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Los resultados indicaron que las fuerzas obtenidas mediante simulacién por ordenador (Figura 5; azul: sin
rozamiento; amarillo: con rozamiento) seguian un patrén similar a los valores obtenidos por mediciones
experimentales (Figura 5, rojo). Las fuerzas de los muelles en el instante inicial (con la pierna en extension) fueron
aproximadas con gran precision (menos de 0.16N de error), mientras que la fuerza de contacto fue subestimada (-
1.73 N). Durante la flexion de rodilla, las fuerzas de los muelles aumentaron y generaron mas presion sobre la
patela. Sin friccion, se estimaron con buena precision tanto el valor maximo de la fuerza del muelle unido al fémur
como del contacto de la patela con el implante del fémur, con errores de 1.27% y 3.04%, respectivamente. Aunque
el valor maximo de la fuerza del muelle unido a la tibia mostré un error inferior a 0.90 N, se observo que, durante
la flexion, el incremento de su valor fue superior al registrado experimentalmente.

Al afadir las fuerzas de friccién, se logré una mejor correlacién entre ambas curvas (Figura 5, curvas roja y
amarilla) durante la flexion, pero la estimacion de las fuerzas maximas se vio perjudicada con un incremento del
error cometido. La fuerza maxima del muelle unido al fémur y del contacto de la patela con friccién se
sobrestimaron, con errores del 4.09% y del 5.31%, respectivamente. La fuerza maxima del muelle unido a la tibia
se subestimé con un error del 6.41%. Del mismo modo, el RMSE obtenido para las fuerzas fue menor sin la
friccion que con ella (Tabla 1). Sin friccion, los RMSE de la fuerza de contacto de la patela, del muelle de la tibia
y del muelle del fémur fueron de 0.97 N, 1.11 N y 0.33 N, respectivamente. Con friccion, esos valores aumentaron
alB82N,1.36 Ny0.40N.

Fuerza contacto patela

0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4
Tiempo (s)

Figura 5: Comparacion entre fuerzas de experimento (rojo) y fuerzas de simulacién (azul: sin rozamiento,
amarillo: con rozamiento).

Tabla 1: Comparacion de los errores de simulacidn respecto a los datos experimentales.
Simulacion

sin friccion con friccién

Fuerza contacto (N) 0.97 1.82
Fuerza muelle tibia (N) 1.11 1.36
Fuerza muelle fémur (N) 0.33 0.40
RMSE
Coord. X (mm) 2,92 1,79
Coord. Y (mm) 3,27 3,00
Coord. Z (mm) 2,64 2,51
Error medio Distancia (mm) 4,93 4,14

El movimiento simulado de la rétula también mostrd ligeras diferencias en comparacion con el registrado por el
sistema de captura dptico (Figura 6). Se pudo observar que, en ambas simulaciones, la rétula inicié su movimiento
con un error de posicion de 2.62 mm, lo cual se reflejé en un desplazamiento en las tres coordenadas del punto
estudiado. Aunque este error alcanzé un valor maximo de 7.33 mm y 7.88 mm para la simulacién con y sin
rozamiento, respectivamente, el error promedio cometido fue de s6lo 4.14 mm y 4.93 mm para las mismas (Tabla
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1). Con rozamiento, el RMSE se mantuvo por debajo de 3 mm para las tres coordenadas, Y, sin rozamiento, por
debajo de 3.27 mm (Tabla 1).

Coordenada X

60
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0.5 1 15 2 25 3 35 4
Tiempo (s)

Figura 6: Comparacion posiciones patela experimentales (rojo) y posiciones obtenidas por la simulacién (azul:
sin rozamiento, amarillo: con rozamiento).

4. Discusion

En este estudio, se transformo una estacion de entrenamiento comercial para cirujanos en un banco de pruebas
equipado con sensores. Se utilizaron tecnologias como la impresion 3D, la captura de movimiento y los sensores
de fuerza, junto con un modelo virtual, para evaluar los resultados de la simulacion por ordenador mediante
mediciones experimentales. Aunque el sistema fue simplificado para esta fase preliminar, el comportamiento
mecanico presentado fue bastante complejo debido a los contactos entre cuerpos, lo que resultd en una solucion
de la posicién de equilibrio estatico compleja y la existencia de maltiples posiciones de equilibrio [18].

Los resultados obtenidos mostraron que las fuerzas simuladas por ordenador seguian un patrén similar a las fuerzas
medidas experimentalmente. En el instante inicial, las fuerzas de los muelles se aproximaron con alta precision,
aunque se subestimé ligeramente la fuerza de contacto. Esta diferencia pudo ser el resultado de pequefias
diferencias en la posicion de equilibrio, pequefias discrepancias en los pardmetros de los muelles, y posibles
imprecisiones del sensor para fuerzas pequefias. También se observd una ligera diferencia en la posicién inicial de
la patela en comparacién con la posicidn registrada por el sistema de captura 6ptico. Al intentar situar la patela en
la posicién inicial registrada experimentalmente, se observo que las geometrias 3D de la rétula y el implante del
fémur no estaban en contacto, sino que presentaban una pequefia separacion de varios milimetros. Esto podria
deberse a defectos en la impresion 3D, imprecisiones en las mediciones épticas agravadas por su procesamiento y
la reconstruccion del movimiento de los sélidos a partir de ellas, lo que impidi6 obtener resultados exactos. Si bien
el sistema de captura de movimiento Optico se considera como referencia en términos de precision [31], es bastante
razonable obtener errores de un par de milimetros dentro un volumen de captura de mas de 20 m? con marcadores
de 14 mm de didmetro.

A medida que la rodilla se flexionaba, las fuerzas de los muelles aumentaban, generando mayor presion sobre la
patela. Sin friccion, se estim6 con buena precision el valor méximo de las fuerzas. Sin embargo, se observo que el
incremento en la fuerza del muelle unido a la tibia durante la fase de flexion era mas significativo que el registrado
experimentalmente.

Al agregar las fuerzas de friccion, se logré una mejor correlacion entre las curvas simuladas y experimentales
durante esta fase, asi como una disminucién del error en la posicion de la patela a lo largo de la simulacion. Ambos
fendmenos estan relacionados, ya que la fuerza de los muelles esta directamente relacionada con la posicion de la
patela. EI rozamiento permitio situar la patela en otro punto de equilibrio inicial, lo que generd fuerzas diferentes
sobre ella. Sin embargo, al introducir las fuerzas de friccion se obtuvieron resultados mas ruidosos debido a las
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discontinuidades causadas por la alternancia entre adherencia y deslizamiento. Se probaron manualmente varios
valores para los parametros del modelo de contacto con friccion, pero no se lograron mejores resultados que los
mostrados en este trabajo.

A pesar de estas pequefias diferencias, que son comunes entre el mundo real y el virtual, los resultados obtenidos
fueron muy satisfactorios y permitieron validar los modelos utilizados en el estudio. Estos resultados también
abriran la puerta a nuevas implementaciones y proporcionaran una herramienta de divulgacién para los
profesionales del sector sanitario.

Como trabajo futuro, se buscard optimizar los parametros de los muelles alrededor de los valores obtenidos
mediante la calibracion, con el objetivo de mejorar los resultados y minimizar el RMSE de las fuerzas.
Adicionalmente, se tratard de optimizar los pardmetros relacionados con la friccion. Una vez ajustados los
parametros, se realizaran pruebas para simular varias configuraciones modificando la orientacién del eje de la
bisagra. Ademas, se considerard aumentar el nivel de detalle del sistema para reflejar la anatomia con mayor
fidelidad, incluyendo el uso de muelles con propiedades mas similares a las de los tendones, y la consideracion
del contacto entre tibia y fémur, entre otros aspectos.

Por Gltimo, mencionar que, si bien la combinacién de modelos impresos en 3D y sensores puede ser utilizada para
obtener mediciones de representaciones fisicamente realistas de patologias 6seas y tratamientos, la simulacion por
ordenador se muestra como una herramienta mucho méas econémica y rapida de utilizar, una vez implementada.

5. Conclusiones

Este estudio preliminar arrojé resultados prometedores y permitié validar la simulacion por ordenador del
movimiento y fuerzas de la patela realizada con una libreria de desarrollo propio. El uso de modelos impresos en
3D y sensores permitio trabajar con gemelos digitales para la validacion experimental de bajo costo y evitando
problemas éticos. En trabajos futuros, se buscard aumentar el nivel de detalle del sistema para que refleje la
anatomia con una mayor fidelidad.
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