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Resumen

Es sabido que la mayoria de los tejidos biolégicos blandos, incluidos misculos, vasos sanguineos y ligamentos,
se encuentran sometidos a tensiones residuales no nulas en el estado libre de cargas. El principal objetivo
de este articulo es analizar la influencia de la pretensién de los ligamentos principales de la rodilla en el
comportamiento biomecédnico de la articulaciéon durante la flexiéon de la misma.

El modelo de comportamiento del ligamento que se ha utilizado es el de un material hipereldstico transver-
salmente is6tropo sometido a grandes deformaciones. En este trabajo se emplea un modelo tridimensional
de elementos finitos de la rodilla humana para simular la flexién de la articulacién hasta 60°, con una dis-
tribucién no uniforme de la pretension inicial en los ligamentos. La deformacién inicial es impuesta mediante
la imposicién de un gradiente de deformacién inicial no compatible, obtenido de datos experimentales y bajo
hipétesis simplificativas, tras el cual es necesario forzar un paso de equilibrio para obtener un campo tenso-
rial auto-equilibrado. En este trabajo se demuestra que una incorrecta aplicacién de la pretension inicial en
los ligamentos de la rodilla da lugar a campos de tensiones no fisioldgicos.

Palabras clave: Tensiones residuales, comportamiento hipereldstico transversalmente
isotropo, articulacion de la rodilla, ligamentos.

FINITE ELEMENT ANALYSIS OF THE INFLUENCE OF JOINT LIGAMENTS PRESTRAIN IN
KNEE FLEXION

Summary

It is well known that many biological tissues, including muscles, blood vessels and ligaments, support non-
negligible residual stresses in a completely unloaded equilibrium state. The main objective of this paper is
to analyze the influence of initial strains in joint ligaments into the biomechanical behaviour of the knee
under flexion.

The ligament behaviour here employed corresponds to a transversely hyperelastic material under large
strains. A three-dimensional finite model of the knee was used to simulate the knee flexion up to 60°
and different initial strain distributions were employed. We enforced initial strains by imposing the initial
strain field corresponding to an initial incompatible deformation field obtained from experimental data of
the stretches along fibers. We show that a wrong inclusion of initial strains in knee ligaments leads to
completely different and unphysiological stresses.

Keywords: Residual stresses, transversely isotropic hyperelastic behaviour, human knee
joint, ligaments.
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INTRODUCCION

La gran mayoria de los tejidos y érganos bioldgicos estan sometidos a tensiones no nulas
en un estado de carga exterior nula (tensiones residuales) y se ponen de manifiesto cuando
estos tejidos al ser seccionados y separados de sus inserciones, modifican su geometria.
Por ejemplo, cuando una arterias es cortada longitudinalmente se contrae a lo largo de la
direccién circunferencial, mostrando la existencia de un campo auto-equilibrado de tensiones
iniciales en un estado fisioldgico libre de cargas. Estas tensiones y deformaciones son debidas
fundamentalmente al crecimiento, remodelacién, dano o deformaciones viscopldsticas a las
que estos tejidos se ven sometidos durante su vida, comenzando ya desde el desarrollo
inicial de los distintos érganos en el feto'. Estas pretensiones o deformaciones residuales
tienen un impacto relevante en la respuesta mecanica de los érganos biolégicos ante cargas
externas®3. Su funcién principal es la disminucién de la tensién circunferencial en la cara
interna de las arterias y la disminucién del gradiente de tensiones a lo largo del espesor de la
pared arterial?. En los ligamentos de las articulaciones esta deformacién inicial proporciona
estabilidad a la articulacién en ausencia de cargas®.

La metodologia clasica en elementos finitos para imponer las tensiones residuales supone
conocer la configuracion libre de tensiones y aplicar sobre esta configuraciéon un paso previo
hasta situar el tejido en su posicién fisioldgica. Este procedimiento es de gran dificultad
cuando se trata de aplicarlo a tejidos biolégicos. En primer lugar, la configuracién libre de
tensiones es un estado ideal, ya que como comenta Fung®, es practicamente imposible la
existencia de una configuracién con tensiones nulas en cada punto del tejido. Ademads, la
identificacion de esta configuracién libre de tensiones “in vivo” es muy compleja debido a los
procesos ineldsticos que tienen lugar en los tejidos. Posiblemente, la mejor aproximacién
en ligamentos sea obtener la configuracion libre de tensiones a través de la diseccién de
especimenes provenientes de cadaveres. Otra desventaja de este método es la distorsion
excesiva de la malla resultante después de establecer la geometria del 6rgano en su posicién
fisiolGgica (paso que supone la aplicacién de las tensiones iniciales) y la aplicacién posterior
de las cargas. Dicha distorsién disminuye la convergencia del problema y la exactitud de
los resultados obtenidos.

Esta metodologfa fue usada por Hirokawa y Tsuruno® para la simulacién con elementos
finitos de la deformacién del ligamento cruzado anterior (LCA) que fue modelado con un
comportamiento hiperelastico transversalmente isétropo. Los resultados que se obtuvieron
en ese trabajo presentaban una distorsion excesiva de la malla en la inserciéon femoral y
como consecuencia de ello, la distribucién de tensiones obtenida no era fisiolégica. Este
método también ha sido empleado por otros autores para forzar las tensiones residuales en
vasos sanguineos” 28, Un anillo arterial diseccionado y libre de cargas se abre si es cortado
en su direccién radial, esta configuracién es usualmente considerada como el estado libre de
tensiones. A esta configuracion se le aplica una deformacion circunferencial hasta alcanzar
la configuracion libre de cargas totalmente compatible. Para una explicacién mas detallada
de esta metodologia se puede consultar por ejemplo las referencias 9 o 10.

Gardiner et al* presentaron una metodologia diferente que supone conocida la dis-
tribucién de la deformacién inicial en el ligamento; dicha informacién puede ser obtenida
mediante ensayos experimentales de forma aproximada. Con este objetivo, diseccionaron el
ligamento lateral interno (LLI) de sus inserciones femoral, tibial y meniscal y mediante un
sistema de marcadores determinaron el acortamiento en diferentes puntos hasta llegar a la
configuracién libre de tensiones. Otras medidas de deformacién “in situ” han sido también
realizadas en otros ligamentos de la rodilla, mostrando en cada uno de ellos una clara inho-
mogeneidad. Fleming et al.'', Fox et al.'?, Beynnon y Fleming!? midieron la deformacién
inicial en la banda antero-medial del LCA.
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Debido al comportamiento no lineal de estos tejidos y a la distribucién no-uniforme de la
tensiones residuales, una introduccién incorrecta de la pretension en los modelos computa-
cionales de las estructuras bioldgicas como los ligamentos puede dar lugar a errores de gran
magnitud en los resultados de distribucién de tensiones (normalmente una subestimacién
de las mismas)!4.

La articulacién de la rodilla es una de las articulaciones mas ampliamente estudiada
debido a la elevada incidencia de lesiones en la misma. Se han desarrollado numerosos
y extensos trabajos experimentales para estudiar la biomecénica de la rodilla’®~'°. Sin
embargo, y a pesar de la gran cantidad de investigaciones realizadas sobre la funcién de los
ligamentos, el papel especifico de cada uno de ellos en el mantenimiento de la estabilidad
de la rodilla, asi como las causas y el efecto de las distintas lesiones ligamentosas o la
eficiencia de los diferentes procedimientos de reconstrucciéon de ligamentos, no son aun
suficientemente comprendidas. Los modelos de elementos finitos pueden proporcionar un
mayor conocimiento del comportamiento mecanico de muchos tejidos biolégicos, que por
otra parte, muy dificil o imposible de obtener mediante ensayos experimentales.

Inicialmente en la mayoria de los estudios computacionales sobre los ligamentos de la
rodilla, éstos se modelan con representaciones unidimensionales??:17:21=23  Este modelado
permite predecir de forma correcta la cineméatica de la articulacién, pero es incapaz de
predecir el campo de tensiones y deformaciones no-uniforme que aparece en los mismos.
Mas recientemente, otros investigadores han desarrollado modelos 3D de los ligamentos
tratdndolos como un continuo, lo que permite obtener la distribucién de tensiones y defor-
maciones en todo el ligamento. Por ejemplo, para el LCA existen estudios de Hirokawa y
Tsuruno®, Pioletti et al?4, Song et al.?® y Limbert et al.?®; para el ligamento LLI se puede
citar el estudio de Gardiner y Weiss?” y para los principales ligamentos de la rodilla en su
conjunto el de Pefia et al.?8.

Por lo que los autores conocen, no existen estudios en la literatura que analicen el papel
de la pretension de los ligamentos en la flexién completa de la articulacion de la rodilla
incluyendo los principales ligamentos de la misma (tendén rotuliano, cruzado anterior y
posterior, lateral interno y externo). El principal objetivo de este articulo es analizar la
influencia de las deformaciones iniciales en el comportamiento biomecanico de la articulacién
durante la flexién de la rodilla. Para simular la flexién de la articulacion hasta 60° se emplea
un modelo tridimensional de la rodilla desarrollado previamente por los autores?® al que se
le aplican diferentes deformaciones iniciales con el objetivo de estudiar su influencia en el
comportamiento de la articulacion.

MODELO DE ELEMENTOS FINITOS

En este trabajo se emplea un modelo de elementos finitos desarrollado previamente.
Inicialmente fue empleado para analizar el papel de los meniscos y ligamentos en la estabi-
lidad y trasmisién de cargas de la rodilla®®, para estudiar el efecto de las meniscectomias en
la biomecénica de la articulacién??3?, para analizar el efecto de las lesiones ligamentosas>!
y para analizar el efecto de la rigidez y pretension de la plastia en la reconstruccion del
ligamento LCA32. Los datos geométricos se obtuvieron a partir de Imagenes de Resonancia
Magnética (MRI) de una mujer sin patologia aparente. El extremo distal del fémur y proxi-
mal de la tibia y peroné, la rétula, cartilagos articulares y ligamentos (tendén rotuliano,
cruzado anterior y posterior y lateral interno y externo) se reconstruyeron de forma manual.
En todas las simulaciones realizadas se ha empleado el software comercial ABAQUS v.6.2
[referencia 33].

Debido a que la rigidez del hueso es varios 6rdenes de magnitud superior a la de los prin-
cipales tejidos blandos de la articulaciéon y que este estudio se centra en el comportamiento
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de éstos 1ltimos, los huesos han sido modelados como rigidos (Figura 1). El cartilago ha sido
modelado como eldstico lineal e isétropo con un médulo elastico de E = 9 MPa y coeficiente
Poisson v = 0,46 [referencias 23 y 34]. Los ligamentos se han considerado hiperelasticos
transversalmente isétropos, representados por la funcion densidad de energia descrita en la
seccion siguiente.

Las inserciones de los ligamentos se modelaron mediante una hilera de elementos en los
extremos proximal y distal, considerados como material elastico lineal, cuyas propiedades
corresponde a hueso?”. Se han definido doce zonas potenciales de contacto®®: cinco entre
los ligamentos (tendén rotuliano y ligamentos cruzado anterior y posterior, lateral interno
y externo) y fémur, cinco entre los mismos ligamentos y la tibia, uno entre los ligamentos
cruzados y finalmente uno entre el cartilago de la rotula y el fémur. La flexién de la
articulacion se aplica a través de la imposicion de los desplazamientos y giros relativos del

fémur respecto de la tibia que fueron obtenidos previamente por Lafortune3®.

Figura 1. Modelo de elementos finitos de la articulacién de la rodilla

MODELO CONSTITUTIVO DE LOS LIGAMENTOS

El modelo de comportamiento del ligamento que se ha utilizado es el de un material
hiperelastico transversalmente isétropo debido, fundamentalmente, a la presencia de una
familia de fibras con una direccién preferencial en la direccién longitudinal del mismo.
Dicho modelo de comportamiento se define a partir de la funcién densidad de energia
de deformacién propuesta inicialmente por Weiss3”, donde se considera el material cuasi-
incompresible y formado por la sustancia fundamental y las fibras de colageno

U(C) = U,p(J) + U

180

(C) + ¥/, (C,a9 ® ap) (1)
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donde ¥ representa la contribucién desviadora de la matriz o sustancia fundamental, \I/{s o

la contribucién de las fibras y ¥,,; es una funcién de penalizacién empleada para forzar la
cuasi-incompresibilidad, y que toma la forma ¥,y = 5(In(J))? [referencia 27], siendo D el
inverso del médulo de compresibilidad y J el jacobiano de la deformacién J = detF. Para
la contribucién de la matriz se considera un modelo Neo-Hookeano V7! = Ci(I; — 3), Cy
es la constante de dicho modelo y I el primer invariante del tensor de Cauchy-Green por
la derecha modificado C = J 3FTF [referencia 37]. La forma de la funcién densidad de

energia desviadora asociada a las fibras de coldgeno \I'Zfso se elige en base a observaciones

experimentales de la respuesta mecanica del coldgeno. De tal manera que se considera que
las fibras sé6lo trabajan a traccién y la relacién tensién-alargamiento (o — ) es aproximada
mediante un tramo inicial exponencial seguido de una funcién lineal. Las derivadas de la

funcién densidad de energia de deformacién asociada a las fibras )\88% se expresan de la

forma siguiente®”

AN
Oy o Car-1) _ )

ATy = Cale 1) A<
o .

)\a—;:C5)\+CG A> A (2)

donde N2 =a-a=ag-C-ag es el cuadrado del alargamiento de las fibras; ag la direccién
de las fibras en la configuracién de referencia; A\* el alargamiento al cual se produce la
transicion de la curva de exponencial a lineal y que corresponde al instante en el cual todas
las fibras de colageno se encuentran alineadas en la direccién de la carga; C3 escala la
funcién exponencial; Cy esta relacionado con la velocidad de alineamiento de las fibras; y
Cj5 es el médulo elastico de las fibras de colageno totalmente alineadas.

Los parametros de material para el estado libre de tensiones fueron adaptados de Gar-
diner y Weiss?” para el ligamento lateral interno y externo (LLE) y de las curvas experi-
mentales de Butler et al.3® para el ligamento cruzado anterior y posterior (LCP) y tendén
rotuliano (TR), dichos pardmetros son incluidos en el Tabla I

Cr O Cs Cy Cs A* D
MCL 144 0.0 0.57 48.0 467.1  1.063 0.00126
LCL 144 0.0 0.57 48.0 467.1  1.063 0.00126
ACL 1.95 0.0 0.0139 116.22 535.039 1.046 0.00683
PCL 325 0.0 0.1196 87.178 431.063 1.035 0.0041
PT 275 0.0 0.065 115.89 777.56 1.042 0.00484

Tabla I. Pardmetros de material para el ligamento en el estado libre de tensiones
(MPa)

IMPOSICION DE LAS DEFORMACIONES INICIALES

Esta metodologfa fue propuesta inicialmente por Weiss et al.?® y empleada por Gardiner
y Weiss??. Para describir la configuracién real de la deformacién del material, incluyendo los
efectos de la deformacion debida a las tensiones iniciales, se introducen tres configuraciones:
a) la configuracién libre de tensiones (€2,¢), b) el estado de referencia (correspondiente al
ligamento en su insercién natural) (o) y ¢) la configuracién actual (tras la deformacién
producida por el movimiento de la articulacién)(£2;). Se supone que el gradiente de de-
formacién total correspondiente a la configuraciéon actual F, admite una descomposiciéon
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multiplicativa F,. = FF(, donde F( representa el gradiente de deformacién correspondiente
a las deformaciones iniciales y, por tanto, al estado de referencia y F es el gradiente de
deformacion resultado de la aplicacién de las cargas exteriores sobre el estado de referencia
Qo, Figura 2.

Figura 2. Descomposicién multiplicativa del gradiente de deformacién total

Las tensiones iniciales en el estado de referencia, o, y las totales, o, se definen para
materiales hiperelasticos en la forma estdndar

2 O\I/QSf(C) T
jFT[ oC |c:cj Fr )

donde Vg, es la funcién densidad de energia definida respecto de la configuracién libre de
tensiones.

En el caso de ligamentos y tendones, Weiss et a proponen una forma sencilla de
obtener Fy, midiendo en diferentes puntos la variaciéon de longitud en la direccién de las
fibras del tejido. Con esta informacién se puede calcular Ay, el alargamiento de las fibras
en la configuracién de referencia. Esta informacién es suficiente para determinar F{j en un
sistema de coordenadas (*) alineado con la direccién de las fibras ag, suponiendo que Fj
corresponde a un alargamiento longitudinal en la direccién de las fibras y que el material
es incompresible, caso habitual en tejidos biolégicos blandos.

g =

1.39

X O 0
. 1
[Fo] = 0 Vo 0 (4)
0 0 L

Nétese que F(j debe ser transformado al sistema global de coordenadas aplicando un
cambio del sistema de referencia adecuado'.

Las deformaciones iniciales en ligamentos de articulaciones como la rodilla estdan en el
rango de 3+ 5%. Blankevoort y Huiskes!'”, en base a la comparacién de la cinemética de su
modelo numérico de la rodilla y resultados experimentales, concluyeron que el LCP y el LLE
no se encuentran pretensionados, que el LCA estd mas pretensionado en su parte posterior
que anterior y que el LLI estd méds pretensionado en su parte medial y posterior, presentando
en ambos casos, una distribucién no uniforme de las deformaciones iniciales. Sin embargo,
en la mayoria de los estudios que consideran los ligamentos con pretensién inicial ésta es
constante y de valor entorno a 3% en el caso del LCA [referencias 25 y 40]. Unicamente
Gardiner y Weiss?” consideraron una distribucién no uniforme de la deformacién inicial en
el LLI en simulaciones de dicho ligamento de forma aislada.
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LCA LLI

aLCA pLCA | aLLI mLLI pLLI
Caso A 0.0 0.0 0.0 0.0 0.0
Caso B 0.01 0.01 0.06 0.06 0.06
Caso C  0.03 0.03 | 0.06 0.03 0.015
Caso D 0.01 0.03 | 0.015 0.03 0.06
Caso E  0.03 0.01 0.06  0.06 0.015
Caso F 0.03 0.06 | 0.015 0.06 0.06
Caso G 0.06 0.03 | 0.015 0.06 0.03
Caso H 0.06 0.08 | 0.03 0.06 0.015
Casol  0.08 0.06 | 0.015 0.015 0.06

Tabla II. % Deformacién inicial de los ligamentos en el andlisis de sensibilidad

(%) [17]

FEn este trabajo se han realizado dos estudios diferentes. En primer lugar, se realiza un
estudio de sensibilidad aplicando distribuciones de deformacion inicial diferentes durante la
flexién de la rodilla, dicho estudio se realiza tunicamente para el LCA y el LLI, ya que el
LCP y LLE estan sometidos a valores despreciables de pretension inicial. Las distribuciones
de tensiones iniciales consideradas se encuentran definidas en el Tabla II, con la siguiente
nomenclatura: a) parte anterior del ligamento; p) parte posterior del ligamento y m) parte
medial del ligamento. Debido a que el comportamiento de los ligamentos pasa de exponen-
cial a lineal para alargamientos superiores a \*, véase (2), es importante estudiar el efecto
de las deformaciones iniciales por encima o por debajo de este valor A*. El objetivo de
este estudio es comprender y analizar la influencia de la pretension en el estado tensional
del ligamento, considerando pretension inicial homogénea y no homogénea, fisioldgica y no
fisiolégica. En el segundo estudio, se calcularon las distribuciones de tensiones y deforma-
ciones durante la flexién de la articulacién sin y con deformaciones iniciales fisioldgicas,
concretamente se tomaron las propuestas por Blankevoort y Huiskes'” y que han sido in-
cluidas en el Tabla III. En este segundo estudio se pretende analizar el estado tensional real
de los ligamentos aplicando la pretensién inicial fisiolégica y compararla con los resultados
que se obtienen cuando dicha pretensién inicial no es considerada, analizando los errores
que pueden cometerse al no ser incluida en las simulaciones.

aLCA pLCA LCP aLLE pLLE aLLI mLLI pLLI
0.03 0.1 0.0 0.0 0.08 0.03 0.04 0.04

Tabla III. % Deformacién inicial fisiolégica de los ligamentos (%)

RESULTADOS

Para una correcta compresién del efecto de las deformaciones iniciales en la biomecénica
de la articulacion, los resultados han sido divididos en dos partes. Primero, se muestran los
resultados para diferentes distribuciones de deformaciones iniciales para el el LCA y LLI,
haciendo especial énfasis en la distribucion de tensiones y deformaciones resultantes tras la
flexién. Finalmente, se muestran los resultados obtenidos para la articulacién de la rodilla
sin y con deformaciones iniciales fisiologicas.
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Analisis de sensibilidad de la influencia de la distribucién de la deformacién
inicial

En el LCA segin se considere con o sin deformacién inicial, aparecen diferencias signi-
ficativas en la tensién principal méxima (Figura 3). Sin deformaciones iniciales, la tensién
principal méxima tiene lugar en la insercién femoral y en la parte anterior del LCA, con
un valor cercano a 10 MPa. La parte posterior de la insercion tibial se encuentra relajada
con una tensién de compresion de -4 MPa (Figura 3a). Este mismo ligamento con una
deformacion inicial constante da lugar a una distribucién similar de tensiones, sin embargo
la tensién principal maxima alcanza valores mayores, alcanzando en la parte anterior del
ligamento valores medios de 15 y 20 MPa para una deformaciéon inicial de 0,01 y 0,03
respectivamente (Figuras 3b, c).

Si la deformacién inicial se considera no uniforme, esta tendencia se modifica. Para
una deformacion inicial de 0,01 en la parte anterior y 0,03 en la parte posterior, la tensién
principal méxima en la regién anterior fue de 5.7 MPa, mientras que en la insercién femoral
tuvo un valor de 15.5 MPa. Por el contrario, para una deformacion inicial de 0,03 en su parte
anterior y de 0,01 en su parte posterior, la tension principal méxima en los mismos lugares
fue de 10.6 y 13 MPa respectivamente (Figuras 3d, e). La Figura 3f muestra la distribucién
de tension principal maxima para una deformacion inicial de 0,03 en su parte anterior y 0,06
en su parte posterior. En este caso, las tensiones principales maximas tuvieron lugar en la
parte distal posterior del LCA con una media de 20 MPa, estando la parte posterior mucho
mas tensionada que la anterior. Para la situacién inversa, una deformacién inicial de 0,06 en
su parte anterior y 0,03 en su parte posterior, las maximas tensiones aparecen en la banda
anterior del LCA con un valor de 25 MPa en toda la banda, excepto en la insercién femoral
donde dichas tensiones alcanzaron 15 MPa (Figura 3g). Para una deformacién de 0,06 en su
parte anterior y 0,08 en su parte posterior, el modelo predice una tensién principal maxima
de 25 MPa en su parte anterior y 20 MPa en su parte posterior. Cabe destacar que en
este caso, en ningin punto se presentan tensiones de compresién (Figura 3h). Por tltimo,
la Figura 3i muestra la distribuciéon de tensién principal méxima para el caso contrario,
donde se introduce una deformacion inicial de 0,08 en la zona anterior y de 0,06 en la zona
posterior del ligamento. En este caso, la tensién principal méaxima fue de 35 MPa en la
parte anterior distal del ligamento y una tensién principal méxima de compresién de valor
-1 MPa en la parte anterior de la insercién tibial.

Si este estudio se realiza para el LLI, de nuevo se obtienen resultados similares. Sin
pretensién inicial, la tensién principal méxima tiene lugar en la parte distal anterior del
LLI con un valor medio de 19 MPa (Figura 4a). La banda posterior del LLI aparece fun-
damentalmente a compresién con un valor de -5 MPa. La Figura 4b muestra los resultados
correspondientes a una deformacién inicial de 0.06 constante en todo el ligamento. Al igual
que en el LCA, la distribucién de tensiones obtenida es equivalente a aquella sin defor-
macion inicial pero con valores mayores, con una tensién principal maxima en la parte
anterior distal de 32 MPa. Cuando la deformacién inicial se define en la parte anterior
del ligamento, la cual se encuentra tensionada durante todo el rango de flexién, la tensién
principal maxima es muy elevada, 51.2 MPa (Figuras 4c, e). Para una deformacién inicial
de sélo 0,015 en esta regién, la tension principal méxima disminuye a 14 MPa.

La flexion de la rodilla sin y con deformacién inicial fisiolégica

Los resultados obtenidos en este analisis muestran que la deformacién durante la flexion
estd distribuida no uniformemente para todos el rango de flexién (Figura 5). El ligamento
con mayores alargamientos es el LLI, donde la deformacién de las fibras estuvo comprendida
entre -5% y 5% dependiendo de la regién del ligamento. Con un incremento de la flexién,
esta deformacion disminuye en la parte posterior y central del LLI, mientras que permanece
relativamente constante en su parte anterior. La tensién principal maxima tiene lugar en
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ciones de deformacién inicial en el LCA a 60° de flexién (MPa)
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Figura 4. Comparacién de la tensién principal maxima para diferentes distribu-
ciones de deformacién inicial en el LLI a 60° de flexién (MPa)
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la parte anterior de la insercién femoral del LLI con
deformaciones iniciales (Figura 6b y Figura 7b).
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Se presentan también tensiones elevadas en las inserciones del LCA, donde la tensién
principal maxima aparece en la parte posterior de la inserciéon femoral, con un valor medio
de 2.45 MPa a 15° de flexién. A 30° de flexion, dicha tensién principal méxima se traslada a
la zona antero-lateral del ligamento con un valor de 13 and 15 MPa sin y con deformaciones
iniciales respectivamente. Conforme la flexién progresa, la parte antero-medial del LCA es
la que alcanza las mayores tensiones (Figura 7c).
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Figura 7. Tensién principal méxima durante la flexién para la rodilla con defor-
macién inicial fisiolégica de los ligamentos (MPa)

La parte anterior y la insercion tibial del LCP se encuentran traccionadas con valores de
5y 7MPay de 5y 10 MPa sin deformacién inicial y con deformacién inicial respectivamente,
(Figura 7), mientras que el resto del ligamento se encuentra relajado. Cuando aparecen
fuerzas de compresién en el ligamento, las fibras de coldgeno no proporcionan rigidez y la
carga de compresién es absorbida por la matriz de sustancia fundamental, lo cual provoca
una relajacién de la pretensién del ligamento (Figura 7d). Cuando no hay deformacién
inicial se presenta en el LLE, el cual se encuentra fundamentalmente comprimido durante la
flexién excepto su insercién femoral (Figura 6a), una tensién principal méxima de 5 MPa en
su insercién femoral y -2 MPa en su insercion tibial. Por el contrario, el LLE se encuentra
totalmente traccionado cuando se aplica una deformaciéon inicial fisioldgica en su parte
posterior, alcanzando un valor méaximo de 11.6 MPa en su insercién femoral y 1.4 MPa en
su insercién tibial. El ligamento mas traccionado es el tendén rotuliano, que se encuentra
uniformemente traccionado con una tensién principal maxima de valor 17.5 MPa en su
parte femoral y un valor medio de 6.25 MPa en su parte tibial.

DISCUSION DE LOS RESULTADOS Y CONCLUSIONES

Los ligamentos juegan un papel fundamental en la cinemética y dindamica de las ar-
ticulaciones, especialmente en la estabilidad de la articulacién de la rodilla*'#2. Sus dos
funciones fundamentales en la estabilidad de la articulacién son actuar como guia dindmica
durante el movimiento de flexién y también como restriccién pasiva para prevenir trasla-
ciones y rotaciones no fisiolégicas. Una comprensién adecuada del comportamiento de los
ligamentos en estado sano y lesionado es de hecho necesaria para modelar la biomecanica
completa de la articulacién de la rodilla®'. Debido al comportamiento no lineal de estos
tejidos, las deformaciones iniciales o residuales juegan un papel fundamental en la estabi-
lizacién de la articulacién en ausencia de cargas exteriores. Una introduccién incorrecta de
la pretensién en los modelos computacionales de las estructuras biolégicas puede dar lugar
a errores de gran magnitud en los resultados de distribucién de tensiones (manifestado en
una subestimacién o sobreestimacién de las mismas)!.

En este trabajo se emplea un modelo de elementos finitos de la articulacién de la rodilla
desarrollado previamente por los autores?®. Dicho modelo ha sido empleado para analizar
la influencia de la deformacién inicial de los ligamentos en la biomecénica de la articulacion.
El modelo contempla las principales propiedades fisiolégicas y mecénicas de los ligamentos
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a través de un modelo constitutivo realista que considera: grandes deformaciones, hiper-
elasticidad con simetria a través de un modelo transversalmente isétropo asociado a las
fibras de colageno, deformaciones iniciales y cuasi-incompresibilidad.

Debido al reducido niimero de modelos de elementos finitos tridimensionales de los liga-
mentos existentes en la bibliografia y a la naturaleza diferente de los estudios presentados,
nuestros resultados son dificiles de comparar con otros estudios numéricos?%:27:6:25  Hj-
rokawa et al.% simularon la flexién del LCA, para obtener la configuracién libre de tensiones
diseccionaron de sus inserciones un ligamento. Posteriormente, aplicaron la deformacién
inicial mediante una historia en desplazamientos hasta situar el ligamento en sus posicién y
posteriormente procedieron a la simulacion de la flexién. La tensién principal maxima que
ellos obtuvieron a 60° de flexién fue de 20 MPa en la insercién femoral. En este trabajo se ha
obtenido una tensién de 12 MPa en la misma localizacién. Esta diferencia puede explicarse
por la distorsién de la malla que aparece en dicha regién en el articulo citado. Gardiner et
al.* y Gardiner y Weiss?” desarrollaron un modelo experimental y de elementos finitos del
LLI, con dicho modelo obtuvieron una distribuciéon no uniforme de deformaciéon durante la
flexion. La mayores deformaciones tuvieron lugar a 60° de flexién en la parte anterior del
LLI. Similares resultados fueron obtenidos en este trabajo, las mayores tensiones y deforma-
ciones ocurrieron a 60° de flexién en la regién anterior de la insercién femoral con un valor
de 26 MPa. Otros autores emplearon modelos de elementos finitos para simular el compor-
tamiento del ligamento bajo un desplazamiento anterior, pero no simularon la flexién de la
articulacién®62®. Todos estos modelos de elementos finitos estudian el ligamento de forma
aislada sin considerar la interaccion entre diferentes ligamentos de la articulacion.

Finalmente, y por lo que los autores conocen, no existen estudios en la bibliografia que
analicen el papel de la pretension de los ligamentos en la flexién completa de la articulacion
de la rodilla incluyendo los principales ligamentos de la articulacién (tendén rotuliano,

cruzado anterior y posterior, lateral interno y externo). Unicamente Limbert et al.%° simu-
laron el LCA con y sin pretensién inicial, pero considerando esta pretensién distribuida de
forma constante en todo el ligamento. Como se ha mencionado anteriormente, Gardiner y
Weiss?” y Hirokawa et al.® simularon la flexién del el LLI y el LCA respectivamente, pero
sin considerar la influencia de otros ligamentos de la articulaciéon. De sus resultados y de los
obtenidos en este trabajo, se puede concluir que la deformacion inicial afecta fuertemente
a la distribucién de tensiones en el LLI, y en menor medida en el LCA.

Pueden observarse diferencias significativas en la tensién principal méxima obtenida
para el LCA con y sin deformacién inicial. La Figura 3 muestra la distribucion de tensiones
en la superficie del LCA a 60° de flexién. Es cominmente aceptado que el LCA estd
compuesto por dos bandas, este hecho tiene una influencia importante en el patrén de
deformacion y en la distribucién de deformaciones. En particular, la banda antero-medial
absorbe la méxima carga durante la flexién de la articulacién y se encuentra sometida a
las mayores deformaciones durante el ciclo**2. Este hecho, junto con la pretensién inicial,
da lugar a una distribucién de tensiones aproximadamente constante durante la flexién, lo
cual no aparece en algunos de los ejemplos (Figuras 3d, f, h), debido principalmente a que
en estos casos las deformaciones iniciales fueron mas altas en la parte posterior del LCA,
este efecto es especialmente relevante en la Figura 3f donde la deformacién inicial aplicada
en la parte posterior es superior a \*.

Por otro lado, cuando la deformacién inicial en la regién anterior es mayor que \*, las
diferencias en la distribucién de tensiones entre la parte anterior y posterior llegan a ser
mayores, Figura 3g. Deformaciones iniciales con diferente valor para la parte anterior y
medial del ligamento LCA dan lugar a distribuciones de tensiones méas uniformes. Este
hecho ya fue verificado experimentalmente por Hirokawa et al.*3. Por el contrario, no hay
diferencias relevantes en la distribucién de tensiones en los modelos sin deformacién inicial y
aquellos que tienen un deformacion inicial constante en todo el ligamento (Figuras 3a, b, c),
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unicamente los valores de la tensién principal méxima fueron diferentes (5.7 MPa y 10.3 MPa
respectivamente) (Figura 3a). En el modelo en el cual la deformacién inicial constante fue
superior a \*, las tensiones alcanzan valores muy elevados (25.7 MPa) (Figura 3c). En
todos los casos las tensiones mas altas fueron observadas en las inserciones tibial y femoral.
Las tensiones en la cara medial también fueron més elevadas que en la lateral, asi como en
la parte anterior que en la posterior.

El LLI presenta un comportamiento similar, donde una deformacién inicial constante
(Figura 4b) produce una distribucién de tensiones equivalente al LLI libre de deformaciones
iniciales (Figura 4a), siendo de nuevo la tnica diferencia el valor de la tensién principal
méaxima (51.2 y 13.2 MPa respectivamente). La ausencia de deformaciones residuales a
extension completa da lugar a la aparicién de tensiones de compresién no fisiolégicas en la
parte posterior y medial del LLI, como claramente muestra la Figura 4a. Cuando la defor-
macién inicial maxima es aplicada en la parte anterior del ligamento, la cual se encuentra
traccionada durante la flexién, la tensién principal maxima alcanza un valor no fisiolégico
muy elevado (51.2 MPa) (Figuras 4c, e). Las tensiones més elevadas se localizan en todos
los casos en la insercién femoral, especialmente en la regién amterior de la misma, con valo-
res medios de 26 MPa. Debido a que la deformacién principal maxima se aplica en la parte
posterior del ligamento LLI, [referencia 27], y que durante la flexién esta parte se relaja, se
obtiene una distribucién de tensiones més uniforme a 60° de flexién (Figura 4h) efecto que
igual sucede en el LLI al que se le aplican las deformaciones iniciales fisiolégicas (Figura 7b).
Por el contrario, no sucede cuando a los modelos se les aplica una deformacién inicial nula
o con deformacién inicial constante (Figuras 4a, b), donde la parte posterior del LLI se
encuentra comprimida en el modelo sin deformacion inicial o la tensién es practicamente
nula cuando ésta se define constante para todo el ligamento.

A la hora de interpretar los resultados aqui presentados, se deben tener en cuenta
algunas limitaciones del modelo. En primer lugar, los resultados han sido obtenidos para
una historia de desplazamientos obtenida por Lafortune®. Serfa importante estudiar la
flexién de la articulacién con la cinemética real de cada espécimen. En segundo lugar, los
meniscos no fueron incluidos en el modelo, su efecto sin embargo en este estudio es minimo
ya que el objetivo es comparar la influencia de la deformacién inicial en los ligamentos de
la rodilla. Por el contrario, si lo que se desease es estudiar el papel de esta pretensién en
la estabilidad de la rodilla serfa necesario incluirlos?®. Finalmente, en este estudio se han
empleado propiedades de material de bibliografia y el efecto de su variaciéon no ha sido
estudiado.

A pesar de estas limitaciones, podemos concluir que una introduccién incorrecta de la
pretensién en los modelos computacionales de las estructuras bioldgicas puede dar lugar a
errores de gran magnitud en los resultados de distribucién de tensiones, tales como subesti-
macién o sobreestimacion de las mismas o una forma de trabajo de las bandas ligamentosas
incorrecta. Los resultados aqui obtenidos muestran que la presencia de deformaciones ini-
ciales producen una distribucién de tensiones durante la flexion mas uniforme y permite
que los ligamentos permanezcan tensionados durante todo el rango de la flexion.
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