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Resumen

La planificación preoperatoria se está consolidando en la actualidad como uno de los campos con mayores
perspectivas de futuro en la bioingenieŕıa. Para que el desarrollo de estas herramientas sea eficaz deben
emplearse modelos computacionales lo más realistas posibles con el fin de reproducir fielmente el compor-
tamiento de los tejidos involucrados. Estudios computacionales mediante técnicas como, por ejemplo, el
método de los elementos finitos pueden ser herramientas útiles tanto para comprender el comportamiento
de los tejidos vivos ante situaciones ĺımite como para aportar información para el desarrollo o mejora de
técnicas quirúrgicas.
Siguiendo esta ĺınea, en este trabajo empleamos un modelo tridimensional completo de la articulación de la
rodilla humana para el estudio de la biomecánica de la articulación tras lesiones ligamentosas. Este modelo
incluye los huesos que conforman la articulación (fémur, tibia, peroné y rótula), los meniscos, los cart́ılagos
articulares y los ligamentos más relevantes de la articulación (LCA, LCP, LLI, LLE Y TR). Los huesos
fueron modelados como sólidos ŕıgidos, los meniscos y cart́ılagos articulares como sólidos elásticos lineales,
mientras que los ligamentos fueron modelados como sólidos con un comportamiento hiperelástico transver-
salmente isótropo definido a partir de la orientación de las fibras de colágeno. Además ha sido necesario
incorporar a la formulación estándar del modelo hiperelástico la pretensión inicial a la que los ligamentos,
como la mayoŕıa de los tejidos biológicos, se encuentran sometidos. Dicho modelo fue validado experimen-
talmente en un trabajo previo y se emplea en este trabajo para estudiar la biomecánica de la articulación
ante un movimiento de flexión. También se ha estudiado la estabilidad de la articulación tras roturas en
el LCA y LCP, comprobándose bajo qué circunstancias dichas roturas son cŕıticas para la estabilidad de la
articulación y qué otras estructuras actúan en caso de rotura para evitar la inestabilidad.

Palabras clave: biomecánica, rodilla humana, ligamentos, modelo hiperelástico fibrado,
pretensión.

BIOMECHANICS OF HUMAN KNEE AFTER LIGAMENT INJURIES

Summary

We present here a three-dimensional FE model of the healthy human knee that includes the main structures
of the joint: bones (femur, tibia, fibula and patella), all the relevant ligaments (ACL, PCL, MCL, LCL and
PT), menisci and articular cartilages. Bones were considered to be rigid, articular cartilage and menisci
linearly elastic, isotropic and homogeneous and ligaments hyperelastic and transversely isotropic. Initial
strains on the ligaments and patellar tendon were also considered using a multiplicative decomposition
of the deformation gradient tensor. The model was validated using experimental and numerical results in
previous papers. The numerical model was used to simulate the main knee movements and anterior-posterior
displacement at knee flexion. Three test series were performed (healthy knee joint, ACL disrupted joint and
PCL disrupted). In all cases, ligaments injuries caused an important laxity in the knee joint. Injuries in
ligaments acting as primary stabilizer caused more laxity than in the case in which the played the role of
secondary stabilizer. Our results can help to better understand the role of the ligaments in the knee stability
and the effect of the injuries in knee movements.

Keywords: knee biomechanics, transversely isotropic hyperelastic behaviour, human liga-
ments, initial strain.
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INTRODUCCIÓN

La rodilla es una estructura articular compleja, ya que debe hacer compatible la trans-
misión de grandes cargas dentro de un amplio rango de movilidad. Integrada en el eje de
carga cadera-rodilla-tobillo, obliga a que tanto su morfoloǵıa como su función tengan que
valorarse dentro de este conjunto dinámico del miembro inferior. Pero es durante ciertos
esfuerzos habituales en el trabajo, la carrera o el deporte, cuando las estructuras de la
rodilla se ven sometidas a los mayores requerimientos para mantener el equilibrio de las
cargas, con velocidades cambiantes y posturas forzadas.

La congruencia y estabilidad de la rodilla la proporcionan diversas componentes como los
meniscos, los cart́ılagos articulares y los ligamentos y músculos, que permiten una respuesta
mecánica compleja de la articulación sometida a diferentes tipos de cargas fisiológicas. En
particular, y debido a la relativa incongruencia de las superficies auriculares, los ligamentos
juegan un papel importante en la estabilidad de la rodilla a lo largo de todo el rango de
movimiento. Cada ligamento juega un papel distinto en dicha estabilidad restringiendo el
movimiento de la rodilla en más de un grado de flexión ante las cargas externas. De esta
forma la estabilidad completa de la articulación depende de la contribución de cada uno
de los ligamentos de forma individual y de la interacción de unos con otros. Un mejor
conocimiento de las fuerzas, que actúan sobre los ligamentos durante la función normal de
la rodilla, contribuye a un mejor conocimiento de los mecanismos de lesión1.

Otro componente importante de la rodilla son los meniscos. Éstos son un complejo
sistema biomecánico por śı mismos con un papel fundamental en la transmisión de las
cargas, absorción de impactos, reducción de las presiones de contacto en la articulación,
estabilización pasiva, aumento del área de congruencia y contacto, tope en los extremos
de flexión y extensión y propiocepción. Muchas de estas funciones se realizan gracias a la
capacidad de los meniscos de transmitir y distribuir las cargas sobre el platillo tibial2.

Una correcta comprensión de la biomecánica de la articulación es esencial para la pre-
vención y el tratamiento de diferentes patoloǵıas y lesiones asociadas a la misma. A pesar de
las numerosas investigaciones desarrolladas el conocimiento exacto de las causas de dichas
lesiones aún no está completamente disponible en la actualidad. Ello es debido en parte a la
limitación inherente de los ensayos experimentales y su elevado coste en cadáveres. Además
existen limitaciones en la obtención de una distribución de tensiones y deformaciones rea-
listas de los componentes de la articulación aśı como una gran dificultad en reproducir en
laboratorio las condiciones naturales de funcionamiento de la articulación. Los modelos
de elementos finitos (EF) pueden convertirse en una herramienta útil para el conocimiento
de la biomecánica de la articulación y de sus componentes, reduciendo coste y tiempo y
proporcionando información, que de otra manera seŕıa dif́ıcil de obtener a través de ensayos
experimentales. Es importante tener en cuenta, que el desarrollo de modelos realistas de-
pende de una apropiada reconstrucción de la geometŕıa y del uso de modelos matemáticos
que describan con suficiente aproximación el comportamiento de los tejidos biológicos y su
interacción con el entorno de la articulación, tales como ligamentos, tendones, meniscos y
cart́ılago articular.

La rodilla es probablemente la articulación más estudiada de todas las presentes en
el cuerpo humano. Sin embargo, donde nuestro conocimiento alcanza, no existen en la
bibliograf́ıa modelos computacionales que incluyan meniscos, cart́ılago articular y los prin-
cipales ligamentos (ligamento cruzado anterior (LCA), cruzado posterior (LCP), lateral
interno (LLI), lateral externo (LLE) y tendón rotuliano (TR)) con un modelo anisótropo fi-
brado que incorpore la pretensión inicial a la que estos ligamentos se encuentran sometidos.
La mayoŕıa de los estudios previos emplean modelos unidimensionales de los ligamentos
de la rodilla3−6. Estos modelos fueron empleados para predecir satisfactoriamente la cine-
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mática de la articulación, pero no son capaces de predecir la distribución no uniforme de
tensiones y deformaciones que tiene lugar en los ligamentos. Otros autores han desarro-
llado modelos tridimensionales de los ligamentos estudiados de forma individual, para el
caso del LCA7−9 o el LLI10, y sin tener en cuenta la interacción entre ellos y con las otras
estructuras de la articulación. Finalmente, otros autores han presentado modelos computa-
cionales de partes de la rodilla humana con el objetivo de estudiar aspectos concretos de su
comportamiento biomecánico. Heegard et al.11 realizaron un modelo tridimensional para
analizar la biomecánica de la rótula durante la flexión. Beynnon et al.4 presentaron un
modelo anaĺıtico del plano sagital de la rodilla para estudiar el papel de las bandas de los
ligamentos cruzados en la cinemática de la articulación. Bendjaballah et al.3 construyeron
un modelo de elementos finitos tridimensional de la articulación completa de la rodilla para
investigar el papel de los meniscos bajo diferentes solicitaciones de la articulación a exten-
sión completa. Además, otros autores estudiaron las áreas y presiones de contacto de los
meniscos de la articulación12,5. En todos estos modelos los ligamentos fueron modelados
como muelles con un comportamiento no lineal. Peña et al.13 desarrollaron un modelo
tridimensional de los principales ligamentos de la rodilla. Sin embargo, en este modelo
empleado para conocer el efecto que las lesiones meniscales y meniscectomı́as tienen sobre
el cart́ılago articular, los ligamentos fueron modelados como hiperelásticos isótropos. Más
adelante los mismos autores14 desarrollaron un modelo tridimensional de los ligamentos con
un comportamiento hiperelástico transversalmente isótropo para el estudio de los efectos
de la pretensión inicial de la plastia en los resultados de la ciruǵıa de reconstrucción del
ligamento cruzado anterior. En dicho estudio no se incluyeron los meniscos.

En este art́ıculo empleamos un modelo completo tridimensional de la articulación de la
rodilla humana, recientemente desarrollado35, que incluye fémur, tibia, peroné y rótula, los
principales ligamentos de la articulación, meniscos y cart́ılago articular. Como paso previo a
cualquier estudio biomecánico, el modelo de elementos finitos fue validado usando diferentes
resultados tanto experimentales como numéricos obtenidos de la bibliograf́ıa15,16,3,6. Una
vez suficientemente validado nuestro principal objetivo fue analizar el efecto que diferentes
lesiones ligamentosas tienen sobre la biomecánica de la articulación.

MODELO DE LA ARTICULACIÓN

Modelo geométrico de la articulación

Los datos geométricos de la articulación fueron obtenidos de RMN (resonancias magné-
ticas nucleares) para los tejidos biológicos blandos y TC (tomograf́ıas computarizadas)
para los huesos, con imágenes separadas cada 1,5 mm en los planos sagital, coronal y
axial a extensión completa (0o de flexión). Los contornos del fémur, tibia, peroné, cart́ılago
articular, meniscos y ligamentos fueron digitalizados manualmente. Los contornos obtenidos
fueron transferidos al programa comercial I-DEAS v.9, donde se reconstruyó el modelo
tridimensional de la articulación (Figura 1).

Modelado de los tejidos biológicos duros

Como ya ha sido comentado anteriormente, debido a que la rigidez de los huesos es
mucho mayor que la de los tejidos biológicos blandos estudiados y que su influencia en
este estudio es mı́nima, los huesos se aproximaron por sólidos ŕıgidos. Cada estructura ósea
(fémur, tibia, peroné y rótula) fue representada por una superficie ŕıgida cuya cinemática se
asocia a un nodo localizado en el centro de rotación de cada hueso a extensión completa17.
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(a) Anterior view (b) Posterior view

Figura 1. Modelo de elementos finitos

Modelado de los tejidos biológicos blandos

Los meniscos y cart́ılago son tejidos hidratados. Sin embargo, y considerando que el
tiempo de carga de interés en este estudio es el del paso de la marcha humana y que el tiempo
de relajación viscoelástica del cart́ılago y meniscos se estima cercano a 1500 segundos6, estos
tejidos se han considerado como materiales elásticos lineales e isótropos18 con un módulo
elástico E = 50 MPa y coeficiente de Poisson ν = 0, 45 para los meniscos y de E = 5 MPa
y ν = 0, 45 para el cart́ılago19,20.

Para reproducir fielmente el comportamiento del ligamento se ha empleado un compor-
tamiento hiperelástico transversalmente isótropo definido por una familia de fibras21. La
dirección de las fibras se define en la configuración indeformada Ω0 mediante un vector
unitario a0(X) que se mueve solidario al sólido durante la deformación. La dirección de las
fibras en cada instante de tiempo viene fijada por otro vector unitario a(x, t) definido en la
configuración deformada Ωt. Su alargamiento λ, definido como la relación entre la longitud
de la fibra en la configuración deformada e indeformada, se expresa mediante λ2 = a0.C.a0

con C el tensor de deformación de Cauchy-Green, C = FTF, y F el gradiente de defor-
mación, F = ∂x

∂X , con x,X las coordenadas de cada punto en la configuración deformada e
indeformada respectivamente22 .

Es sabido, que la formulación estándar de elementos finitos presenta dificultades para
materiales cuasi-incompresibles, debido a la elevada contribución de la dilatación en los
términos de la diagonal. Para evitar estos problemas es necesario aplicar la descomposición
octaédrica-desviadora del gradiente deformación y desacoplar ambos efectos; de esta forma,
se considera una descomposición multiplicativa de F en una parte volumétrica y una parte
desviadora23, F = J

1
3 F̄. Suponemos ahora, que la función densidad de enerǵıa de defor-

mación Ψ = Ψ(C) puede descomponerse en una parte volumétrica y una parte desviadora
mediante 23

Ψ = Ψvol(J) + Ψiso(C̄,a0 ⊗ a0) (1)
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donde Ψvol(J) y Ψiso(C̄,a0 ⊗ a0) son funciones escalares dependiente del jacobiano J =
det F y el tensor Cauchy-Green modificado C̄ = J− 2

3 C, respectivamente, que describen la
respuesta volumétrica y desviadora del ligamento. La parte isocórica Ψiso de la función
densidad de enerǵıa de deformación ha sido dividida en una parte isótropa asociada a la
matriz de colágeno (F1), que corresponde en este caso a un modelo neo hookeano, y otra
parte anisótropa dependiente de las fibras de colágeno (F2). La función Ψvol considerada
fue una estándar para materiales cuasi-incompresibles, que puede interpretarse como una
función de penalización del jacobiano 22

Ψ =
1

2D
ln(J)2 + C1(Ī1 − 3) + F2(λ) (2)

donde C1 es la constante neo hookeana y D la inversa del módulo de compresibilidad k = 1
D ,

el cual fue escogido para todos los ligamentos como k
C1

= 100025,22.
Para definir la parte anisótropa de la función densidad de enerǵıa empleamos la función

inicialmente definida por Weiss et al.25

λ
∂F2

∂λ
= 0 λ < 1

λ
∂F2

∂λ
= C3(eC4(λ−1) − 1) λ < λ∗

λ
∂F2

∂λ
= C5λ + C6 λ > λ∗ (3)

donde Ī1 = tr(C̄) es el primer invariante de C̄, λ∗ el alargamiento de las fibras de colágeno
al final de la reorientación, donde el comportamiento de la curva tensión-deformación pasa
a ser de exponencial a lineal, C3 escala la exponencial, C4 está relacionado con el desrizado
de las fibras y C5 es el módulo de elasticidad de las fibras de colágeno una vez enderezadas.
El segundo tensor de tensiones se obtiene entonces de forma estándar para materiales hiper-
elásticos como 25,22

S = 2
∂Ψ
∂C

= Svol + Siso = JpC−1 + J− 2
3 DEV [S̄] (4)

donde DEV es el operador desviador en descripción material26, p la presión hidrostática
p = dΨvol(J)

dJ y S̄ el tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff modificado S̄ = 2∂Ψiso(C̄,m0,n0)

∂C̄
.

El tensor de Cauchy es 1/J el empuje de S (σ) = J−1χ∗(S) o, expresado en notación
indicial, σij = J−1FiIFjJSIJ .

El tensor elástico en su expresión material puede escribirse de la forma

C = 2
∂S(C)

∂C
= Cvol + Ciso = 2

∂Svol

∂C
+ 2

∂Siso

∂C
(5)

donde Cvol y Ciso se escriben como26

Cvol = 2C−1 ⊗ (p
∂J

∂C
+ J

∂p
∂C

+ 2Jp
∂C−1

∂C
)

= J p̃C−1 ⊗ C−1 − 2JpC−1 �C−1 (6)

Ciso = − 4
3
J− 4

3 (
∂Ψiso

∂C̄
⊗ C̄−1 + C̄−1 ⊗ ∂Ψiso

∂C̄
) +

+
4
3
J− 4

3 (
∂Ψiso

∂C̄
: C̄)(I−1

C − 1
3
C̄−1 ⊗ C̄−1) + J− 4

3 C̄w̄ (7)
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C̄w̄ = 4
∂2Ψiso

∂C̄∂C̄
− 4

3
[(

∂2Ψiso

∂C̄∂C̄
: C̄) ⊗ C̄−1 + C̄−1 ⊗ (

∂2Ψiso

∂C̄∂C̄
: C̄)]

+
4
9
(C̄ :

∂2Ψiso

∂C̄∂C̄
: C̄)C̄−1 ⊗ C̄−1 (8)

con IC−1 = ∂C−1

∂C = −C−1 �C−1 = −1
2(C−1

IKC−1
JL + C−1

IL C−1
JK).

El tensor elástico en descripción espacial denotado como c se define como 1
J veces el

empuje de C

c = J−1χ∗(C) = cvol + ciso (9)

Para más detalles sobre la obtención del tensor elástico en su versión espacial25,22.
En este trabajo empleamos las constantes para el LLI libre de tensiones obtenidas por

Gardiner et al. 27 a partir de ensayos experimentales. Las constantes del LLE se supusieron
idénticas a las del LLI, y las constantes para el LCA, LCP y TR fueron ajustadas a partir
de los datos experimentales de Butler28. Todas incluidas en la Tabla I.

C1 C2 C3 C4 C5 λ∗ D

LLI 1,44 0,0 0,57 48,0 467,1 1,063 0,00126

LLE 1,44 0,0 0,57 48,0 467,1 1,063 0,00126

LCA 1,95 0,0 0,0139 116,22 535,039 1,046 0,00683

LCP 3,25 0,0 0,1196 87,178 431,063 1,035 0,0041

TR 2,75 0,0 0,065 115,89 777,56 1,042 0,00484

Tabla I. Constantes del material para los diferentes ligamentos libres de ten-
siones iniciales (MPa)

Los ligamentos, como la mayoŕıa de los tejidos biológicos blandos, se encuentran someti-
dos a tensiones residuales (pretensión) como consecuencia del crecimiento, remodelación,
daño y deformaciones viscoelásticas que experimentan a lo largo de la vida. Estas tensiones
se ponen de manifiesto, cuando los ligamentos son cortados y separados de sus inserciones
experimentando entonces un acortamiento instantáneo y diferido29. Para describir la con-
figuración real de la deformación del material, incluyendo los efectos de la deformación
debida a las tensiones iniciales, se introducen tres configuraciones: a) la configuración libre
de tensiones (Ωfs); b) el estado de referencia (correspondiente al ligamento en su inserción
natural) (Ω0); y c) la configuración actual (tras la deformación producida por el movimiento
de la articulación)(Ω). Se supone, que el gradiente de deformación total, que corresponde al
estado actual F, admite una descomposición multiplicativa F = FrF0, donde F0 representa
el gradiente de deformación correspondiente a las deformaciones iniciales y por tanto al
estado inicial de equilibrio libre de cargas y Fr es el gradiente de deformación resultado de
la aplicación de las cargas exteriores sobre la configuración inicial Ω0 (Figura 2).

Las tensiones iniciales en el estado de referencia σ0 y las totales σ se definen para
materiales hiperelásticos en la forma estándar

σ =
2
J
F

[
σfs

2
+

∂ΨΩ0(C)
∂C

]
FT (10)

donde ΨΩfs
es la función densidad de enerǵıa definida respecto de la configuración libre de

tensiones.
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Figura 2. Descomposición multiplicativa del gradiente de deformación total

En el caso de ligamentos y tendones Weiss et al.30 proponen una forma sencilla de
obtener F0 midiendo en diferentes puntos la variación de longitud en la dirección de las
fibras del tejido. Con esta información se puede calcular λ0, el alargamiento de las fibras
en la configuración de referencia. Esta información es suficiente para determinar F∗

0 en un
sistema de coordenadas (*) alineado con la dirección de las fibras a0 suponiendo que F0

corresponde a un alargamiento longitudinal en la dirección de las fibras a0 y que el material
es incompresible, caso habitual en tejidos biológicos blandos

[F∗
0] =




λ0 0 0
0 1√

λ0
0

0 0 1√
λ0


 (11)

Nótese que F∗
0 debe ser transformada al sistema global de coordenadas aplicando un cambio

del sistema de referencia adecuado.
Las tensiones iniciales en nuestro modelo han sido obtenidas de bibliograf́ıa31,5,9 y se

muestran en la Tabla II con la siguiente nomenclatura: a - parte anterior del ligamento, p
- parte posterior del ligamento, m - parte medial del ligamento.

El modelo constitutivo de los ligamentos ha sido implementado en el código comer-
cial ABAQUS v.6.232 a través de una subrutina de usuario UEL en Fortran. El modelo
numérico ha sido validado con las soluciones anaĺıticas de diferentes estados de deformación
homogéneos 33.

aLCA pLCA aLCP pLCP aLLE mLLE pLLE aLLI mLLI pLLI

0,06 0,1 0,0 0,0 0,0 0,0 0,08 0,04 0,04 0,03

Tabla II. Deformaciones iniciales de los ligamentos a extensión completa (%)

Lesiones ligamentosas

Únicamente se han considerado lesiones totales de la articulación en el sentido de que el
ligamento no aporta rigidez alguna a la estructura. Para simular dichas lesiones se procedió
a eliminar en la malla los elementos del ligamento correspondiente en cada modelo y sus
contactos respectivos. Se han simulado dos lesiones ligamentosas: rotura del LCA y del
LCP.
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Cargas y condiciones de contorno

Con el fin de reproducir en la medida de lo posible las condiciones de trabajo de los
meniscos de la articulación, cada uno de los cuernos de los meniscos (medial y lateral) y
la periferia externa del menisco medial, que está adherida al LLI, se supusieron unidos a
la tibia. Las inserciones de los ligamentos fueron simuladas mediante la definición de una
última ĺınea de elementos en el lado proximal y distal de cada uno con propiedades de
hueso27.

Debido a que la articulación de la rodilla se encuentra lubricada, se ha empleado contacto
sin fricción en la articulación con 16 zonas potenciales de contacto: dos para la zona medial y
dos para la lateral (cart́ılago femoral-meniscos y meniscos-cart́ılago tibial); cinco para cada
uno de los ligamentos (LLI, LLE, LCA, LCP, TR) y el fémur; cinco para cada ligamento y
la tibia; una entre los ligamentos cruzados; y por último una entre el cart́ılago femoral y el
cart́ılago rotuliano.

El movimiento de cada hueso fue controlado por los seis grados de libertad de su nodo
de referencia. En todos los análisis la tibia y el peroné permanecieron fijos. La posición de
extensión completa fue considerada como la configuración inicial libre de cargas.

Dos condiciones de carga diferentes fueron simuladas. Para el caso de la articulación
sana y lesionada una carga combinada de 1150 N en compresión y 134 N antero-posterior fue
aplicada permaneciendo fija la flexión-extensión del fémur. Estas cargas fueron aplicadas
con el objetivo de validar el modelo de articulación mediante la comparación con los resul-
tados obtenidos por otros autores. En segundo lugar se ha estudiado el ciclo de la marcha
simulándolo mediante la aplicación de los desplazamientos medidos experimentalmente por
Lafortune34. En dicho estudio se obtuvieron para cada ángulo de flexión los desplazamien-
tos (antero-posterior, latero-medial y distal-proximal) y giros relativos del fémur respecto
de la tibia (varo-valgo y rotación interna-externa).

BIOMECÁNICA DE LA ARTICULACIÓN SANA

Desplazamiento antero-posterior del fémur

Bajo las condiciones de carga anterior de 134 N y de compresión de 1150 N (conocido
cĺınicamente como cajón anterior) el LCA soporta en torno al 75 % de la carga ante-
rior, mientras que el LLI, como estabilizador secundario, soporta el 25 % restante35. Los
desplazamientos resultantes fueron de 4,75 mm en la dirección anterior, 0,56 mm en la
medial, 0,76o de valgo y 1,6o de rotación interna (Tabla III). Nuestros resultados muestran
que la parte posterior del LCA es la más tensionada, mientras que las tensiones en la
parte central son más moderadas (Figura 3a). Song et al.9 obtuvieron 6,9 MPa en la
banda postero-lateral del LCA y 24 MPa en su inserción femoral. Resultados similares
fueron obtenidos en este trabajo: las tensiones principales máximas tienen lugar en la parte
posterior de la inserción femoral del LCA, con un valor medio de 15 MPa, mientras que en
la zona central las tensiones alcanzan valores de 6,5 MPa. Para el LLI una carga anterior
provoca una distribución de tensiones similar a un problema de cizalla con tracción en la
zona anterior-distal y posterior-proximal. De nuevo es posible encontrar resultados similares
en la bibliograf́ıa. Hull et al. midieron una distribución de deformaciones y tensiones similar
a la obtenida en este trabajo. En este ejemplo los meniscos transfieren el 62 % de la carga
axial total (40 % el menisco medial) principalmente concentrada en la cara lateral. La
mayor presión de contacto tiene lugar en la parte posterior del menisco medial con un
máximo de 3,15 MPa y en el cuerno anterior del menisco lateral con 3,68 MPa. Las zonas
de contacto se corresponden con las obtenidas experimentalmente por Walker2.
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(a) Sana (b) LCA lesionado (c) LCP lesionado

Figura 3. Tensiones principales máximas para una carga combinada de 1150 N
de compresión y 134 N anterior

(a) Sana (b) LCA lesionado (c) LCP lesionado

Figura 4. Tensiones principales máximas para una carga combinada de 1150 N
de compresión y 134 N posterior

Por el contrario, bajo las condiciones de carga de 134 N de carga posterior y 1150 N
de carga de compresión (conocido como cajón posterior) el LCP absorbe el 79 % de la
carga total, mientras que el 21 % restante lo absorbe el LLE como estabilizador secundario
de este movimiento. En este caso aparecen elevadas tensiones en la parte posterior y
anterior medial del LCP. La máxima tensión principal tiene lugar en la parte posterior de
la inserción tibial del LCP con una media de 7 MPa y un máximo de 15 MPa en la inserción
tibial. Los resultados obtenidos además muestran, que el LCA se encuentra principalmente
relajado; únicamente la inserción femoral se encuentra traccionada con valores de alrededor
de 3,7 MPa. El LLE como estabilizador secundario también se encuentra traccionado en su
mayor parte con una tensión principal máxima de 4,5 MPa. Una carga posterior provoca
una relajación en el LLI35 exceptuando sus inserciones, donde aparecen tensiones de tracción
de 2,57 MPa, Figura 4. En este movimiento los meniscos transfieren alrededor del 55 %
de la carga axial total (60 % el menisco medial) principalmente en la parte posterior de
los mismos. Las máximas presiones de contacto tienen lugar en la región posterior del
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menisco medial con 4,1 MPa y en el cuerno posterior del menisco lateral con un valor
máximo de 4,81 MPa. El cart́ılago femoral se encuentra principalmente a compresión con
una tensión principal mı́nima de -4,5 MPa. Para este movimiento, los autores no han
encontrado resultados equivalentes para poder comparar el modelo (Figura 5).

(a) Presiones de contacto (b) Tensiones de compresión máximas

(c) Tensiones de compresión máximas

(d) Tensiones de compresión máximas

Figura 5. Tensiones y presiones de contacto en los meniscos y cart́ılago articular
en respuesta a una carga combinada de 1150 N de compresión y 134 N
posterior (MPa)

Movimiento de flexión-extensión de la articulación

Los resultados obtenidos en nuestro análisis muestran que la tensión durante la flexión
no está uniformemente distribuida para todos los ligamentos y en todos lo ángulos de flexión.
Para el LLI las tensiones máximas tuvieron lugar en la parte interior de la inserción femoral
del LLI con una media de 30 MPa (Figura 6). El ligamento con mayores alargamientos de
sus fibras fue también el LLI variando éstas entre -5 % y 5 % dependiendo de la región del
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ligamento. Conforme se incrementa la flexión, estas deformaciones generalmente decrecen
en la parte posterior y central, mientras que crecen en la zona anterior. El ligamento con
mayores tensiones de tracción es el TR. Se encuentra uniformemente traccionado con una
tensión principal máxima de 17,5 MPa en la zona femoral y 6,25 MPa en la zona tibial.

(a) 15o de flexión (b) 30o de flexión

(c) 45o de flexión (d) 60o de flexión

Figura 6. Tensiones principales máximas durante la flexión de la rodilla

Nuestro modelo predice tensiones de tracción significativas en las inserciones del LCA.
La tensión principal máxima tiene lugar en la región posterior de la inserción femoral con un
valor de 2,45 MPa a 15o de flexión (Figura 6). A 60o de flexión la tensión principal máxima
se localiza en la parte antero-medial del LCA con una media de 15 MPa. Conforme la
flexión progresa, la banda antero-medial del LCA se encuentra cada vez más traccionada,
mientras que la banda postero-medial se relaja.

El LCP se encuentra principalmente relajado. Únicamente su parte anterior y la in-
serción tibial se encuentran traccionadas con una media de 5 y 10 MPa respectivamente
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(Figura 6). Cuando fuerzas de compresión aparecen actuando sobre el ligamento, las fibras
de colágeno no aportan rigidez al material, relajándose su pretensión inicial, y la carga de
compresión es soportada por la matriz extracelular. Resultados similares se obtienen para
el LLE, que resulta principalmente relajado durante la flexión excepto la inserción femoral
y la región anterior del mismo (Figura 6).

BIOMECÁNICA DE LA ARTICULACIÓN LESIONADA

Rotura del ligamento cruzado anterior

El estabilizador más importante en un cajón anterior es el LCA, por tanto, una lesión
en LCA es cŕıtica para la estabilidad de la articulación en esta dirección. Ante una carga
de 134 N, el desplazamiento, que se produce en la articulación es de 15,17 mm frente a
los 4,75 mm de la articulación sana suponiendo un incremento del desplazamiento 219 %
(Tabla III). También se produce un incremento sustancial de los valores en los restantes
grados de libertad de la articulación. En la dirección medial, donde el LCA es un esta-
bilizador importante, se producen unos desplazamientos de 2,83 mm, lo cual implica un
incremento del 405 %. Como consecuencia de la rotura del ligamento también se produce
un incremento sustancial de la rotación interna (505 %) y el valgo (314 %) al desaparecer
la palanca estabilizadora, que ejerćıa el LCA con el LCP. Ante la ausencia del LCA actúan
los estabilizadores secundarios, siendo el LLI el que absorbe fundamentalmente la carga.
Parecidos resultados fueron obtenidos por Yagi et al.36, que para una carga de 134 N ob-
tuvo un incremento del desplazamiento anterior del 246 % al igual que Lewis et al.37, que
obtuvieron un incremento del 252 %.

Anterior Medial Distal Valgo Rotación interna

(mm) (mm) (mm) (o) (o)

Rodilla sana Carga anterior 4,75 0,56 -1,10 0,76 1,6

Carga posterior -5,035 -0,02 -0,72 0,48 -0,362

Lesión en el LCA Carga ant. 15,17 2,832 -1,85 3,15 9,6

Carga posterior -6,878 -0,47 -1,38 0,74 -2,43

Lesión en el LCP Carga ant. 5,93 0,88 -1,26 0,94 2,36

Carga posterior -10,71 -0,84 -1,76 1,31 -1,86

Tabla III. Cinemática de la rodilla sana y lesionada en respuesta a una carga com-
binada de compresión de 1150 N y una carga antero-posterior de 134 N

El estabilizador más importante en un cajón posterior es el LCP, por tanto, una lesión
en el LCA no afecta prácticamente a la estabilidad de la articulación ante este movimiento.
Para este movimiento sigue siendo el LCP, el que absorbe toda la carga aplicada incre-
mentando apenas la tensión de los restantes ligamentos. El desplazamiento anterior, que
se produce, es de -6,878 mm frente a los -5,035 mm, ocasionados en la articulación sana
suponiendo un incremento en el desplazamiento del 36 % (Tabla III). Para este movimiento
únicamente experimenta un incremento importante la rotación externa, con un valor de
-2,43o frente a los -0,362o, que se producen en estado sano. Como ya se ha comentado
anteriormente, este incremento sustancial de la rotación del 517 % es debido al efecto esta-
bilizador desarrollado por el LCA, que al romperse desestabiliza el giro de la articulación.
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Rotura del ligamento cruzado posterior

Para el caso de una rotura en el LCP el efecto producido es el contrario. Para un cajón
anterior, cuyo estabilizador principal es el LCA, que permanece intacto, una rotura en el
LCP no afecta significativamente a la estabilidad de la articulación. El desplazamiento
anterior producido es de 5,93 mm, lo cual implica un incremento del 24 %. En este caso
el incremento más significativo se produce en la rotación interna con 2,36o (lo cual im-
plica un incremento del 47 %), donde el efecto palanca realizado por el LCP desaparece
desestabilizando la articulación.

Para un cajón posterior, donde el LCP es el estabilizador principal, una rotura en el
mismo es cŕıtica en la estabilidad de la articulación frente a este movimiento. En este caso
se produce un desplazamiento de -10,71 mm frente a los -5,035 mm de una articulación sana,
lo que supone un incremento de desplazamiento del 113 %. Para el resto de movimientos de
la articulación no se experimenta un incremento significativo de los desplazamientos excepto
en el giro valgo con un incremento del 172 % y la rotación externa con un incremento del
413 %.

CONCLUSIONES

En este trabajo se ha empleado un modelo tridimensional completo de la articulación
de la rodilla humana para el estudio de la biomecánica de la articulación de la rodilla
tras lesiones ligamentosas. Este modelo incluye los huesos, que conforman la articulación
(fémur, tibia, peroné y rótula), meniscos, cart́ılago articular y los ligamentos más relevantes
de la articulación (LCA, LCP, LLI, LLE Y TR). Los huesos fueron modelados como sólidos
ŕıgidos, meniscos y cart́ılago articular como sólidos elásticos lineales y los ligamentos con un
comportamiento hiperelástico transversalmente isótropo definido a partir de la orientación
de las fibras de colágeno. Además ha sido necesario incorporar al modelo hiperelástico
la pretensión inicial, a la que los ligamentos se encuentran sometidos. Dicho modelo fue
validado experimentalmente en un trabajo previo35. En este trabajo se ha estudiado la
estabilidad de la articulación tras roturas en el LCA y LCP.

Se ha comprobado, que cada uno de los ligamentos de la articulación tiene un papel
espećıfico en la estabilidad de la misma. El LCA aporta su mayor resistencia en un cajón
anterior siendo cŕıtica su rotura, cuando la rodilla está sometida a este desplazamiento,
mientras que el LCP aporta su mayor resistencia durante el cajón posterior siendo en este
caso, cuando la rotura del mismo es cŕıtica. También se ha comprobado, cómo actúan en el
caso de la rotura de los ligamentos cruzados los estabilizadores secundarios (LLI y meniscos
para un cajón anterior tras rotura del LCA y LLE y meniscos para un cajón posterior tras
rotura del LCP), pudiéndose observar el patrón de movimiento y el campo de tensiones y
deformaciones ayudando aśı a una mejor compresión de la biomecánica de la articulación.

El modelo aqúı propuesto posee algunas limitaciones que han de ser tenidas en cuenta
a la hora de interpretar los resultados. En primer lugar, los meniscos fueron considerados
como elásticos lineales isótropos. Es sabido, que los meniscos tienen mayor rigidez en la
dirección circunferencial que en las restantes direcciones, además de tratarse de un sólido
bifásico debido a la presencia de ĺıquido intersticial38. Segundo, las propiedades de los
diferentes tejidos han sido definidas a partir de datos obtenidos en la bibliograf́ıa y no co-
rresponden a un mismo sujeto. Finalmente, las propiedades viscoelásticas de los ligamentos
y meniscos no han sido consideradas. Aunque este aspecto no parece tener una relevancia
importante en nuestros análisis, seŕıa importante tenerlo en cuenta, si se desea estudiar los
estados ĺımite de la articulación, donde la velocidad de deformación es cŕıtica para el daño
y rotura de estos tejidos. A pesar de estas limitaciones los resultados obtenidos son muy
próximos a los equivalentes experimentales obtenidos por otros autores demostrando, que
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nuestro modelo de elementos finitos de la articulación de la rodilla puede predecir los campos
de desplazamientos, tensiones y deformaciones de cada uno de los tejidos biológicos, que
componen la articulación. La reproducción de la biomecánica de la articulación tras lesiones
ligamentosas puede ayudar al conocimiento de los patrones de lesión y sus consecuencias,
siendo una herramienta útil en la planificación preoperatoria y de rehabilitación.
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