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RESUMEN

La ingenieria estructural es una rama clasica de la ingenieria civil que se
ocupa del diseno y calculo de cada elemento de los sistemas estructurales.
En otras palabras, es la aplicacion de la mecanica de medios continuos para
el estudio de estructuras que soportan determinadas cargas. Definiendo a la
estructura como la parte resistente de un sistema, se puede considerar al sis-
tema dseo (huesos, cartilagos, ligamentos y tendones) junto al muscular de los
vertebrados, como una estructura que provee resistencia, rigidez y movilidad
a dichos organismos. De esta forma, es que la biomecanica no es ajena a la
ingenieria estructural, sino que es parte de ella.

El cuerpo humano es un sistema mecanico extremadamente intrincado y
versatil. Por su parte, la Articulacién de la Rodilla (AR) es una de las articu-
laciones méas complejas y demandadas debido a que tiene que soportar grandes
cargas, mientras que su estructura debe permitir movimientos triaxiales sin
perder la estabilidad ni el control motor. Ademads, la deficiencia del Ligamento
Cruzado Anterior (LCA) es una de las lesiones mds comunes y afecta a 1 de
cada 3000 personas al ano en Estados Unidos, que en términos econémicos
internacionales significan al rededor de U$S 10.000 por lesionado. Extrapo-
lando estos valores a Uruguay, se lesionarian alrededor de 1000 personas al
ano costandole al pais 10 millones de ddlares aproximadamente. Sumado a es-
to, una lesion de LCA normalmente conlleva a mas de una de las causas que
provocan un deterioro de las superficies articulares u Osteoartritis. Muchos
estudios sobre la AR han sido llevados a cabo tanto in-vivo como in-vitro y
los resultados muestran una gran variabilidad entre pacientes y edades.

El objetivo de este trabajo es dar los primeros pasos hacia el desarrollo de
un procedimiento que permita cuantificar la salud de la AR especifica de cada
paciente, mediante una técnica no invasiva. Este procedimiento esta basado en
dos pasos; la captura del movimiento, y la simulacién numérica mediante el
método de los elementos finitos.

Para la primer etapa, la captura de movimiento, se designé un experimento
de subir un escalén, para grabar los movimientos de la AR mediante estero-

fotogrametria, usando el reconocido protocolo Plug-in Gait desarrollado por
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VICON Motions Systems. Se grabaron las trayectorias de marcadores ubicados
sobre la piel de los miembros inferiores del paciente y se extrajeron las curvas
de la cinematica de la AR. Estos datos se procesaron para obtener las curvas
de Flexo-Extension y de Rotacion Interna-Externa, para usar como condicién
de borde en el modelo de elementos finitos de la articulacién tibiofemoral del
paciente.

Como segunda parte, se desarrollaron dos modelos de elementos finitos 3D
de una AR, partiendo del modelo suministrado por el proyecto OpenKnee pa-
ra utilizar en FEBio. El primer modelo simula una AR genérica sana, usando
como variable de entrada la cinematica obtenida previamente. Los resultados
fueron comparados con la literatura de referencia. El segundo modelo repre-
senta una AR a la cual se le practicé una reconstruccion de LCA. Sobre este
modelo se crearon seis configuraciones diferentes y sus resultados fueron con-
trastados con aquellos correspondientes al modelo de AR sana. Las seis AR
reconstruidas estan compuestas por tres modelos que utilizan diferentes pro-
piedades materiales para el injerto (representando: Tendén Patelar, musculo
Semitendinoso y miusculo Gracilis), y tres que tienen diferentes ubicaciones
para las inserciones femorales.

Como resultado, se muestra la dinamica de la AR y la distribuciéon de
tensiones del ligamento (o del injerto) de este sistema complejo mientras se
sube un escalén. Por un lado, en términos generales, los resultados de la AR
sana concuerdan con los presentados en la literatura de referencia.

Por otro lado, las fuerzas y los momentos para las reconstrucciones de LCA
reafirman que la posicién 6ptima para la ubicacion de la insercién femoral es el
centro de la huello del LCA original. Ademas, se concluye que la restauracion
de la biomecanica de la AR es mucho mas sensible a la ubicacién del tunel
femoral que a las propiedades mecanicas del injerto en el rango de variaciones

que se tomaron en cuenta en este trabajo.

Palabras claves:
Captura de Movimiento, Método de Elementos Finitos, Articulacién de la

Rodilla, Reconstruccién de Ligamento Cruzado Anterior.
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ABSTRACT

Structural engineering is a classic branch of civil engineering that deals
with the design and calculation of each element of structural systems. In other
words, it is the application of continuous media mechanics for the study of
structures that support certain loads. Defining the structure as the resistant
part of a system, the bone system (bones, cartilage, ligaments and tendons)
together with the muscular system of vertebrates can be considered as a struc-
ture that provides resistance, rigidity and mobility to these organisms. In this
way, it is that biomechanics is not alien to structural engineering, but is part
of it.

The human body is an extremely intricate and versatile mechanical system.
For its part, the Knee Joint (KJ) is one of the most complex and demanded
joints because it has to withstand high loads, while its structure must allow
triaxial movements without losing stability or motor control. In addition, the
deficiency of the Anterior Cruciate Ligament (ACL) is one of the most common
injuries and affects 1 out of every 3,000 people per year in the United States,
which in international economical terms means around US$ 10,000 per injured.
Extrapolating these values to Uruguay, around 1000 people a year would be
injured, costing the country approximately 10 million dollars. In addition to
this, an ACL injury usually leads to more than one of the causes that cause
a deterioration of the joint surfaces or Osteoarthritis. Many studies on KJ
have been carried out both in-vivo and in-vitro and the results show great
variability between patients and ages.

The aim of this work is to take the first steps toward developing a method
to quantify the health of the specific KJ of each patient, using a noninvasive
technique. This procedure is based on two steps; motion capture, and numerical
simulation using the finite element method.

For the first stage, motion capture, a step-up experiment was designed
to record KJ movements by sterophotogrammetry, using the renowned Plug-
in Gait protocol developed by VICON Motions Systems. The trajectories of
markers located on the skin of the lower limbs of the patient were recorded, and

then the curves of the KJ kinematics were extracted. These data were processed
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to obtain the Flexo-Extension and Internal-External Rotation curves, to be
used as a boundary condition in the finite element model of the patient’s
tibiofemoral joint.

As a second part, two 3D finite element models of a KJ were developed,
starting from the model supplied by the OpenKnee project for use in FEBio.
The first model simulates a healthy generic KJ, using the previously obtained
kinematics as an input variable. The results were compared with the reference
literature. The second model represents a KJ that underwent an ACL recons-
truction. Six different configurations were created on this model and their
results were contrasted with those corresponding to the healthy KJ model.
The six reconstructed KJs are composed of three models that use different
material properties for the graft (representing: Patellar Tendon, Semitendino-
sus muscle, and Gracilis muscle), and three that have different locations for
femoral attachments.

As a result, the KJ dynamics and ligament (or graft) stress distribution
of this complex system are shown while climbing a step. On the one hand,
in general terms, the results of healthy KJ agree with those presented in the
reference literature.

On the other hand, the forces and moments for ACL reconstructions reaf-
firm that the optimal position for the location of the femoral insertion is the
center of the original ACL footprint. In addition, it is concluded that the resto-
ration of the biomechanics of the KJ is much more sensitive to the location of
the femoral tunnel than to the mechanical properties of the graft in the range

of variations that were taken into account in this work.

Keywords:
Motion Capture, Finite Element Method, Knee Joint, Anterior Cruciate

Ligament Reconstruction.
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Capitulo 1
Introduccion

El desarrollo de este trabajo se enmarca en un &area del conocimiento

cientifico conocida hoy en dia como Biomecdnica.
La Biomecénica tiene como principal caracteristica la necesaria interaccién
entre diferentes disciplinas. Por lo tanto, se decide incorporar a la definicién
de la Real Academia Espafiola!, algunos de los conceptos que presenté el Dr.
Pedro Vera Luna (Director del Instituto de Biomecanica de Valencia) en su
trabajo sobre la biomecénica deportiva (15), para obtener una deficinicién mas
descriptiva y completa que guie al lector.

La Biomecdnica es una disciplina cientifica que reune conoci-
mzientos de diversas dreas, con el fin de estudiar el comportamiento
de los seres vivos como estructuras mecanicas, aplicando las leyes
de la mecdnica y la fisiologia para analizar la respuesta de estos
sistemas sometidos a diversas condiciones segun el ambiente que
los rodea.

La biomecanica se establecié como una disciplina reconocida y como area
de investigacion en la segunda mitad del siglo XX gracias a los aportes de Y.
C. Fung, quién es considerado cémo el padre de la biomecénica moderna (16).
Esta disciplina se enfoca principalmente en 4 diferentes aristas de los seres
vivos. El anédlisis del sistema circulatorio, desde el estudio de la circulacién
sanguinea, hasta el comportamiento mecanico de las arterias y venas que la
conducen. El estudio de los huesos, desarrollando ecuaciones constitutivas,
analizando la falla y el movimiento. El estudio del tejido muscular que co-

rresponde no solamente a su comportamiento eldstico lineal y no lineal, sino

!La Biomecanica, segtin la definicién de la Real Academia Espaifiola es: “El estudio de
las leyes de la mecdnica en la estructura y el movimiento de los seres vivos”



también a su activacion ya que no es una estructura completamente pasiva. Y
finalmente el estudio de los tejidos blandos, enfocandose en la caracteriza-
cién tanto de sus relaciones constitutivas como en su rol dentro del sub-sistema
en el que se encuentra. Estas dreas a menudo interactuan entre si, compleji-
zando el sistema a estudiar, por ejemplo, en el presente trabajo se entrelaza la

cinemética articular con el andlisis de los tejidos blandos.

1.1. Breve resena histoérica

Aunque “los problemas que estudia esta disciplina son tan antiguos como
la vida misma” (17), ésta presenta curiosamente su auge recién en el siglo XX
con los primeros estudios sobre la marcha humana. Sin embargo, en épocas
anteriores, fueron realizada algunas contribuciones puntuales, que comenzaron
a marcar un camino (18).

La primer persona de la que se tiene registro que realizé un andlisis de
un ser vivo desde el punto de vista de la Biomecanica fue Aristételes (384-322
a.C.), quién en uno de sus tratados “Incessu Animalium” (La Marcha Animal)
registrd observaciones de la forma y la cadencia al andar de algunos animales,
convirtiéndose en un pionero en analizar esta tematica.

Centenares de anos después, Leonardo Da Vinci (1452 - 1519) revivid la
curiosidad de entender como funcionan los seres vivos e intentd caracterizar
mediante variados experimentos, tanto el vuelo de los pajaros, como la bipe-
destacion, la marcha y el salto de los humanos (18).

Algunos anos mas tarde, ya en el siglo XIX, Etienne Jules Marey, médi-
co, fisidlogo e inventor, se destacé por sus aportes en el andlisis de la marcha
humana, aplicando técnicas de ciclofotografia y desarrollando ingeniosos ins-
trumentos de medicién. Eadweard Muybridge, también en la misma época,
junto con las Universidades de Stanford y de Pennsylvania desarrollé un ex-
tenso trabajo capturando mas de 20.000 fotografias (Figura 1.1) de diferentes
actividades diarias de los humanos (o de animales) que permitieron analizar el

movimiento en dos y en tres planos ortogonales (18).

A finales del siglo XIX y principios del siglo XX, el desarrollo tecnolégico
permitié generar un avance considerable en las técnicas de experimentacién y
captacién de datos. Tanto fue asi que, Dubois, Reymond y Duchenne lograron

realizar importantes contribuciones en lo que refiere a estudios electromiografi-



(a) Man taking off his hat. (b) Horse in motion.

Figura 1.1: Trabajo fotogréifico de Fadweard Muybridge

cos, mientras que por otro lado, Wilhelm Braun y Otto Fischer consiguieron
llevar a cabo el primer analisis cinematico 3D de la historia con cuatro camaras

(18).

Con el rapido avance de la tecnologia en el siglo XX debido a las dos Gue-
rras Mundiales, la generaciéon de conocimiento en muchas areas cientificas fue
inminente y por supuesto, en biomecanica no fue la excepcion. Sumado a esto,
el reconocimiento de los aportes de esta area generaron mayor financiacién
para las investigaciones, lo que se realimentaba en mayor producciéon de cono-
cimiento. En esta época se destacan desarrollos en areas como, kinesiologia,
movimiento, postura, control motor y modelos musculo-esqueléticos, se des-
taca en esta ultima, Archivald Vivian Hill, quién recibi6 el premio Nobel en
Fisiologia y Medicina en 1922 con su modelo mecanico del musculo, conocido
como Modelo de Hill (Figura 1.2) (18). Este modelo toma en cuenta el largo
del tendén 7, el largo del musculo M, la componente eldstica de cada uno, el

angulo de penalizacién « entre ambos y la fuente de energia del musculo.
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Figura 1.2: Modelo fisiol6gico de activacién muscular (1).

A finales del siglo XX y comienzos del siglo XXI, la biomecanica cobré tal

magnitud gracias a sus resultados y su amplio alcance en diferentes direcciones,



que su enfoque se comenzé a diversificar. Una de las lineas en las que mas se
profundizé es la biomecénica humana, que a su vez, segun Pérez y Llana (18)
e Izquierdo y Redin (19), puede ser subdividida en las tres categorias que se

definen a continuacién:

= Biomecdnica Médica: Estudia los efectos de diferentes patologias so-
bre los seres humanos para generar diagnosticos, evaluar tratamientos o

curarlas y se puede subdividir en por lo menos cuatro subareas:

e Biomecdnica aplicada a la traumatologia.
e Biomecdnica aplicada a la rehabilitacion.
e Biomecdnica aplicada a la fisiologia.

e Biomecdnica ortopédica.

» Biomecdnica ocupacional (ergonomia): Analiza los resultados de
la interaccion del humano con los diferentes ambientes que lo rodean para
adaptarlos a sus necesidades.

» Biomecdnica deportiva: Estudia las actividades fisicas en el deporte
para mejorar su rendimiento, desarrollando entrenamientos y equipos,

con ese fin.

Actualmente la biomecéanica se extiende fundamentalmente en tres cam-
pos: tedrico, experimental y computacional (20; 21). Sin embargo, diferentes
motivos han contribuido para que los métodos computacionales hayan ganado
protagonismo en el andlisis de la biomecénica en los ultimos anos (21). Este
trabajo de tesis, que simula la articulacion de la rodilla a partir de datos expe-
rimentales para mejorar el entendimiento y evaluar los efectos de una plastia de
ligamento cruzado anterior, es un claro ejemplo de un trabajo computacional

con una veta experimental enmarcado en el area de Biomecanica Médica.

1.2. Articulacion de la Rodilla

La Articulacién de la Rodilla (AR) es una articulacién sinovial! compuesta

por la interaccién entre la zona distal del fémur y la zona proximal de la tibia

I Articulacién en la cual los componentes se encuentran separados por una estrecha cavi-
dad que contiene liquido sinovial, que es un fluido viscoso, compuesto mayoritariamente por
acido hialurénico, que actia como lubricante de las superficies y amortiguador de impactos.
Elsevier Connect 8/10/2018



(Articulacién Tibio-Femoral) y la interaccion entre la parte posterior de la Pa-
tela (Rétula) y la zona distal anterior del fémur (Articulacién Patelo—Femoral)
(22), ver Figura 1.3. La AR es la més grande del cuerpo humano, adems4s, es
una de las mas complejas y exigidas, debido a que debe ser capaz de soportar
las cargas relacionadas a las actividades diarias del humano y su estructura
debe permitir movimientos triaxiales sin perder la estabilidad, ni el control
motor (23; 24; 25; 26).

Articulacién

Patelo-Femoral
Tendén :
Rotuliano

Articulacién =77 )
Tibio-Femoral

Cartilago 1"

Meniscos -

Figura 1.3: Esquema de la Articulacion de la Rodilla. Fuente: https://images.
app.goo.gl/jy2Qvb7bftrMcygE9 modificada.

En la AR se presentan dos tipos de componentes diferentes; el grupo de los
huesos compuesto por el Fémur, la Patela, la Tibia y la Fibula, y los tejidos
blandos, grupo formado principalmente por Ligamentos, Tendones, Cartilago
Articular y Meniscos (ver Figura 1.3). Estos componentes interaccionan entre
si, en funcién de las solicitaciones, para permitir (o restringir) en diferente gra-
do, la movilidad en los seis grados de libertad posibles mientras se transmiten
las cargas. Los seis movimientos factibles estan definidos a partir de los despla-
zamientos o giros relativos entre la Tibia y el Fémur (ver Figura 1.4). Tanto

los ejes de giro como los desplazamientos han sido ampliamente estudiados y


https://images.app.goo.gl/jy2Qvb7bftrMcygE9
https://images.app.goo.gl/jy2Qvb7bftrMcygE9

su definicién fue estandarizada por la Sociedad Internacional de Biomecanicos,
de forma de facilitar el intercambio y la descripcion clinica de los movimientos
articulares (27; 28).
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Figura 1.4: Esquema de los seis grados de libertad de la AR.

El Giro de Flexo-Extension (FE) es el principal movimiento de la articu-
lacién, ademas, la AR permite en menor medida un Desplazamiento Antero-
Posterior (AP) y una Rotacién Interna-Externa (IE). Estos se encuentran fuer-
temente relacionados con el movimiento de FE, debido a la geometria de las
superficies sobre las cuales se da el movimiento (29; 30) (ver Figura 1.5). Sin
embargo, tanto el Desplazamiento Préximo-Distal (PD) y el Desplazamiento
Latero-Medial (LM), como el de Rotacién de Varo-Valgo (VV), aunque exis-

tentes, son en comparacién de una menor magnitud (29; 30).

En los siguientes apartados se realizara una descripcion general de los ele-
mentos que componen la AR, sus caracteristicas mecanicas y su rol en la

biomecanica de la rodilla.



Figura 1.5: Esquema del desplazamiento Anteroposterior en la Extension.

1.2.1. Huesos

Los huesos son estructuras formadas principalmente por tejido 6seo y com-
ponentes extracelulares calcificados que le proporcionan gran dureza. Esta es-
tructura se ordena en dos fases diferentes, la capa exterior llamada Hueso
Cortical, altamente ordenada, densa y rigida, y la zona interior llamada Hueso
Trabecular, siendo una estructura de alta porosidad y mas ligera (31; 32). La
principal funcién de los huesos es conformar una estructura rigida que trans-
mita las cargas y sirva como punto de anclaje de los musculos a través de los
tendones. A pesar de ser estructuras elasticas con un moédulo Young equiva-
lente de al rededor de 15 MPa (si se considerara como isotrépico), los huesos
son a menudo considerados como cuerpos rigidos cuando el sistema de estudio
comprende tejidos blandos, puesto que la rigidez de estos ltimos es conside-
rablemente menor (26).

Fémur: Ubicado en el muslo, es el hueso mas largo del cuerpo humano, y es
el que une la articulacion de la cadera con la de la rodilla. Este hueso en la
zona distal finaliza en dos céndilos convexos, uno medial més pronunciado y
otro lateral, ambos cubiertos por cartilago articular y separados entre si por
la fosa intercondileal como se ve en la Figura 1.6 (23; 31).

Tibia: Este hueso se encuentra en la pierna, y es el que une la AR con la
articulacion del tobillo. La zona proximal de la tibia estda compuesta por dos
platos que reciben los condilos femorales, y también estan cubiertos por cartila-
go articular. El plato medial presenta una geometria céncava y el lateral es

practicamente plano, encontrandose divididos por la espina tibial, ver Figura

1.6 (23; 31).



Patela: La patela, mejor conocida como rétula, es el hueso sesamoideo! més
grande del cuerpo humano. Este est4 ubicado en la zona anterior de la rodilla
e incluido en el tendén del cuadriceps. Este hueso desliza sobre la superficie
patelar del fémur como se ve en la Figura 1.6 y funciona como guia de las
fuerzas ejercidas sobre la tibia por el cuadriceps mientras aumenta el brazo de
palanca (23; 31).

Superficie
patelar

Cartilago
articular

Condilo
lateral

Condilo
medial

Meniscos

. tibial
Espina
tibial

Figura 1.6: Detalle de las zonas de la articulaciéon de la rodilla. Fuente: https:
//images.app.goo.gl/MYCbFtHaXBxmhRoA9 modificada.

1.2.2. Meniscos

La articulacion de la rodilla contiene dos meniscos ubicados entre cada uno
de los condilos femorales y el platillo tibial, uno en la zona medial y el otro en
la zona lateral, como se ve en la Figura 1.6.

Los meniscos cumplen funciones vitales en la AR como la distribucién de
cargas, la absorcion de impacto, la reducciéon de las tensiones de contacto,
la estabilizacién pasiva, el aumento del area de contacto, la restriccién del
movimiento de extenso-flexién y la propiocepcién (29; 30; 33).

Estos también son estructuras fibro-cartilaginosas, compuestas por

coldgeno? y proteoglicanos® que le dan a los meniscos la propiedad de soportar

'Hueso pequeiio y redondeado incrustado en un tendén sometido habitualmente a com-
presién y a fuerza de tensién.

2Molécula protefnica que se encuentra en el tejido conjuntivo, éseo y cartilaginoso

3Moléculas altamente glucosiladas que dotan de alta viscosidad y baja compresibilidad


https://images.app.goo.gl/MYCbFtHaXBxmhRoA9
https://images.app.goo.gl/MYCbFtHaXBxmhRoA9

cargas y ser buenos lubricantes. Las fibras de coldgeno se orientan principal-
mente longitudinalmente, mientras que existen alineamientos secundarios en
direccién radial (y algunas oblicuas) que mejoran la distribucién de las ten-
siones y generan una red fibrilar resistente. Estas estructuras presentan una
forma similar a una letra “C” (ver Figura 1.7) que apoyados sobre el platillo
tibial a través de su superficie distal (casi plana), sirven de asiento para los

condilos al generar una superficie concava (29; 30; 33).

ANTERIOR

Ligamento

Cruzado ]
Anterior > ‘*'ﬂﬁ 3

Menisco

Menisco
Lateral

Medial

Cruzado
Posterior

POSTERIOR

Figura 1.7: Vista superior de AR derecha. Fuente: https://activeimplants.eu/
meniscus-knee-pain-osteoarthritis/ modificada.

El menisco medial tiene una estructura aproximadamente semicircular con
didmetro medio de 35mm (Figura 1.7) y posee tres ligamentos asociados: el
ligamento coronario (que une el borde periférico a la capsula de la articulacion),
el ligamento colateral medial profundo (que lo sujeta en sobre la mitad del
recorrido) y el ligamento del menisco (que une el cuerno anterior del menisco
medial y el menisco lateral).

El menisco lateral es casi circular y uniforme (Figura 1.7), su cuerno an-
terior se fija adyacente a la insercion tibial del Ligamento Cruzado Anterior
(LCA) y posteriormente se fija proximo a estos en la eminencia lateral tibial
(29; 30; 33).

Funcionalmente, la principal diferencia entre los meniscos es que el lateral se
mueve casi libremente mientras que el medial, al estar sujeto en varios puntos,
presenta mas restricciones perdiendo la posibilidad de deformarse libremente

y aumentando la posibilidad de lesiones (29; 30; 33).

a una solucién
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1.2.3. Cartilago Articular

El cartilago articular es un tejido avascular que recubre las superficies dseas
que por el funcionamiento normal de la articulacién se encuentran en contacto
mutuo, debiendo deslizar unas sobre las otras, ver Figura 1.6. La principal
funcién de estas estructuras es amortiguar las cargas sobre las superficies en
contacto y permitir el desplazamiento entre los huesos de las articulaciones
evitando su desgaste (34; 35; 36).

El cartilago presenta un comportamiento viscoeldstico en compresion, trac-
cion y corte, dado por la interaccion entre sus fases liquidas y sélidas, y su ma-
triz extracelular. (34; 35; 36). La fase fluida conforma aproximadamente 80 %
del cartilago y esta constituida por agua intersticial que dota al cartilago de la
capacidad de absorber impactos, dado que puede fluir a través de una matriz
porosa y permeable (34; 35; 36). La fase sélida de la matriz esta compuesta
principalmente por macromoléculas de colageno y proteoglicanos. Las fibras de
coldgeno forman mas del 50 % del peso seco y se encargan del mantenimiento
de la integridad del tejido, mientras que los proteoglicanos son muy viscosos e

hidréfilos, lo que produce una gran resistencia a la compresién (34; 35; 36).

1.2.4. Ligamentos

Los ligamentos son estructuras fibrosas que tienen como funcion restrin-
gir y darle estabilidad a una articulacién sin perder movilidad (37; 38). Los
ligamentos son tejidos conectivos con fibras de colageno empaquetadas y ali-
neadas en direccién longitudinal, lo cual proporciona una eficiente resistencia a
la tensién. Los haces de fibras de coldgeno en los ligamentos (y también en los
tendones) ademds de generar redes propicias para darle estabilidad estructural
a los tejidos, se encuentran microscécipacente dispuestos en arreglos sinusoi-
dales cuando estan libres de tensiones, esto proporciona caracteristicas como:
absorcién de impactos y no linealidad en la curva de fuerza-elongacién (38).
En la SR los principales ligamentos que se encuentran presentes y que jue-
gan un rol fundamental en la estabilidad y la movilidad son: el Ligamento
Colateral Lateral (LCL), el Ligamento Colateral Medial (LCM), el Ligamento
Cruzado Posterior (LCP) y el Ligamento Cruzado Anterior (LCA)(ver Figura
1.8) (17; 23; 26; 30; 33; 37; 39; 40).

10
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Figura 1.8: Esquema de los ligamentos de la rodilla. Fuente: https://www.
ebmconsult.com/articles/anatomy-knee modificada

Ligamento Colateral Lateral (LCL): El LCL, también conocido como
Ligamento Fibular Lateral, se encuentra unido proximo al epicéndilo lateral
del fémur y desciende extra-articularmente hacia la faceta lateral de la fibula
(ver Figura 1.8). Este ligamento mide generalmente entre 3 y 4mm de ancho
y su principal funcién es restringir la rotacién en varo de la AR en todo el
rango del movimiento y provoca a que se alcancen angulos de rotacién externa
favorables para la flexo-extension. Secundariamente, en condiciones de un LCA
deficiente juega un papel de estabilizador articular para la traslacion anterior
y la rotacién interna de la tibia (29; 30; 33; 41).

Ligamento Colateral Medial (LCM): Es posible considerar que el LCM
esta dividido en dos haces, uno superficial ubicado en la zona exterior (medial)
y el profundo en el interior (lateral). El superficial se extiende desde el epicondi-
lo medial del fémur hasta la cara anteromedial de la tibia, aproximadamente
entre 6 y 8cm debajo de la linea de la articulacién (ver Figura 1.8). Este
haz permanece tenso durante todo el rango de movimiento de flexo-extensién,
fenémeno que se asocia a su principal funcién que es la de proveer estabili-
dad lateral a la articulacién (30). El haz profundo es més corto y se inserta
femoralmente a continuacién distal de la insercién del superficial y tibialmente
justo en la frontera entre el menisco medial y el platillo tibial (29; 30; 33; 41).

Un estudio (42) muestra que la tensién de ruptura del superficial es més del
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doble que la del profundo y ademas es mas rigido, por lo que se lleva la mayor
parte de la carga. La principal funcién del LCM es evitar el giro de valgo de la
articulacién, mientras que secundariamente, actiia como sujetador de la tibia

para evitar la rotacién interna-externa excesiva (29; 30; 33; 41).

Ligamento Cruzado Posterior (LCP): Este ligamento esta conforma-
do por dos haces, uno Haz Antero-Lateral (AL) y otro Haz Postero-Medial
(PM), divididos por su funcién y no por su estructura fisica. En comparacién
con el LCA, éste es més largo y fuerte, y atraviesa la fosa intercondileal desde
el borde posterior del platillo tibial, por detras del LCA y llega a la superficie
lateral del céndilo femoral medial (ver Figura 1.8). La insercién proximal del
ligamento forma una media luna contra el cartilago articular en el condilo fe-
moral medial, y a menudo, es confundido con el ligamento del menisco lateral
que en oportunidades se inserta en el mismo lugar. La insercion tibial es con-
sistentemente rectangular y estd ubicada en la faceta posterior de la tibia (ver
Figura 1.8) (29; 30; 33; 43). El haz AL es mas fuerte y presenta una mayor
area transversal, encontrandose sin tensién mientras la rodilla se encuentra en
extensién y va cobrando tension al aumentar la flexién. Sin embargo, el haz
PM esta tensionado en extensiéon y en flexion profunda, mientras que en valores

medios de flexién pierde la tensién (33).

Ligamento Cruzado Anterior (LCA): Este ligamento se ubica también
en la fosa intercondileal y al igual que el LCP esta compuesto por dos haces bien
diferenciados, uno Haz Antero-Medial (AM) y otro Haz Postero-Lateral (PL).
Su insercién proximal esta ubicada en la cara medial del condilo femoral lateral
en la interseccion de la cresta intercondileal y la cresta bifurcada, mierntras
su insercién tibial, se encuentra medial a la tuberosidad intercondileal tibial y
adyacente al cuerno anterior del menisco medial (ver Figura 1.8) (29; 30; 33;
43).

Cuando la AR se encuentra en extension, el haz PL esta traccionado mien-
tras que el AM se encuentra sin tensién. A medida que la articulacién se
flexiona, el haz PL comienza a perder tension mientras que el haz AM es el
que pasa a tensionarse. La méaxima tensién en el ACL es alcanzada cuando se

carga la tibia anteriormente cerca de la posicion de extension (33).
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1.3. Contexto del Ligamento Cruzado Ante-
rior

El LCA es el mayor estabilizador de la AR y simultdneamente es el que
presenta la mayor frecuencia de lesiones, por ejemplo en Estados Unidos se
realizan mas de 300.000 reconstrucciones de LCA al ano (44; 45; 46). A pesar
de que los ultimos 50 anos se ha desarrollado considerablemente el conocimien-
to cientifico, los resultados a largo plazo de las reconstrucciones manifiestan
una degradacion en la dinamica articular llevando al desarrollo temprano de
afecciones como la Osteoartritis (OA). Ademds, una cantidad considerable de
reconstrucciones vuelven a fallar, evidenciando la necesidad de aumentar el
conocimiento de estos mecanismos de falla, de la biomecanica, las funciones y
las propiedades del LCA, para mejorar el desempeno, la recuperacion y evitar
la re-incidencia (4; 44; 45; 46; 47; 48; 49; 50).

1.3.1. Biomecanica del LCA

Las funciones de los ligamentos de la AR y en particular las del LCA son,
por un lado permitir el movimiento articular normal y por el otro, restringir
determinadas acciones, ofreciendo resistencia a cierto tipos de cargas. Estas
funciones deben coexistir equilibradamente, puesto que una excesiva restriccién
del movimiento lleva a un mal funcionamiento y a cargas no fisiolégicas sobre
las estructuras de la AR, mientras que restricciones insuficientes derivan en
inestabilidades (30; 44; 49).

El LCA se inserta femoralmente en la cara interior del condilo femoral la-
teral, ocupando un &rea media aproximada de 2cm?, mientras que su insercién
tibial tiene un area promedio aproximada de 3cm?. El drea transversal es varia-
ble siendo la menor en la zona media y crece hacia las inserciones, esto se cree
que puede deberse a la necesidad de disminuir los concentradores de tensiones
en esos sitios (49).

Como se mencioné anteriormente, el ligamento esta compuesto por dos
haces, fisica y funcionalmente diferenciables; un haz AM que gira sobre el PL
a medida que aumenta el dngulo de flexién de la rodilla (ver Figura 1.9). Los
resultados de Butler et al. (51) indican que ambos haces fallan en el rango de

15 a 19% de deformacion, siendo los AM quienes alcanzan una mayor tensién
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ultima y presentan también un mayor moédulo de elasticidad en comparacion
con el haz posterior. De esta forma, El estudio sugiere disenar injertos con
bandas de diferente materiales para reproducir mejor el comportamiento del
LCA. Hay un consenso general sobre que la principal funciéon del LCA es
soportar la traslaciéon Antero-Posterior de la tibia, por lo tanto, aquellas cargas
que sean aplicadas anteriormente en la tibia en el plano sagital son posibles
mecanismos de falla.

Por otra parte, se ha demostrado que solo para grandes valores de fuerzas
sobre la tibia en direccién Medio-Lateral producen estiramiento del LCA, sin
embargo no ocurre lo mismo en direccién contraria. Aun es tema de controver-
sia el rol del LCA en las traslaciones de la AR y por lo tanto, tema de estudio
(29; 44). Para las rotaciones tibiales, tanto IE como VV no hay consenso sobre
si el LCA funciona o no como estabilizador, no obstante, para la mayoria de
los investigadores juega un rol secundario en las restricciones de dichas rota-
ciones. Sin embargo, esto puede cambiar en funcién de las restricciones y las
cargas externas a las que se somete la AR, por lo tanto, cinemética precisa es
necesaria para entender la interaccion entre las estructuras de la articulacion
(29; 44).

Figura 1.9: Esquema del LCA y sus haces AM y PL. Fuente: Peter Brukner y
Karim Khan (2).

El primer modelo simplificado que se utilizé para entender la biomecanica
de la rodilla supone que las rodilla funciona como una “mecanismo de 4 ba-

rras”, donde se asume cero deformacion de los cruzados durante el movimiento
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articular. Aunque es un modelo sobre simplificado, permitié comprender y ex-
plicar la forma de las superficies articulares, el por qué el eje de rotacién de
la articulacién es mévil y no estd sujeto a la tibia ni al fémur, la resistencia
que ofrecen los cruzados a los desplazamientos Antero-Posteriores y la trasla-
cién posterior del fémur durante la flexién. Sin embargo, es necesario estudiar
el movimiento en Tres Dimensiones (3D) si se desea determinar con mayor
detalle el comportamiento biomecanico del LCA (29; 30; 33; 49; 52; 53).

En ausencia de cargas externas el movimiento de Extenso-Flexiéon de la AR
es practicamente en Dos Dimensiones (2D), sin embargo, cuando se aplican pe-
quenas cargas externas, el movimiento se torna completamente tridimensional
y las componentes de rotacién Interna-Externa y Varo-Valgo comienzan a ser
apreciables. Por ejemplo, al caminar o correr, el conjunto de fuerzas ocasiona-
das por el movimiento genera en el instante de la extension, un movimiento
conocido como “screw-home”; que es una combinacién de extension y rotacion
externa de la tibia. Este movimiento es caracteristico y solo aparece si cargas
externas son aplicadas. Para estos movimientos, los ligamentos cruzados son
primordiales como estabilizadores, desarrollando estas tareas a partir de las

cargas generadas por su deformacion (46; 49).

1.3.2. Comportamiento mecanico del LCA

El comportamiento mecanico de los ligamentos expresado como curvas
carga-desplazamiento es no lineal (44; 46; 49). Partiendo de una configura-
cion descargada, al comenzar a tensionar el ligamento, se presenta una zona
altamente no lineal conocida como “toe region” (por la forma de la punta de
un dedo del pie) donde relativamente altas deformaciones no ofrecen mucha
resistencia. Se cree que este comportamiento es por el alineamiento progresi-
vo de las fibras de coldgeno, que una vez alineadas comienzan a generar una
resistencia homogénea y la curva se torna lineal. El comportamiento lineal
continiia hasta el punto que se alcanza la deformacion méxima, el valor de le
tension cuando comienza la falla se conoce como “carga lineal”, a partir de
este punto, la falla contintia impredeciblemente hasta que se completa y la
tensién cae a cero (ver Figura 1.10) (44; 46; 49). Ademés, el comportamiento
carga-elongacion es dependiente del tiempo y por lo tanto los ligamentos son

consideradas como materiales viscoeldsticos, cuyas propiedades mecanicas de-

15



1 ... Carga dltima | Tensién Maxima
= 3001 & 601 e
— E > = E 5y
o _Qa —_ ‘b{\Q
2 200 o £ 40 oS
] & .g oS5
O A4S z W

100 E 20
1 1 T T 1 1 L) 1 1 - T T T T T T T T T e
2 4 6 8 2 4 6 8
Elongacién (mm) Defarmacion (%)

Figura 1.10: Curvas del comportamiento mecénico de un LCA. Fuente: Yoshitsugu
Takeda et al. (3) modificada.

penden de la velocidad de carga. Los ensayos realizados por Noyes et al. (46)
demostraron que la carga de falla es variable y que aumenta con la velocidad

de carga, incrementando también el médulo de elasticidad (Médulo de Young).

Por lo tanto, es impreciso considerar el LCA como un material homogéneo
con propiedades materiales uniformes. Debido a que ha demostrado tener un
comportamiento viscoelastico que influencia significativamente su rol en la es-
tabilizacién de la A,R en las actividades diarias de alta velocidad (44). De esta
forma, la caracterizacién de este comportamiento es de especial importancia a
la hora de disenar las reconstrucciones de LCA, para reproducir la biomecani-
ca de la articulacién. De acuerdo al estudio de (54) la lesién de LCA ocurre

cuando se excede una deformacién del 5% a una taza del 40 %/s.

Aunque se han realizado numerosos trabajos de caracterizacion de las pro-
piedades del LCA, son pocos aquellos que brindan la informacién completa
sobre las caracteristicas viscoelasticas como, el modulo tangente de rigidez en
todo el rango, la tensién méxima, la deformacién maxima o la velocidad del
ensayo; sumado a esto, pocos son los trabajos que estudian las diferencias en-
tre ambos haces del LCA (45). Mallett y sus colaboradores consideran que es
de critica importancia reportar las propiedades mecanicas de los tejidos blan-
dos en condiciones de carga bien definidas y medidas en las configuraciones
indeformadas de referencia. Estas propiedades llevaran a disenar mejores re-
emplazos para el LCA nativo y los modelos de elementos finitos proveeran

mejores respuestas a la compleja interaccion de la AR (45).

La informacién existente que describe precisamente la mecanica del LCA
bajo situaciones de carga extrema también es escasa, en general la informa-

cién proviene de estudios que aislan y simplifican las deformaciones fallando
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al reproducir la compleja mecanica 3D del problema (44). Sin embargo son de
destacar los avances en los métodos computacionales para enfrentar el proble-
ma contacto, la geometria y las propiedades mecdanicas, que has sido remar-
cables y han permitido comprender mejor el sistema de la articulacion. Los
trabajos (12; 55; 56; 57; 58) que digitalizan los huesos, ligamentos, tendones,
cartilago y meniscos, tienden a modelar el LCA como un material hiperelasti-
co, transversalmente isotropico y no-lineal, escribiendo la funcién de densidad
de energia como una combinacion lineal de una componente volumétrica y una
de distorsion (44).

1.3.3. Falla del LCA

La ubicacién del LCA dentro de la articulacién y su funcién principal (es-
tabilidad) lo hacen altamente susceptible a lesiones y mayoritariamente ocu-
rren mientras se desarrollan actividades deportivas, siendo la franja etaria con

mayor incidencia entre 14-17 anos para mujeres y 18-21 anos para hombres
(44; 47; 50).

Esencialmente es la deformacion la que determina el riesgo de lesién en
un ligamento y por lo tanto este parametro ha sido central para estudiar los
potenciales mecanismos de falla. Nuevamente, aunque existen varios estudios
que caracterizan el LCA, son pocos aquellos que presentan la deformacion
maxima en funcion de la tasa de deformacion, siendo este un parametro clave
asociado directamente al riesgo de lesion. De esta forma, la caracterizacién de

las propiedades del LCA a altas tasas de deformacién son necesarias (44).

Mas del 75% de las lesiones ocurren sin contacto con la rodilla, tipica-
mente la lesién ocurre cuando el pie golpea el piso, con la AR préacticamente
en extension y cambia rapidamente el movimiento. Por ejemplo, el aterrizaje
vertical es una de las actividades que genera mas lesiones dado que provoca
una combinacién de valgo y rotacion interna, aumentando las tensiones que
debe soportar el LCA. Por otra parte, el mecanismo extensor del cuadriceps
que actia solicitando la tibia anteriormente, puede ser considerado como otro
de los responsable de las altas tensiones anteriores sobre el LCA que causas

lesiones (4).
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1.3.4. Reconstruccion del LCA

Cuando se produce una ruptura del LCA es necesario una Reconstruccion
de Ligamento Cruzado Anterior (rLCA) si se desea volver a desarrollar acti-
vidades fisicas. La rLCA es un procedimiento quirirgico que consta de fijar
un injerto que puede ser propio, de un donante o sintético, en la articulacién
entre la tibia y el fémur que emula a un LCA. Idealmente se deberia repro-
ducir la anatomia y la funcién nativa del ligamento, ya que este tiene un rol
fundamental en la vida de las superficies articulares y de la articulacion en si,
sin embargo, actualmente con los auto-injertos habituales (del tendén patelar
o del tend6n del hamnstring) no se consigue restaurar la biomecénica articular
(33; 38; 44). En consecuencia, se aumenta el riesgo de afecciones a largo plazo
como el deterioro del cartilago articular, la re-ruptura o la OA. Nuevamente, se
resalta la necesidad de caracterizar precisamente el tejido del LCA para tomar

como base para crear buenas técnicas de reemplazo.(44).

En la rLCA se intenta reparar la lesién hasta llevar a la AR a su cinematica
natural, para esto, no solo las propiedades mecanicas afectan el resultado de la
cirugfa, sino también, es primordial la posicién de las fijaciones sobre la tibia
y el fémur (33; 44; 49). Con este fin, hoy en dia se utilizan principalmente
dos técnicas en cuanto al posicionamiento de los tiineles 6seos conocidas como:
Single Boundle (Técnica de un haz) (SB) y Double Boundle (Técnica de doble
haz) (DB) (4).

SINGLE-BUNDLE: Esta técnica es la mas comun para la reconstruccién
de LCA, y presenta varias alternativas para realizarla. Anteriormente era ha-
bitual realizar los tuneles femoral y tibial simultaneamente y se conocia como
reconstruccion transtibial. Posteriormente se demostrd que la reconstruccion
transtibial no recupera la biomecanica y es anatomicamente incorrecta gene-
rando cambios degenerativos a largo plazo. Actualmente se realizan dos tineles
independientes (uno femoral y otro tibial) y se posicionan tan preciso como es
posible (ver Figura 1.11), sin embargo, como es evidente tampoco recupera la
anatomia del LCA que posee dos haces (4; 33).

La eleccion de la posicién de los tineles 6seos tiene significantes efectos
sobre la recuperacién y se ha determinado que las inserciones optimas para
la reconstruccion SB se sitian en el centro de las huellas del LCA nativo, es

decir, entre ambos haces AM y PL. En la tibia es anterior a la eminencia in-
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Figura 1.11: Esquema de una vista frontal de la AR derecha con rLCA mediante
la técnica SB. Fuente: Siebold et al. (4).

tercondileal y entre las espinas tibial lateral y tibial medial. En el fémur, el
posicionamiento es aiin més critico porque se ha demostrado que tiene mayores
efectos sobre la tension, la cinematica y la estabilidad de la rodilla. El sitio de
insercién femoral es definido por 2 crestas oseas, la intercondileal lateral y la
de bifurcacién lateral. La insercion femoral se debe ubicar aproximadamente
a 1.7mm en profundidad (o proximal) a la cresta de bifurcacién y entre 7.3 y
8.5mm superior (o anterior) al borde del cartilago articular del céndilo femo-
ral. Un tinel femoral demasiado vertical es la falla mas comun en la operacion
(4; 33).

DOUBLE-BOUNDLE: Diferentes factores pueden influenciar en la de-
cision de qué tipo de reconstruccion realizar, sin embargo, el tamano de la
rodilla puede ser el mas importante. Una rodilla pequena puede dificultar la
realizacion de una correcta reconstruccion con la técnica de DB, dado que la
distancia sugerida entre las inserciones suele rondar los 14mm. El ancho de la
fosa intercondileal es también esencial, dado que la forma puede permitir un
injerto grande u obligar a que sea un injerto de tipo “cinta”. Los didmetros
usuales utilizados en la reconstruccién de DB son entre 6-7mm para el haz
Anteromedial y entre 5-6mm para el Postero-Lateral La actividad deportiva
del paciente también debe ser considerada, aquellos que tienen un alto nivel
deportivo requeriran restauraciones mas fuertes y anatomicas y por lo tanto
se beneficiarfan de un buena reconstruccién con esta técnica (4; 33).

Los tuneles tibiales de ambos haces deben ser ubicados segin Bonnin entre
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las eminencias tibiales, el haz PL a 5mm de la insercion del LCP, y Tmm

anterior a éste el haz AL (Figura 1.12).

Figura 1.12: Esquema de una vista frontal de la AR derecha con rLCA mediante
la técnica DB. Fuente: Siebold et al. (4) modificada.

El tunel femoral correspondiente a la insercién del haz Postero-Lateral se
ubica a unos 5 o 6mm arriba del punto de contacto tibiofemoral, con un angulo
de flexién de 90° sobre la cara medial del céndilo femoral lateral. Luego, la
insercién femoral del haz anteromedial es realizado a través del segundo tinel
tibial, ubicando la articulacién en la posicion 10:30, equivalente a las agujas
del reloj, para la pierna derecha (o 1:30 para la pierna izquierda) (33).

La revision realizada por Jdrveld (59) comparando las técnicas SB y DB
arrojé como resultado que el 70 % de los estudios mostraron mejores resultados
en la reconstruccién con DB, mientras que ninguno concluyé que la técnica SB
es mejor. Sin embargo, segin Jarveld, la reconstruccion de doble haz no deberia
ser estandarizada para todos los cirujanos hasta que la evidencia cientifica con

mucho seguimiento sea realmente determinante en favor de dicha técnica (59).

INJERTOS: El tejido ideal utilizado para reemplazar el LCA deberia po-
seer las siguientes caracteristicas: ser capaz de reproducir la histologia y la
biomecanica del LCA, desarrollar una incorporacién completa y rapida con los
tuneles éseos, no tener riesgo de rechazo o transmision de enfermedades, afectar
minimamente la zona donde se extrae el injerto, tener las dimensiones geométri-
cas necesarias y presentar una buena relacion costo-efectividad-disponibilidad
(33; 44). Existen una variedad de injertos factibles al momento de realizar un

rLCA y es trabajo del cirujano la eleccion del mas adecuado para el paciente
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de acuerdo a varios factores, entre otros, el examen clinico, la edad, el nivel de
actividad, la ocupacidn, e incluso las actividades de recreacion (4; 33; 49; 50).

Los injertos son categorizados en tres grupos: Autoinjertos que son aque-
llos obtenidos del mismo paciente, aloinjertos obtenidos de otro ser humano
y sintéticos, materiales desarrollados en laboratorio especificamente para esa
funcién. Sin embargo, los ultimos son altamente rechazados por la comunidad
médica debido a la gran variedad de complicaciones que han generado en su
intento de suplantar al LCA. De aqui, que los aloinjertos y los autoinjertos son
los més usados. Los autoinjertos presentan grandes ventajas como: proporcio-
nar buena estabilidad, baja probabilidad de falla del injerto, baja infeccién,
no presenta riesgo de trasmision de enfermedades o reacciones inmunes, bajo
costo, rapida incorporacién y rapido retorno a las actividades. Por otro lado
las ventajas de los aloinjertos son: ain mas rapida recuperacién, menor dolor
pos-operativo, no hay necesidad de extraer injerto, no morbilidad de ninguna
zona, gran variedad de opciones (33).

Actualmente los tejidos més utilizados para crear los injerto son principal-
mente: el Tendén Patelar (TP), el Musculo Semitendinoso (ST) y el Musculo
Gracilis (Gr). Sin embargo, ninguna técnica restituye atn la estructura del
LCA, por lo tanto, es también importante caracterizar los injertos y su fun-
cionamiento como parte de la AR, de forma que si las funciones del LCA son
cuantificadas por completo, entonces serd posible optimizar los injertos para
que reproduzcan la mecdanica articular (4; 33; 44).

Aunque el objetivo de la rLCA es restaurar la estructura y la biomecanica
articular, este proceso rara vez alcanza ese ideal. Ademas, como los injertos
tienen un modulo tangente mayor al del LCA en todos los niveles, la opera-
cion habitualmente recupera la estabilidad de la rodilla permitiendo volver a
la actividad deportiva, pero no restaura exactamente la biomecanica, y por
lo tanto, igual permanece el riesgo de desarrollar patologias asociadas a esto.
Secuelas comunes de una reconstruccién sub-6ptima incluyen el deterioro del

cartilago articular o el desarrollo de Osteoartritis temprana (4; 33; 44).
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1.3.5. Problema

La mayor parte del conocimiento que rodea el arte de la reconstruccion de
LCA es empirico, proveniente de la expertiz de todos los especialistas que se
enfrentan a estas cirugias y a su posterior evolucién. Sin embargo, aunque este
conocimiento es valioso, es necesario que se respalde en estudios con rigurosidad
cientifica, que permitan arrojar algo de luz al intrincado sistema de la AR y su
reconstruccion. No obstante, es imposible en la practica estudiar por separado
el efecto que cada una de las variables puede tener sobre la dinamica articular,
la recuperacion o la reincidencia en la falla. Esto es, entre otras razones, por
las incertidumbres que atin hay en el comportamiento de cada elemento de la
articulacién, la variabilidad entre los pacientes y la imposibilidad de controlar
absolutamente todos los parametros durante la intervencion.

Para abordar esta problematica, surge como alternativa a la practica expe-
rimental, la simulacién computacional. Esto presenta como principal ventaja;
la posibilidad de controlar todas las variables y analizar el efecto de una alte-
racion en cada una de ellas como se desee, sin necesidad de una intervencion
real, con bajo costo asociado y sin inconvenientes de caracter ético. Estos mo-
delos, aunque aun no representan cada uno de los detalles especificos de la
AR, permiten analizar tendencias, posibles resultados de diferentes técnicas,
evaluacion de alternativas y un constante aumento en el entendimiento del
funcionamiento global y particular de cada estructura. Posibilitando de esta
forma, dar respaldo al conocimiento empiricamente adquirido, y abordando
preguntas que de forma practica serian extremadamente complejas y costosas

de responder.

1.3.6. Objetivos

Este trabajo, tiene como objetivos principales, desarrollar un modelo
computacional de una articulacién de rodilla sana, el cual use como variable de
entrada la cinematica articular, obtenida a partir de la captura de movimiento
por esterofotogrametria. Ademads, simular computacionalmente la reconstruc-
cion de ligamento cruzado anterior, para luego someterla al mismo movimiento
y evaluar el efecto de variaciones en la reconstruccion, en comparacién con los

datos obtenidos de la articulacién sana.
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En particular se buscara cubrir los siguientes puntos:

Con respecto a la Captura de movimiento:

— Estudiar la aplicabilidad sobre la AR.

— Encontrar un modelo que reproduzca razonablemente la realidad articu-

lar.

> Realizar un ensayo de captura de movimiento de la AR de una persona

al subir un escaldn.

— Obtener a partir del ensayo las curvas de la cinematica de la AR.

Con respecto a la Simulacion Computacional:

— Crear un modelo de Elementos Finitos de una AR (sana y reconstruida)
que representa las estructuras necesarias para el caso de estudio.
— Incorporar las curvas de Captura de Movimiento como variable de en-

trada del modelo.

1

Evaluar el comportamiento de los modelos de AR sana y reconstruida.

I

Analizar la sensibilidad de la dinamica articular con respecto a cambios

en la reconstruccion de LCA.

1.3.7. Metodologia

Para cumplir con el objetivo planteado en la seccién anterior se propone
la metodologia que se esquematiza en la Figura 1.13 y se describe a continua-
cion. El trabajo se divide en dos etapas bien diferenciadas y el correspondiente
andlisis y comparacion de resultados. La Etapa 1 corresponde al estudio de
una AR en buen estado, mientras que la Etapa 2 corresponde al estudio de
una AR a la cual se le realiza una reconstruccion de ligamento cruzado ante-
rior (ver Figura 1.13). Asi mismo, cada una de las etapas puede segregarse en

dos fases, la fase de preparacién de datos (correspondiente a las tareas asig-

nadas con |este formato|) y la fase de procesamiento (correspondiente a las
tareas asignadas con |este formato|). Por tltimo, se contrarrestan y analizan

los resultados obtenidos en ambos estudios (representado en la Figura 1.13 con

este formatol).
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Captura de Modelo de Modelos | Tomografia

Movimiento C. Rigidos Materiales Resonancia

I

Cinematica

Geometria
de borde
Modelo de
Elementos Finitos

Ecuaciones Malla
de la AR sana
‘ Etapa 1 \_
Etapa 2 Materiales Injerto y
del injerto tlneles 6seos
T T —
Condiciones Nuevas Ecs. Nueva Z
de borde constitutivas malla >

( Modelo de
L Elementos Finitos

dela AR operada

Dindmica articular Dinamica articular

Analisis de J
sensibilidad

Figura 1.13: Esquema del procedimiento llevado a cabo en este trabajo.

I Resultados -
{Tensmnes en mmrt] [Tensmnes en LCA]

1.3.7.1. Etapa l

En la primer etapa se apunta a estudiar el comportamiento de la AR y en

particular del ligamento cruzado anterior, dada una tarea motora seleccionada.

La primer fase de la etapa 1, correspondiente a la preparacién de datos
para ingresar al modelo computacional de elementos finitos se compone de
tres tareas; la captura de la cinematica durante la tarea motora, la obtencion
de la geometria del paciente y la determinacién del comportamiento material
de cada estructura de la AR (ver Figura 1.13).

La Cinematica se obtiene mediante un estudio de esterofotogrametria en
un laboratorio de marcha. Este ensayo consta de la Captura de Movimiento
de un paciente, mediante la colocacion de marcadores reflectivos sobre la piel
en puntos especificos y la filmaciéon por un conjunto de camaras durante la

tarea motora. Posteriormente se realiza el ajuste de las trayectorias obtenidas
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de los marcadores a un Modelo de Cuerpos Rigidos de forma de optimizar
las trayectorias medidas con respecto al movimiento de los huesos del miembro
inferior.

Los Modelos Materiales se determinan a partir de la bibliografia, utili-
zando aquellos que proporcionan mejor relacion costo computacional-detalle,
ponderado por el interés sobre la estructura a modelar. No se realizaron en-
sayos para evaluar el comportamiento mecanico de ninguno de los materiales
que componen la AR.

La Geometria se obtiene a partir de la realizacién de una Tomografia
Computada al paciente. Esta permite determinar en detalle la geometria Osea
de la articulacién pero no presenta buena resolucion sobre los tejidos blandos.
Para atacar este inconveniente se le realiz6 una Resonancia Magnética al
paciente cuya resolucion sobre los tejidos blandos permitié obtener con mayor
detalle su geometria. Este trabajo fue realizado por el equipo del Proyecto Open
Knees (9; 60) el cual en su pégina online (https://simtk.org/projects/
openknee) pone a disposicién dicha geometria para su libre utilizacion.

Una vez completadas estas tareas se continta con la fase de procesamiento
de los datos desarrollando el Modelo de Elementos Finitos de la AR sana.
A partir de la geometria se crea la malla de elementos finitos y se imponen
relaciones entre las estructuras de la articulacion. El comportamiento mecanico
de cada estructura es determinado a partir de las ecuaciones constitutivas
implementadas y las restricciones de movimiento se imponen como condiciones
de borde cinematicas. Finalmente, con el problema completamente definido,

aplicando el Método de los Elementos Finitos se realizaron las simulaciones.

1.3.7.2. Etapa 2

La segunda etapa simula el comportamiento de la AR luego de una rLCA
mediante la técnica Single-Boundle (ver Seccién 1.3.4), cuando el paciente
realiza la misma tarea motora. Esto implica algunas modificaciones sobre la
informacion que se proporcioné como “input” y por lo tanto, el modelo de
elementos finitos de la AR operada es diferente.

En el caso de la Cinematica no se incorporaron cambios debido a que se
estudia el comportamiento de la AR y especificamente del injerto frente a las
mismas condiciones que el LCA sano.

En los Modelos Materiales se debe estudiar el comportamiento de los te-
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jidos blandos que sustituyen al LCA y determinar los Materiales del injerto,
resultando en cambios en las relaciones constitutivas.

En lo que refiere a la Geometria, se elimina el LCA y se crea la geometria
correspondiente al injerto. Ademas se realizan los tineles 6seos necesarios don-
de se insertan y fijan los injertos.

Completada la fase de preparacion de datos de la etapa 2, se repite el
proceso para crear un nuevo Modelo de Elementos Finitos de la AR
operada. Se impone la misma cineméatica como condiciones de borde, se genera
la malla de elementos finitos y las relaciones entre estructuras a partir de la
nueva geometria y se determina el comportamiento de los nuevos materiales.
Nuevamente, con el problema totalmente definido, aplicando el Método de los

Elementos Finitos se realizan simulaciones para obtener los resultados.

1.3.7.3. Resultados

Finalmente se analizan varios aspectos con estos ensayos computacionales.
En primera instancia se realiza una Comparacién entre los estados tensio-
nales del LCA y de los injertos sometidos a las mismas condiciones cinemati-
cas. Ademas, se evaluan los resultados de la dindmica articular resultante de
la articulacién sana y la reconstruida. Finalmente, se realiza un analisis de
sensibilidad al modelo de la AR operada, determinando el efecto, sobre las
tensiones y sobre la dindmica, de la posicién de las inserciones del injerto y el

tipo de injerto.
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Capitulo 2
Fundamentos teoricos

Entender el comportamiento biomecanico de la articulacion de la rodilla es
esencial para el desarrollo de las técnicas implementadas a la hora del diagnésti-
co, la intervenciéon quirturgica y la rehabilitacion. En los ultimos anos, el avance
de la tecnologia ha posibilitado incrementar exponencialmente la capacidad de
computo de las computadores, permitiendo que los modelos computaciona-
les surjan como una alternativa viable para comprender los mecanismos que
intervienen en esta compleja articulacién, evitando las dificultades tanto de
caracter experimental, como de disponibilidad de pacientes, fondos y tiempo
(125 26; 61). Es por estas razones que en las ultimas cuatro décadas se han
implementado cada vez con mayor frecuencia y detalle, modelos matemati-
cos para representar el comportamiento biomecanico y la interaccién de las

diferentes estructuras que componen la AR.

Uno de los primeros trabajos reportados considerando geometrias tridi-
mensionales fue realizado por Wismans et al. (5) en el cual representaron solo
las superficies 6seas, con caracteristicas de cuerpo rigido y los ligamentos co-
mo resortes no-lineales fijados en puntos sobre las superficies. Unos anos mas
tarde, en el trabajo de Andriacchi et al. (62) se desarrollé6 un nuevo modelo
matematico 3D que incorporaba la zona distal del fémur y los ligamentos de la
AR, aunque no tomé en cuenta los meniscos. El trabajo de Andriacchi et al.
demostré la alta dependencia de la respuesta de la AR con respecto a los grados
de libertad del movimiento (26). Desde entonces y hasta la actualidad, se han
desarrollado modelos con distinto grado de detalle geométrico dependiendo del
tejido que se busca estudiar y con variados modelos materiales para evaluar su

comportamiento mecénico y cinemético (12; 34; 63; 64; 65; 66; 67; 68).
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En las siguientes secciones se presentaran los fundamentos tedricos necesa-
rios para construir este trabajo, estableciendo las hipotesis, simplificaciones y

decisiones tomadas para cada paso.

2.1. Cinematica

Como se presentd en Seccién 1.3.7 del Capitulo 1, el modelo que se desa-
rrollé utiliza como una de sus condiciones de borde la cinemética de la arti-
culacién. Esta es obtenida, como se ve en la Figura 1.13, a partir de ensayos
de captura de movimiento y un modelo de cuerpos rigidos para optimizar los
resultados.

Uno de los primeros trabajos que presenta la captura del movimiento de
un miembro inferior fue el de Kadaba et al. (69) que realizé la filmacién de la
marcha de 40 pacientes, con varias camaras y con marcadores ubicados sobre
la piel, en el Hospital Helen Hayes (Nueva York - EEUU). Al siguiente afio,
Davis et al. (70) publicé un trabajo donde explica el protocolo desarrollado
en el laboratorio de marcha del Hospital de Ninos de Newington, durante
los nueve anos de trabajo previos. Estos trabajos marcaron los comienzos de
la captura de movimiento de la marcha humana. Alguno anos mas tarde, la
empresa Oxford Metrics (hoy VICON Motion Systems) desarroll6 su propio
modelo sobre los cimientos de estos trabajos creando el paquete Vicon Clinical
Manager y posteriormente el Protocolo de captura de movimiento Plug-in Gait
(PiG) que hoy en dia es el modelo més utilizado al rededor del mundo (71).

Aunque han sido desarrollados varios modelos de cuerpos rigidos y algo-
ritmos asociados para determinar la cinematica articular de los miembros in-
feriores, ain siguen siendo los mas mundialmente aceptados y reconocidos los
pertenecientes a la familia de modelos convencionales de la marcha (CGM por
sus siglas en inglés). Por lo tanto, a continuacién se describira el Protocolo de
captura de movimiento Plug-in Gait modificado (PiG,,) que pertenece a esta
familia y que es el utilizado en este trabajo.

La principal dificultad de todos los modelos de captura de movimiento
no invasivos, es que se desea inferir el movimiento relativo entre estructuras
(huesos) que se encuentran ocultas, dentro de un complejo sistema de tejidos
blandos, y por lo tanto, no se pueden medir directamente. El PiG,, realiza
una estimacion de la cinematica dsea, realizando un ajuste de un modelo de

cuerpos rigidos vinculados entre si, con la filmacién de la posicién en todo
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momento de marcadores ubicados sobre la piel.

El modelo PiG,, de miembros inferiores esta compuesto por 7 estructuras
rigidas que se denominan segmentos y representan las estructuras oseas. La
organizaciéon de las mismas es jerdarquica, lo que significa que tiene un orden a
partir del cual se define cada segmento. En la Figura 2.1 se muestra la cadena
cinematica que define el PiG,,, en la cual, el segmento raiz es la pelvis, a
partir de la cual se definen el fémur, luego la tibia y finalmente el pie. Entre
cada segmento se asume que existe un vinculo de tipo esférico, que permite

la rotaciéon en cada uno de los 3 ejes y por lo tanto proporciona 3 Grados de

Libertad (Degrees of Freedom) (DoF).

Derecha lzquierda

r PELVIS j\ CJ)\ Vinculo esférico
CRC q) ? CRC 3 DoF
CRC: Centro de rotacién
FEMUR FEMUR de la cadera
f]\ J\ CRR: Centro de rotacién
CRR ﬁ) CP CRR de la rodilla
TIBIA TIBIA CRT: Centro c_ie rotacién
del tobillo

CRT %?\ %P\ CRT

PIE PIE

Figura 2.1: Esquema del modelo de cuerpos rigidos del PiG,,.

Dado que la pelvis es considerada como el segmento raiz, debe ser el primero
en ubicarse en el espacio, para posteriormente definir y ubicar el resto de
los segmentos. Es aqui donde comienza la captura de movimiento mediante
esterofotogrametria, el cual es un procedimiento en el que se determinan las
trayectorias 3D de marcadores durante un lapso de tiempo, al superponer la
informacién obtenida por un conjunto de 2 o més cadmaras.

Por ejemplo, en la Figura 2.2 se aprecia la silueta de una persona con marca-
dores (circulos verdes) ubicados sobre la piel dentro de un volumen de control,
realizando una actividad mientras es filmado por 10 camaras simultdneamente.

Las camaras de video solo graban en frecuencias infrarrojas y emiten ondas
con estas caracteristicas que son reflejadas por los marcadores colocados sobre
la piel del paciente. De esta forma, al captar solamente las ondas reflejadas,
las filmaciones evitan gran cantidad de ruido, facilitando la ubicacion de los

marcadores y presentando buena precision.
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Figura 2.2: Esquema de un sistema de captura de movimiento con 10 camaras.
Fuente: https://www.vicon.com/visualization/.

Cada camara de video captura un conjunto de imagenes 2D y por lo tanto
no se podria inferir la posicién en el espacio de ningiin marcador por si sola. De
esta forma, el proceso de esterofotogrametria es el procedimiento de reconstruir

el espacio 3D a partir de imdgenes 2D (ver Figura 2.3) (72).

Para el caso de la captura de movimiento mediante marcadores, existe un
software central que es el encargado de procesar los videos colectados por cada
camara. El sistema se ocupa de tomar para cada cuadro, la imagen de cada
camara y asignar a los marcadores que se ven en ese instante las coordenadas
correspondientes en un sistema de referencia local de cada camara. En el caso
de ejemplo de la Figura 2.3, los sistemas de referencia local son (a, lA)) para la
cdmara 1y (¢, cf) para la camara 2. Una vez que estan localizados todos los
marcadores, se pasa a la instancia de reconstrucciéon 3D, que es una compo-
sicion de la informacién 2D y la posicién de cada camara que devuelve como
resultado la ubicaciéon de cada marcador en el sistema de referencia global
(Z,79,2). Al repetir este procedimiento para cada cuadro de la grabacion, se
pueden determinar las trayectorias de aquellos marcadores que fueron captados

por mas de una camara durante mas de un cuadro (72).

Como se ve en la Figura 2.2, hoy en dia es habitual el uso de mas de dos
camaras debido principalmente a las siguientes dos razones. Para la recons-

truccion 3D de la posicién de un marcador necesariamente éste debe haber
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sido captado por al menos 2 camaras, por lo tanto, si se tienen mas, es me-
nos probable que algiin marcador sea tapado durante un movimiento y no sea
captado por suficientes camaras. Por otro lado, como todo sistema experimen-
tal, cada equipo presenta determinada precisiéon y error, entonces se busca la
redundancia de informacién para reducir la componente aleatoria del error,

devolviendo resultados més confiables (72).

0el 2

&
e Ve
22
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>
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Figura 2.3: Esquema de reconstruccion del espacio 3D a partir de dos imégenes 2D

Para reconstruir la posicion y orientacién de los huesos una vez obtenida
las trayectorias de los marcadores sobre la piel, en necesario conocer la relacion
que hay entre ellos. Es importante resaltar aqui que los puntos reconstruidos
no son estacionarios con respecto a los huesos, debido principalmente al efecto
de los tejidos blandos entre el marcador y el hueso (72). Este efecto hace que la
estimacion de la estructura ésea no sea exacta y por lo tanto la reconstruccién
de los movimientos se transforme en un problema de optimizacién, buscando
la configuracion 6sea mas probable.

Los marcadores deben estar en posiciones conocidas para posteriormente

estimar la ubicacion y direccion de los huesos subyacentes a partir de ellos. Con
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este fin se han desarrollados diferentes protocolos de ubicacién de los marca-
dores en funcién de los algoritmos luego utilizados para el procesamiento. El
protocolo correspondiente al Pi(s,, se separa en tres etapas, Toma de Medidas
Antropométricas, Calibracion Estdatica y Captura de Movimiento y Optimiza-

cion.

2.1.1. Toma de Medidas Antropométricas

Esta etapa se realiza previo a la colocacién de los marcadores sobre el
paciente y consta de determinar algunas distancias mientras se lleva a cabo el

examen clinico habitual. Las medidas que se deben tomar son las siguientes:

» Masa Corporal (1til en el proceso de anédlisis dindmico, fuera del alcance
de este trabajo)

s Altura

» Distancia entre las Espinas Iliacas Anteriores Superiores (dasrs)

» Longitud de cada pierna (Lyiernan, Lpiernar)

= Ancho de las Rodillas

= Ancho del tobillo

2.1.2. Calibracion Estatica

Este es el procedimiento en el cual se genera el modelo de cuerpos rigidos
especifico para el ensayo a partir de la captura de aproximadamente 1 segundo
del paciente estatico, con los marcadores colocados como se ve en la Figura 2.4.
La modificacién a la que hace referencia el modelo PiG,, es a la inclusion de
los 4 marcadores mediales de las rodillas y el tobillo, mRKNEE, mLKNEE,
mRANK y mLANK (ver Figura 2.4). El modelo original, no posee estos 4
marcadores y ha sido demostrado que mejoran la estimacién del Centro de
Rotacién de la Rodilla (CRR) y del Centro de Rotacién del Tobillo (CRT), y

ademas, presentan la particularidad que solo se utilizan en la Prueba Estatica.

A continuacion se describe como se genera el modelo de cuerpos rigidos a
partir de la captura estatica. De aqui en mas, se denotard a la posicion del
(19X

punto “P” en la direccién “i” en el sistema de referencia “S” como “dz, y al

vector que lleva desde “S” a “P” como “dp.
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Marcadores analogos

de la pierna derecha _—~LPSIS: Espina lliaca Superior

- Posterior izquierda
RPSIS i

/2 _—-LASIS: Espina lliaca
Anterior lzquieda

CRC: Centro de Rotacién
de la Cadera

- LTHI: Muslo Izquierdo
| _—~mLKNE: Rodilla Izquierda Medial

CRR: Centro de Rotacion
de la Rodilla

—— LKNE: Rodilla Izquierda Lateral
_—LTIB: Tibia Izquierda

|_—-mLANK: Tobillo Izquierdo Medial

RTIB| ® _—-RHEE: Talén Izquierdo

-LAN K: Tobillo Izquierdo Lateral

CRT: Centro de Rotacion

RTOE del Tobillo
MRANK = LTOE: Dedo del pie
RHEE lzquierdo

Figura 2.4: Esquema de la posicion de los marcadores sobre la piel.

Pelvis
Como se mencioné anteriormente la Pelvis es el segmento raiz y para definirlo
se procede a partir de la posiciéon de los 4 marcadores asociados a la misma
(RPSIS, RASIS, LPSIS y LASIS en la Figura 2.4). En primer lugar se define
el plano que contiene a los 4 marcadores, o en su defecto, el plano que mejor
lo aproxima. Luego se define el origen de sistema de referencia local (“P” en
las Figuras) como el punto medio entre los marcadores LASIS y RASIS. Se
sigue definiendo el eje g, desde el origen y en direccién al marcador LASIS.
Posteriomente se define el eje Z, que nace en el origen y es ortogonal al plano
de la cadera y finalmente el eje &, como el producto vectorial 2, = g, X 2,. En

la Figura 2.5 se muestra el resultado del procedimiento.

Una vez definido el sistema de referencia de la pelvis se determina la po-
sicién del Centro de Rotacion de la Cadera (CRC) mediante regresiones ma-
tematicas basadas en estadisticas antropométricas, que fueron desarrolladas
en el trabajo de Dawis et al. (70). Considerando la geometria presentada en la
Figura 2.6 se puede determinar el CRC (“C” en las Figuras) en el sistema de

referencia de la pelvis como sigue.
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Figura 2.5: Definicion del sistema de referencia de la pelvis.

El trabajo de Dawis et al. (70) define los siguientes pardmetros:

0=0,5rad
B =0,314 rad
aaq = dASIS/2

mm = Radio del marcador

(2.1)

A partir de estos, se calculan las siguientes distancias (ver Figura 2.7):

bb = 0, 115L pjerna — 15,3

(2.2)
dAsisTroc = 07 1288LPie7’na - 487 56

Plano Coronal Plano Sagital
Zp

<~ dagis

Yp

!
bb P
s] Fay

C = X

Figura 2.6: Definicién del sistema de referencia de la cadera.
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Con estos datos, los valores de Fd%, Fd% y d% que ubican el CRC se

calculan como:

Pdé = bb COS(Q) sm(ﬂ) - (dAsisTroc + mm) COS(ﬁ)
C: < PdY = —(bbsin(f) — aa) (2.3)
Pdz, = —bbcos() cos(B) — (dasisTroc + mm) sin(3)
Definido el Centro de Rotacion de la Cadera, se determina el sistema de

referencia de la cadera con los ejes en la misma direcciéon que los del sistema

de la pelvis pero con origen en el CRC, ver Figura 2.7.

Figura 2.7: Esquema del sistema de referencia de la cadera.

Fémur:
La posicién del fémur serd especificada sobre el sistema de referencia de la
cadera y en funcién del centro de rotacién de la rodilla (CRR). En primera
instancia se define el plano que contiene al CRC y a los marcadores de la rodilla,
medial mLKNE y lateral LKNE (de la rodilla izquierda en este caso) que sera
el plano que contiene el eje principal del fémur (ver Figura 2.8). Luego, para
determinar el CRR (“R” en las Figuras) se utiliza la modificacién del modelo
PiG, el cual a partir de los dos marcadores de la rodilla define la posicion del
CRR como:

Cgzr _ (C ¢
dy = (“db e +€ digng) /2 c= Cdmrxne +° diknE
R:QCdy = (“dy v +€ digng) /2 — “dr= 2

m

“di = (CdwaKNE +6 diKNE) /2

(2.4)
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Una vez determinado el CRR se define el eje zi desde el origen y en di-
reccién proximal hacia el CRC, se sigue determinando el vector xz normal al
plano creado por los marcadores de la rodilla y el CRC. Finalmente, el vector
que completa la terna ortogonal yg, es definido como el resultado del producto
vectorial zg X rr. En la Figura 2.8 se muestra esquematicamente el sistema de

referencia asociado a la articulacion de la rodilla.

Figura 2.8: Definicién del sistema de referencia de la rodilla.

Durante este procedimiento también se determina la posicién del marcador
del muslo (LTHI para la pierna izquierda, ver Figura 2.8) en relacién al sistema
de la pelvis, es decir, se determina * JLTHI , que sera util en la captura de

movimiento de la siguiente etapa.

Tibia:
La posicion y orientacién de la tibia se determina entre los centros de rotacion
de la rodilla y el tobillo, en el sistema de referencia de la rodilla. El procedi-
miento para calcular el CRT es analogo al que se realiza para determinar el
CRR. Se determina el plano que contendré al eje principal de la tibia, como
aquel que pasa por los centros de los marcadores lateral y medial del tobillo
(LANK y mLANK respectivamente, para la pierna izquierda ) y el CRR (ver
Figura 2.9). Luego, el CRT (“T” en las Figuras) se define con respecto al CRR
(dada su relacién jerarquica) y es calculado, como se muestra en las Ecuaciones

2.5, como el punto medio entre los marcadores mencionados.
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Rdg = (Rt pank +7 diani) /2 BT vne P dos
- mLANK LANK
T:q Ry = (RdgnLANK +5 d%ANK) /2 = Tdp = 5
Bz = (Rd2pani +7 diani) /2

(2.5)

Definido el CRT, se determina el eje zr desde este origen y proximalmente
hacia el CRR. Se sigue con el eje x7 también desde el origen y normal al plano
principal de la tibia. Finalmente se define el eje yr como aquel que completa

el sistema ortogonal, es decir, yr = zp X x7.

Figura 2.9: Definicién del sistema de referencia del tobillo.

En este procedimiento también se determina la posicién del marcador de
la tibia (LTIB para la pierna izquierda, ver Figura 2.9) en relacién al sistema
de referencia de la rodilla, es decir, se determina * JLTHI y P d}THI para la
pierna izquierda y derecha respectivamente, que seran utiles en la captura de

movimiento de la siguiente etapa.

Pie:
La posicién y la orientacién de cada estructura del pie en el momento de
estudiar la rodilla no es relevante (69; 70; 73; 74; 75), por lo tanto, se considera
todo el pie simplemente como un segmento que articula en el CRT. La posicion
de este segmento es calculada a partir de dos marcadores (ver Figura 2.10),
uno colocado en el talén y otro en el quinto metatarsiano (LHEE y LTOE
respectivamente, correspondientes a la pierna izquierda). El origen del sistema

de referencia del pie (“P”) se considera que coincide con el marcador del quinto
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metatarsiano y de esta forma, se define la posicion de P en el sistema de

referencia del tobillo como en la Ecuacion 2.6.

TJP = TJLTOE (2.6)

A continuacion se define el plano principal del pie como aquel que intersecta
los dos marcadores mencionados y el CRT como se ve en la Figura 2.10.

Los ejes correspondientes al sistema de referencia del pie se definen como
sigue. El eje zp desde el origen P y posteriormente hacia el CRT, se continia
con el eje yp también desde el origen y normal al plano principal del pie.

Finalmente se define el eje xp ortogonal a yp y zp, es decir, xp = yp X zp.

Figura 2.10: Definicién del sistema de referencia del pie.

Este procedimiento se lleva a cabo en ambos miembros inferiores permi-
tiendo definir completamente los 7 segmentos que componen el modelo PiG,,
a partir de la posicién del segmento raiz. Finalmente, el ultimo paso de esta
etapa es generar los Marcadores del Modelo, los cuales son elementos virtuales
ubicados exactamente donde se encuentran los marcadores reales durante la
calibracién. Estos marcadores virtuales se encuentran rigidamente unidos al
modelo de cuerpos rigidos, son independientes de la informaciéon que se reco-
lectara durante la captura de movimiento y son los elementos de referencia
para el ajuste de las mediciones experimentales.

En la Figura 2.11 se aprecia el esquema de todos los sistemas de referen-
cia definidos sobre los miembros inferiores. Ademas, se ven las posiciones de
los marcadores sobre la piel que permiten esto, y que también seran capaces
de caracterizar el movimiento de los miembros inferiores durante la prueba

dindmica. Este modelo, ha sido probado y validado continuamente durante las
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Figura 2.11: Esquema de todos los sistemas de referencia de la pierna izquierda.

ultimas 3 décadas (76; 77; 78; 79; 80; 81; 82; 83) y a pesar de que se han
implementado nuevos protocolos que eluden algunas de las dificultades que el

PiG,, presenta, éste sigue siendo el estandar (74; 75; 71).

2.1.3. Captura de Movimiento y Optimizacion

Esta etapa comprende el proceso de grabar el movimiento del paciente
con un sistema de camaras tal y como se explico previamente, mientras éste
realiza una tarea motora especifica y controlada. A diferencia de la Calibra-
cion Estatica, en esta etapa se realizan movimientos y los marcadores de cada
segmento no se desplazan como un sistema de cuerpos rigidos debido al movi-
miento relativo entre su ubicacion sobre la piel y los huesos subyascentes, los
cuales si desplazan como cuerpos rigidos. Este movimiento relativo es funcién

de multiples factores como: los tejidos debajo de la piel, el reclutamiento de
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fibras, la forma y los niveles de activacion muscular relacionados con la acti-
vidad motora (84; 85; 86). En la literatura, este efecto es conocido como Soft
Tissue Artefacts (STA) y aunque se han llevado a cabo numerosos estudios
(84; 85; 86; 87; 88; 89; 90) para evaluar su comportamiento, su efecto sobre
la cineméatica y métodos para compensar su movimiento, atin no hay consenso
cientifico de que técnica produce mejores resultados (84; 86).

Debido al movimiento relativo no rigido entre los marcadores de un mismo
segmento, es necesario un estudio de optimizacion para estimar la posicién
mas probable de los huesos del tren inferior. Consideremos entonces el sistema
de la Figura 2.12 donde se ve una pierna con sus respectivos marcadores en
la calibraciéon estatica y luego en una posiciéon aleatoria mientras se realiza la

captura de movimiento.

Figura 2.12: Izquierda: Calibraciéon Estatica - Derecha: Movimiento de pierna iz-
quierda

A la izquierda de la Figura 2.12 se esquematiza una pierna con sus respec-
tivos marcadores durante la calibracién, y los vectores que ubican al marcador
del muslo y al de la rodilla en el sistema de coordenadas de la cadera (C(f LTHIY
‘q, rru1 respectivamente). Cabe recordar que en esta instancia los marcadores

virtuales y reales coinciden. A la derecha de la Figura 2.12 se puede ver un es-
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quema de un cuadro de la captura de movimiento, cuando el individuo estaria
elevando su pierna izquierda. En la misma, se ven los marcadores virtuales
(circulos vacios), que por definicién son estacionarios con respecto al segmento
al cual corresponden (fémur en este caso), y se observan los marcadores reales
(circulos rellenos) que idealmente deberfan coincidir con los virtuales pero no
ocurre por el efecto STA previamente mencionado. Notese que en la rodilla
solo se encuentra el marcador lateral y no asi el medial, esto es porque este
ultimo se usa solamente en la calibracién y no en la captura del movimiento.

En la Figura 2.13 se realizdé un zoom de la zona de interés y se definieron
ademas los vectores CJET o1y Cd_i xn g como aquellos que ubican a los marca-
dores LTHI y LKNE reales respectivamente, en el sistema de referencia de la
cadera, durante la captura de movimiento. También se define el vector error
(€;) de cada marcador para cada instante de tiempo, como la diferencia entre
un marcador virtual “” (de un segmento éseo) y el marcador real asociado
(Ecuacién 2.7).

&= Cd,— °d (2.7)

También se representan en la Figura 2.13 los dos vectores error correspon-

dientes del segmento del fémur, €757 v €LxNE-

Figura 2.13: Detalle del Movimiento de pierna izquierda

El objetivo de definir los errores de los marcadores reales con respecto a
los virtuales es encontrar para cada cuadro de la captura de movimiento la

posicion de todos los segmentos déseos, sujetos a sus vinculos, que reduce la
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suma de la norma del error de cada marcador “€;”. Si tenemos n numeros de

marcadores asociados a m segmentos consecutivos, se define E como sigue.

J—ldi _ J—ld:

(2.8)

E=lall =) 3
i=1

j=1 i=1

Hasta ahora el proceso de captura de movimiento consta de una filmacion
dindmica y un proceso de optimizacion el cual busca la configuracién dsea (que
denominaremos q) que minimiza el error. Notando ademds que el vector €; es
independiente del referencial, el problema se puede plantear de la siguiente

forma:

—

d; — d¥|| es minimo. (2.9)

OPT: Determinar q t.q. Z ‘
i=1

La solucién de la Ecuacién 2.9 podria resultar en configuraciones q que no
respeten la cinematica real del modelo de cuerpos rigidos, por ejemplo, que
los todos los vinculos se consideran como articulaciones esféricas. Por lo tanto,
hace falta imponer sobre el problema de la Ecuacién 2.9 algunas restricciones.
Para definir matematicamente las restricciones reales del sistema es necesario
definir un sistema de referencia genérico en relacién al sistema de referencia

global del laboratorio de marcha.

X

Figura 2.14: Traslado y rotacién de un sistema de coordenadas

El origen de un sistema de coordenadas se define simplemente ubicando el

punto en el espacio a través de 3 coordenadas como se ve en la Figura 2.14,
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sin embargo, definir su orientacién es mas complejo, ésta se define a partir de
una matriz de rotacién A; de dimensiones 3x3. El hecho de que la matriz de
rotacion esté determinada por 9 entradas no significa que agregue 9 incégnitas,
de hecho se puede demostrar que solo 3 de esos parametros son independientes
(ver referencia (91)).

Si se definen los ejes (a, b, c) en el sistema de referencia global, una forma
simple de conocer la matriz de rotacion A es la siguiente. Suponiendo que se
tiene el caso de la Figura 2.14, en la cual el sistema (x, y, z) es el global y
el sistema (x’, y’, z’) se corresponde a la traslaciéon del mismo por el vector
(t1, ta, t3) que lleva al origen del sistema (a, b, c). Al escribir cada uno de los
ejes (a,b,c) en funcién de sus componentes segin el sistema (x’, y’, z’), la

matriz A se halla como en la Ecuacién 2.10:

a= (Clx/, Ay, az')T (7% b:c’ Cy/
b= (baj/, by/, bZ/)T = A= (a, b, C) = a’y’ by’ Cy’ (210)
c= (cu,cy,co)t ay by cy

Ademads, como el sistema (x’, y’, z’) es simplemente una traslacién del
sistema global (x, y, z), la descomposicién del sistema (a, b, c) es idéntica en

ambos sistemas, entonces la Fcuacién 2.10 se simplifica a la Ecuacion 2.11:

A=la, b, ¢ (2.11)
a, b, c,

A partir de la definicion de la Ecuacién 2.11 se puede definir la posicién de
un punto “Q)” cualquiera en el sistema de referencia global (JQ), en funcion de
su posicién con respecto a otro sistema inercial conocido (xp, yp, zp), de la

siguiente forma:

CTQ = Cfp + Ap PCZQ (212)

Siendo Jp el vector al origen del sistema (xp, yp, zp) y Ap la matriz de
rotacién asociada.

Para implementar los vinculos esféricos se puede considerar el siguiente ra-
zonamiento, véase la Figura 2.15, el punto “Q)” (en el centro de la articulacion),

puede ser definido utilizando la Ecuacién 2.12 recorriendo el camino que pasa
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por “P” o el que pasa por “R”, de esta forma se llega a la siguiente restriccion.

do = dp + Ap Pdg = dp + Ar Fdy

o - - 5 2.13
Se define: ©°f =dp + Ap PdQ—dR—AR RdQ:() ( )

Sistema Global

y

Figura 2.15: Esquema de vinculo esférico en el sistema de referencia global

De la Ecuacion 2.13 se extraen las restricciones que debe cumplir el pro-
blema de optimizacién para cada una de las 6 articulaciones consideradas para
que el resultado sea consistente con el modelo del sistema de cuerpos rigidos.
Finalmente, se agregan las restricciones a la Ecuaciéon 2.9 para completar el

problema de optimizacion, resultando en la Ecuacion 2.14.

Sea minimo.

Y ||di - di
sujeto a: O/ (art) =0  V art

OPT: Determinar q t.q. { (2.14)

Siendo “art” las 6 articulaciones del modelo.

El problema de la Ecuacion 2.14 se resuelve para cada cuadro de la captura
de movimiento y una vez determinadas todas las configuraciones 6ptimas de
cada instante q(cuadro) se obtienen las curvas de los angulos de las articula-
ciones de interés (la rodilla en este caso) definidas en las direcciones que son
utilizadas en la descripcién clinica de los movimientos tridimensionales de la
articulacién (27; 28):

» Flexion - Extensién: Giro en R segtn el eje yg
= Rotacion Interna - Externa: Giro en R segun el eje zp

= Varo - Valgo: Giro en R segun el eje zp
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2.2. Aplicaciones del Método de Elementos
Finitos en la AR

Entender el comportamiento biomecanico de la rodilla es esencial para desa-
rrollar mejores técnicas de diagnostico, realizar comparaciones objetivas de
intervenciones quirirgicas y facilitar la evaluacion de nuevos tejidos de reem-

plazo.

Sin embargo la evaluacion in vivo del comportamiento biomecanico de la
rodilla varia desde compleja a imposible en la mayoria de los casos. Es por esto
que desde la década del 70 se estan desarrollando modelos computacionales
que representen la misma e intentan evaluar su desempeno ante diferentes

escenarios (26; 92).

Crowninshield et al.(93) presentaron uno de los primeros trabajos que mo-
dela matematicamente la articulacion de la rodilla, evaluando el rol de cada
uno de los principales ligamentos (representados por 13 estructuras) en la esta-
bilidad de la articulacién frente a cargas externas. Wismas et al. (5), unos anos
mas tarde, desarrollé un modelo matemético (ver Figura 2.16) que permitié
estudiar los movimientos relativos y las fuerzas en la rodilla, con resultados
similares a los presentados en trabajos experimentales previos. En este trabajo
considero la tibia y el fémur como cuerpos rigidos, de los cuales se representd
solamente su superficie articular como polinomios en el espacio, mientras que
los ligamentos fueron modelados como resortes no-lineales con inserciones pun-

tuales en los huesos.

condyle 2

tondyle 1

Figura 2.16: Superficies articulares y aproximacién matematica - Fuente: Wismans
et al. (5).



Posteriormente, Andriacchi et al., Essinger et al. y Blankevoort et al. desa-
rrollaron modelos matematicos de la articulacion para estudiar diferentes efec-
tos. En el primero (62) se estudia el comportamiento de la rodilla en funcién a
las cargas y las restricciones, el segundo (94) evalué la biomecénica en términos
de presion de contacto y distribucién de tensiones para rodillas con prétesis de
condilos y el tercero (6) estudid las caracteristicas del contacto articular por

dos modelos diferentes.

Fémur
¥
Tibia
(a) Rotacién de la tibia con res- (b) Estructuras modeladas en el
pecto al fémur de Andriacchi et trabajo de FEssinger et al. (94).

al. (62).

%

Figura 2.17: Esquemas de los modelos matematicos utilizados en Blankevoort et

al. (6).

Aunque estos modelos matemaéticos han sido invaluables para el entendi-
miento del comportamiento de cada estructura que compone la articulacion,
presentan limitaciones inherentes a la complejidad de un modelo matemaético
analitico para representar una articulacién tan compleja como la rodilla con su

variedad de estructuras (26). De esta forma, a finales de la década del 90, co-
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mienzan a ser presentados modelos 2D y 3D analizados mediante el Método de
Elementos Finitos (MEF), técnica ampliamente validada en muchos aspectos
de la ingenieria y cuyo uso en biomecanica se ha ido incrementando, trans-
formandose en una herramienta prometedora para el estudio y la simulacion
de biosistemas (26; 92; 95; 96; 97).

El trabajo presentado por Li et al. (7) fue uno de los primeros anélisis 3D
que estudia la articulacién Tibio-Femoral mediante el MEF (ver Figura 2.18),
este trabajo predijo la cinemaética articular y las fuerzas sobre los ligamentos en
respuestas a cargas externas. La geometria en este trabajo fue obtenida a par-
tir de MRI de una rodilla cadavérica y se model6 el cartilago como un material
elastico, los meniscos como grupos de resortes de rigidez equivalente, los liga-
mentos como resortes no-lineales y los huesos como cuerpos rigidos. El mismo
espécimen fue testado en el Sistema Universal sensor de Fuerza-Momento y los
resultados presentaron una similitud que validé el modelo computacional e im-
pulso al desarrollo de modelos mas avanzados, demostrando el gran potencial
para el analisis del efecto de la reconstruccion de ligamentos. Desde entonces se
ha profundizado en el estudio de la AR en diferentes aspectos como, respuesta
biomecanica de cada estructura frente a cargas externas (12; 98), degeneracion
del cartilago articular (99; 100), influencia de la geometria ésea y de la forma
de los meniscos (13; 101) y respuesta bifdsica del cartilago (98; 102; 103) entre
muchos otros. Hoy en dia, este método es el mas popular y ha sido implemen-
tado extensamente en los ultimos 30 anos para crear modelos 3D del complejo

de la AR, en un gran ntimero de publicaciones cientificas (26; 92; 95; 96; 97).

Medial

Lateral

Figura 2.18: Modelo de Elementos Finitos obtenido mediante segmentacién de
MRI - Fuente: Li et al. (7).
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2.3. Modelos Materiales

Si un cuerpo no rigido es sometido a fuerzas externas, éste se deforma adop-
tando una configuracion de equilibrio en el espacio. Al deformarse, se define
la funcién de deformacion y(X) tal que; dada la posicién de una particula X
del sélido en la configuracién de referencia (Bg), devuelve la configuracion de-
formada (B;). En el ejemplo de la Figura 2.19 se muestra como una particula
ubicada en la posiciéon P pasa a ocupar la posicion p luego de que el elemento

es deformado (y(P) = p).

BR Bt
X(X)
/_\.
U;
Configuracion de Configuracion
referencia deformada

Figura 2.19: Cuerpo sometido a fuerzas externas en su configuracién de referencia
y su configuracion deformada.

Definiendo el vector desplazamiento u; de la particula i—ésima, como aquel
que desde X; apunta a x;, la funcién x queda definida como: x(X;) = X; + u;.
Dada que la deformacién del sélido es considerada continua, la funcién de
deformacion debe ser diferenciable y a partir de ésta se define F como el
gradiente material (V,,) de la deformacién, ésto es, F = V,,x(X). Donde
cada entrada de F se define como se expresa en la Ecuacién 2.15.

Ou; ‘ 1 sii=y
Ej = 5@']’ + = siendo (5”- = (215)

0X L

j 0 sit#7
Definido el tensor F es posible definir el tensor de deformaciones de Cauchy-

Green por derecha C como:

C=F"F. (2.16)

Mientras el gradiente de desplazamientos permanezca pequeno es casi in-

diferente si cada magnitud estd referida a la configuracién de referencia o a
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la deformada (ésta es conocida como la hipétesis de pequerias deformaciones).
Sin embargo, cuando no es valida esta asuncién (como en las deformaciones
de los ligamentos) es ineludible la necesidad de definir claramente el dominio
sobre el cual esta definida cada magnitud (104). En el caso de las tensiones es
habitual querer conocer las solicitaciones reales (la fuerza real dividido el drea
real sobre la cual estd aplicada) a las que estd sometido un cuerpo determina-
do. El tensor de tensiones que contiene estas solicitaciones reales es llamado
el Tensor de Cauchy o. Por ejemplo, si tenemos el cuerpo de la Figura 2.20
al cual se le aplican las fuerzas que alli se ven, sea P un punto cualquiera, el
tensor ¢ para ese punto representado con el cubo diferencial de la misma figura

queda como en la Ecuacion 2.17.

Iy

Figura 2.20: Representacion del tensor de Tensiones de Cauchy. Fuente: https:
//es.wikipedia.org/wiki/Tensor_tension

011 012 013
0= 1021 022 023 (2.17)

031 032 033
Como las tensiones representadas por el tensor de Cauchy son las “reales”,
éstas se encuentran referidas a la configuracion actual (o deformada) que ha-
bitualmente en mecanica del sélido se desconoce. Esto lleva a que el abordaje
mas comun para describir la dindmica de una cuerpo, sea utilizar una medida
de tension auxiliar que se defina sobre una configuracién de referencia cono-
cida. En analisis no lineal este tensor es el Segundo Tensor de Tensiones de
Piola-Kirchhoff o Tensor de Cosserat S el cual se relaciona con el tensor o a

través de la Ecuacién 2.18.
oc=J'F-S-FT Siendo J = det(F) (2.18)
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Por lo tanto, conocer el tensor S es sinénimo, en mecanica del sélido, de co-
nocer el estado tensional de un cuerpo sometido a determinadas solicitaciones.
Sin embargo, para determinar la deformacion causada sobre el cuerpo por ac-
cién de dichas cargas hace falta conocer cémo es el comportamiento mecénico
del material, es decir, cémo se relacionan las tensiones con las deformaciones.
Esto se presenta en la siguiente seccién para los materiales que intervienen en

el andlisis llevado a cabo en el presente trabajo.

2.3.1. Hiperelastico Transversalmente Isotrépico

Un material Hiperelastico tiene la capacidad de retornar a su estado inicial
una vez que la carga que ocasioné la deformacion desaparece, o lo que es lo
mismo, el trabajo realizado al deformar este material se recupera durante el

proceso de descarga, por lo tanto, no hay discipacion de energia.

El material Transversalmente Isotrépico es habitualmente empleado para
modelar tejidos bioldgicos fibrosos que presentan una direccién preferencial, es
decir que no son isotrépicos, tales como los ligamentos, el tejido del corazén
o de los pulmones (105; 10). Es directo relacionar que la presencia de fibras,
en una matriz isotrépica, provoca la pérdida de esta caracteristica al consi-
derar el material compuesto. Sin embargo, si las fibras estan alineadas segin
alguna direccién preferencial, aiin se puede considerar que el comportamiento
mecanico del plano normal a esta direccién continua siendo isotrépico, de ahi

el nombre de este tipo de materiales “Transversalmente Isotropico”.

Un material Hiperelastico propone la existencia de una funcién de energia
libre de Helmholtz ¥ definida por unidad de volumen de referencia. Esta fun-
cién es conocida como Densidad de Energia de Deformaciéon (DED) y para
materiales hiperelasticos solo depende del gradiente de deformaciones F, en-
tonces ¥ = U(F) (105).

A continuacién se desarrolla la expresion de la funcién de DED para un
material transversalmente isotropico y su relacion con las tensiones internas,
es decir, se obtendra la ecuacion constitutiva especifica para este tipo de

materiales.

Como se mencioné previamente, el segundo tensor de tensiones de Piola-
Kirchhoff S, es necesario para la determinaciéon de las tensiones internas.

Ademas, permite deducir una expresion para el comportamiento del material
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a partir de su relacién con la funcién ¥ (Ecuacién 2.19):

2U(C)

S=2
0C

(2.19)

Donde se consideré que W(F) y ¥(C) son expresiones equivalentes por la Ecua-
cién 2.16.

Para continuar se desarrolld la funcién de energia, tal y como propone
Weiss (8), asumiendo que la DED de un material compuesto, con una direccién
preferencial, puede escribirse como la adicién de las funciones de densidad de

energia correspondientes a cada componente. Esto es:
U(C,a") = v™(C) + v/ (C,a) (2.20)

Donde los superindices m y f hacen referencia a la substancia matriz y a las
fibras respectivamente, y @ es la direccién de las fibras en la configuracién de
referencia.

Ademas considerando los dos siguientes resultados:

Resultado 1:

Cualquier funcién isétropa puede ser definida en funcién de sus invarian-

tes principales (ver (106) por su demostracion):

]1 = tT(C)
. 1
U(C) = V(I, I, I3) Siendoq I, = 3 (tr(C)? — C:C) (2.21)
13 - det(C) = J2

Resultado 2:
Una funcién ¥/ que corresponda a la energia aportada por la deformacién
de fibras organizadas undimensionalmente, puede ser definida a partir de

dos magnitudes como sigue (ver (107) por su demostracién):
U/ (C,a%) = Vi (1y, I5) (2.22)

Siendo I, e I5 los pseudo-invariantes cuatro y cinco definidos como:

l]4 CJOZAQ

—D.
n ;=3 C*.q°

Donde A es el estiramiento de la fibra medido como L/ L.
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La Ecuacion 2.20 puede reescribirse como sigue:
U(C,ad%) = V™ (I, I, I3) + W/ (14, I5) (2.23)

Sin embargo, dado que muchos de los efectos gobernados por el quinto
pseudo-invariante pueden ser introducidos mediante la derivada de la funcién
segun el cuarto pseudo-invariante (108), es habitual que la dependencia de ¥

con [5 sea omitida, resultando en la expresion de la Ecuacion 2.24.

U(C,a) = U™ (I, I, Is) + V7 (1) (2.24)

Por conveniencia se separa la funcion W™ en sus componentes volumétrica,
la cual es funcién tinicamente del tercer invariante, y su componente desvia-
dora, la cual depende del primero y del segundo, modificados. La funcién de

DED de la substancia matriz queda entonces:

V() = W (1) + W (T, o) (2.25)

Siendo el simbolo ~ una identificacién que denota a los invariantes rela-
cionados a la componente desviadora del tensor de deformaciones de Cauchy-

Green por derecha (C) definidos a partir de la Ecuacién 2.26 (108).

C=F'F y F=J'3F (2.26)

El término asociado a la compresibilidad se modela como una funcién de
penalizacion del jacobiano (Ecuacién 2.27), siendo ésta la forma estandar con la
que se representan los materiales cuasi-incompresibles que simulan las matrices
de los tejidos biolégicos (109).

(L) = S in(VT)? (2.27)

Donde K es el médulo de compresibilidad.

Por otro lado, el término desviatorio se model6 como un material hiper-
eldstico, is6tropo, incompresible (dado que este término debe ser isécoro),
genérico, conocido como Mooney-Rivlin, cuya expresién para la funciéon de

DED se presenta en la Ecuacién 2.28
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(I, I) = Ci(I, — 3) + Ca(Iy — 3) (2.28)

Donde C; y C5 son coeficientes que definen el comportamiento del material
Mooney-Rivlin y en particular, si la constante C; = 0 este modelo reproduce

la version incompresible del material conocido como Neo-Hookean.

De esta forma queda definida la funciéon de DED del la substancia matriz
(Ecuacién 2.29) mediante la adicién de sus componentes desviadora (Ecuacién

2.28) y volumétrica (Ecuacién 2.27).

(C) = Oy (F —3) + Co( — 3) + %zn(ﬁ,)? (2.29)

Una vez descrito el comportamiento de la substancia matriz, se debe desa-
rrollar el comportamiento de las fibras y la dependencia de la funcién de DED
del material compuesto, con la direccién preferencial. Segiin Weiss (8) existen
al menos dos formas de introducir la dependencua direccional de la deforma-
cién del material en la funcion de energia; la primera es restringir la forma en la
que la energia puede depender de la deformacion, mientras que la segunda seria
introducir explicitamente un vector que represente la direcciéon preferencial de
las fibras. En el presente desarrollo ya ha sido introducida esta dependencia
directamente incorporando el vector @ por lo tanto continuar con el segundo

enfoque resulta lo natural.

Para determinar la forma funcional de W/, Weiss en su tesis doctoral en
1995 (8) realizé algunas observaciones y ensayos, desarrollando luego un mo-
delo que sigue vigente hoy en dia. Weiss noté que las fibras de colageno solo
pueden ser traccionadas (no se resisten a la compresién), ademéas mostré que la
relacién tension-estiramiento para el colageno puede ser bien aproximada por
una regién exponencial al comienzo seguida por una zona lineal (ver Figura
2.21). La zona exponencial representa la rigidez incremental al reclutar y ali-
near acumulativamente las fibras de coldgeno y la region lineal es simplemente
la rigidez equivalente de las fibras cuando todas se encuentran en reclutadas y

alineadas.

Estas observaciones derivaron en que ¥/ podia ser una funcién que cum-

pliera la Ecuacion 2.30.
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Figura 2.21: Respuesta de los ensayos experimentales del tendén Fascia Lata, en
la direccién de las fibras, presentado en (8).

. 0, X<1

~ U 5 ~

) = ,\_a}v\ =< (4 (604@71) - 1) , T< <\ (2.30)
CsX+ Co, Az

Aqui, \* es el estiramiento en el cual todas las fibras se alinean y comienzan
a tensionarse de forma igualitaria. El coeficiente ('3 escala la tensién exponen-
cial, el Cy controla la taza de reclutamiento de las fibras y C5 representa la
rigidez equivalente de las fibras. El dltimo coeficiente Cy es aquel que le da
continuidad a la curva Tensién-Estiramiento de la Figura 2.21 en A* (8).

Una vez obtenidas las expresiones de las Ecuaciones 2.29 y 2.30 se puede
avanzar para determinar la expresion correspondiente al Segundo tensor de
Piola-Kirchhoff S.

Hasta ahora se tiene que la funcién de densidad de energia de deformacion
de un material hiperelastico transversalmente isotropico y cuasi-incompresible

es:

U(C,a%) = Cy (I —3) + Co(l, — 3) + %m(@)? + U/ (I) (2.31)
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De la Ecuacion 2.19 se tiene que debemos derivar esta expresion segun el
tensor de deformaciones C, utilizando la regla de la cadena para cada término

en funcién de los invariantes, se llega a la Ecuacién 2.32:

S=2——=2(0; 2 4+, + U

ov ol o1, 0l 0L
oC (flac roc T Viac a_c> (232

Donde en la Ecuacion 2.32 y en adelante se utilizara la siguiente simplifica-
cion en la notacion de las derivadas parciales para facilitar la lectura de las ex-
presiones, evitando el exceso de simbologia: 0V /01; = Wy, 0V/0Iy = Vs,
etc .

Cada uno de los sumandos de la Ecuacion 2.32 es un producto de deriva-
das. Los primeros factores (W7, W7 , etc...) dependen de la funcién de energia
utilizada y por lo tanto no son genéricos, mientras que los segundos factores

de cada sumando se calculan rapidamente y valen:

oI, 01, 0C

it} 2/3
aC  oC aC =1
oI, 01,0C .
— = L1 - 2/3
oC — 90 dC =(h1-ch)J
(2.33)
oI
8_03[30_T - [3C_1
oI, 0I,0C

gl 2/3
oC ~ ag o0 (@@ @) )

Donde 1 representa el tensor identidad de orden 2.

Las derivadas de la funcion ¥ segun los primeros dos invariantes son tri-

viales y se muestra a continuacion.

U =G

2.34
v, - C, (2.34)

Para calcular la derivada de U segin el tercer invariante se utiliza que
J = /I3 (ver Ecuacién 2.21) y se utiliza la regla de la cadena, esto resulta en

la Ecuacion 2.35:
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_IK/2)In(VE) K
Uy, = o = S sin() (2.35)

Finalmente, se debe analizar las derivada de funcion DED del material

compuesto con respecto al cuarto pseudo-invariante. Puesto que en la Ecua-
—ou! _
cion 2.30 se tiene la expresion para el término A—, se determina como se

relaciona el mismo con la derivada buscada.
Cowf owfox  awf oI
o,  ox oI, O\ 0l

Donde en la primer igualdad se utiliza la definicién y que el término de la

P~

1y

(2.36)

DED que depende de f4 es solo el correspondiente a las fibras. En la segunda
se implementa la regla de la cadena convenientemente y a la tercera se llega
utilizando que Iy = N2 Luego, resolviendo la ultima derivada donde aparece

la raiz, se tiene:

o/ I
! L (2.37)

—_— 1 —_—
o, 2\/?4 2

Agrupando los resultados de las Ecuaciones 2.36 y 2.37 se llega a la expre-

sion correspondiente a Wy que se presenta en la Ecuacion 2.38:
ov 1 ~ov /1
LN 2 OX \2)\2

Una vez resueltos todos los términos es posible rearmar la Ecuacion 2.32,
utilizando las Ecuaciones 2.33, 2.34, 2.35 y 2.38, obteniéndose:

S=2

T2 N o3z 203

10, + (111 — CT) Cy K In(J)C™" + Mf(}v\)] (2.39)

Siendo f (X) la funcién partida que se definié en la Ecuacién 2.30.
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Capitulo 3

Captura de Movimiento y

Procesamiento

En esta seccion se presenta el procedimiento que se realizo para obtener las
curvas de los angulos anatémicos de la rodilla derecha de un sujeto, al realizar
la tarea motora solicitada, de subir un escalén con la pierna derecha. Esta
tarea motora fue seleccionada dado que es habitual en la vida diaria humana

pero es mas exigente que otras como caminar (85; 89).

3.1. Consideraciones

Se selecciond un sujeto sano, sin historial de patologias previas que afecten
el normal desarrollo de la tarea motora.
El laboratorio de marcha en el cual se realizé la captura esta ubicado en el
Hospital de Clinicas (Montevideo, Uruguay) y cuenta con un sistema VICON

de 8 camaras que cubre un espacio fisico de aproximadamente 5 X 7 x 2, 5m.

3.2. Procedimiento

Para comenzar se toman las medidas antropométricas necesarias menciona-
das en la Seccion 2.1.1 a excepcién de la masa corporal dado que en necesaria

solamente para el andlisis dindmico (que no se realizaré en este trabajo).

o7



En conjunto con un especialista se miden las siguientes dimensiones:

s Altura = 172 cm

» Distancia entre las espinas iliacas = 28cm

Longitud de piernas: Derecha = 88,0cm, Izquierda = 87,5cm
Ancho de rodillas: Derecha = 90mm
= Ancho del tobillo: Derecho = 70mm,

Una vez ingresados todos los parametros al sistema de captura, se proce-
di6 a la colocacién de los marcadores, realizado por un técnico especialista y
experimentado en la tematica, segtin el Protocolo Plug-in Gait modificado y
como se muestra en la Figura 2.4. A continuacion, se sigui6 con la Calibracion
Estatica, que consta de filmar al individuo por 1 segundo con los 20 marcado-

res del PiGq en una posicién determinada y sin moverse (ver Figura 3.1).

Figura 3.1: Calibracién estatica del paciente.

Hecho esto, se retiran los 4 marcadores incorporados por la modificacion
del PiG,,,q para la calibracién estdtica (los internos en las rodillas y en los
tobillos) y se siguié a la etapa de la captura del movimiento. Se le solicité al
individuo que coloque su pierna derecha sobre el escalon y realice 10 repeticio-
nes con la siguiente consigna (ver Figura 3.2), mientras se lo filmaba con las 8

cdmaras a 100Hz:
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= Subir el escaléon controladamente, con la pierna izquierda extendida le-
vemente hacia atras.

» Una vez arriba y con la pierna derecha completamente extendida, volver
al punto de partida.

= Repetir este procedimiento 10 veces, de forma tan similar como sea po-
sible.

Figura 3.2: Calibracién estatica del paciente.

NEXTUS es el software de VICON que se encarga de procesar la informacién
obtenida por las cAmaras y determinar la posicién de los marcadores para cada
cuadro, determinando los sistemas de referencias locales mostrados en la Sec-
cién 2.1.2 y su posicion relativa. Una vez hecho esto, se realiza la optimizacion
global previamente explicada en la Seccién 2.1.3 Obteniendo asi, las curvas
estimadas de los angulos anatémicos (Flexo-Extension, Varo-Valgo, Rotacién
Interna-Externa, en el caso de la rodilla), de cada una de las articulaciones
analizadas. En particular se extraen los resultados que son de interés para este
trabajo, los angulos correspondientes a la rodilla derecha, que son los que se

muestran en la Figura 3.3.
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Angulos (29)
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—— Flexo-Extension — R. Interna - Extera Varo - Valgo Tiempo (s)

Figura 3.3: Angulos anatémicos de la AR derecha al subir un escalén.

3.3. Procesamiento

El procesamiento de los datos consté de analizar estadisticamente las curvas
obtenidas con el ensayo experimental. Como todo experimento, las variaciones
al repetir el mismo son inevitables e inherentes al trabajo de campo. Para
sobrellevar estas diferencias es habitual realizar varias repeticiones y trabajar
con la media (p) y la desviacion estandar (os7p) del ensayo (110), sin embargo
cuando la poblacién es grande o infinita, tal que no se conocen todos los valores,
no se puede determinar el valor de la media ni el de la desviacién estandar.

De este ensayo se obtuvieron los datos presentados en forma de grafica en
la Figura 3.3, sin embargo no toda la informacién es 1til, muchos de los datos
corresponden a los movimientos de transicion para llegar de la posicion final
a la inicial, etapa que no se analiz6. Para determinar los rangos de interés fue
necesario definir el comienzo y el final de la tarea motora. Para cada ciclo se
tomdé como punto de inicio de la tarea motora el punto de mayor flexién previo
al comienzo de la extension y como punto de fin de la tarea el punto de mayor
extensién. En la Figura 3.4 se aprecia con circulos negros el comienzo de la

tarea y con cruces negras el fin.

80
ol N\ /[

)
%

o
o

N
o

Angulos (

0 5 10 15 20 25 30 35
—— Flexo-Extension —— R. Interna - Externa Varo - Valgo T|emp0 (s)

Figura 3.4: Comienzo y Fin de la tarea motora para cada ciclo.

A continuacion se eliminaron de las graficas los datos que no pertenecian al
movimiento de elevacion segun la definicion y se generaron 10 rangos de datos,
que son los comprendidos entre un circulo y la cruz siguiente y se muestran en

la Figura 3.5.
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Figura 3.5: Rangos correspondientes a los ciclos de tarea motora.

En dicha figura se ve que la sexta repeticién de la tarea (Rango 6) tomo
considerablemente méas tiempo que las restantes. Numéricamente, el tiempo
que tomé cada elevacion y su diferencia con la media de todos los ciclos se

muestra en la Tabla 3.1 donde la diferencia se calculé como:

Dif(7%) =

T,—T
-

Siendo T; el tiempo que tomé cada elevacién y T la media de los tiempos
considerados. Ademas en la Tabla 3.1 se muestra también la media del tiempo
de todos los ciclos sin incluir la elevaciéon 6 y se aprecia como las diferencias
mejoran, obteniendo que en todos los casos sea menor al 15%. Por lo tanto,
se considerd a la repeticiéon 6 como una medida anormal y se eliminé de la

muestra para el analisis estadistico.

Rangos Tiempo (ms) Dif (%) Dif (Sin 6) (%)

1 830 3,94 0,403

2 800 7,41 3,22

3 740 14,3 10,5

4 710 17,8 14,1

5 850 1,62 2,82
6 1200 38,9 -

7 860 0,462 4,03

8 920 6,48 11,3

9 850 1,62 2,82

10 880 1,85 6,45
Media 864 - -
Media (Sin 6) 827 - -

Tabla 3.1: Tabla de tiempos y diferencias de cada ciclo

Se asume para el caso del ensayo que los valores de curvas generados al

subir y bajar el escalén crean una variable aleatoria que llamaremos S,, que es
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la suma de n variables aleatorias (por ej.: activaciéon muscular, concentracion,
velocidad, fatiga, calzado, control motor, estabilidad, precisién y error de las
cdmaras, movimiento de los marcadores, etc). De esta forma si estas variables
aleatorias son consideradas independientes y de varianza finita entonces, por
el Teorema Central del Limite se puede afirmar que la funcién de distribucién
de 5, tiende a una distribuciéon normal a medida que mas variables n sean
consideradas (110).

El Teorema Central del limite también nos permite hacer inferencias sobre
la media de una poblaciéon cuando sélo tenemos una muestra de la misma

utilizando el estadistico 7.

_X—n
o/Vn

Siendo: X la media de la muestra, ; la media de la poblacién, ogpp la des-

T (3.1)

viacién estandar de la poblacién y n el nimero de individuos de la muestra.

Sin embargo, se debe notar que en este caso (como en la mayoria) no se conoce
la desviacién estandar y por lo tanto también es necesario realizar una estima-
cion de ogrp a partir de la misma muestra. El analogo a osrp en la muestra

es Sgrp y el estadistico T' de la Ecuacion 3.1 quedaria:

_ X
~ Ssrp/v/n

El problema aqui aparece cuando el niimero de individuos de la muestra es

T (3.2)

pequeno (n < 30) dado que la distribucién de T se aleja considerablemente de
una distribucién normal siendo necesario tratar con la distribucion exacta de
T conocida como t de Student' (110).

La distribucion ¢ de Student permite establecer un rango para la media de
una poblacién, con determinada confianza, a partir de una muestra pequena
(110). La expresién del rango en el cual se puede decir que se encuentra la media
de la poblacién, con una confianza de 100(1 — «) %, a partir de una muestra
de n valores (n — 1) grados de libertad, queda definida como se muestra en la

Ecuacion 3.3.

ILa distribucién de T se publicé por primera vez en 1908 por W. S. Gosset. En ese
entonces Gosset trabajaba para una compania irlandesa que no permitia la publicaciéon de
sus investigaciones, sin embargo Gosset logré evadir esta disposicién publicando sus resul-
tados bajo en secreto bajo el seudénimo de “Student”, designando asi, sin saberlo, a esta
distribucién ¢ de Student. (110)
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Siendo t,/7 un pardmetro de la distribucién que se obtiene a partir del valor

pe (X — X +tap—) (3.3)

de a y los grados de libertad n — 1, y S la desviacién estandar de la muestra.

En el ensayo realizado se tiene una muestra de la poblaciéon de n = 9 ciclos
(debido a que se eliminé uno por anormalidad) y se busca el rango de la media
@ con una confianza del 95 %. El valor de t 5,2 para 8 grados de libertad es
too2s = 2.306. Si para cada cuadro se calcula la media y la desviacion de la
muestra y se aplica la definicién de la Ecuacién 3.3, se llega a los rangos con
95 % de confianza que se muestran en la Figura 3.6, para cada curva de angulos

de giro de la rodilla del sujeto ensayado.

Flexo-Extensién
Varo - Valgo

R. Interna - Externa

Intervalos de
Confianza al 95%

Angulos (2)

Flexion
R. Interna

Varo

R. Externa

Extension
Valgo

0 200 400 600 800
Tiempo (ms)

Figura 3.6: Esquema del modelo de cuerpos rigidos del PiG,,.
De esta forma se obtienen las curvas que funcionardn como condiciones

de borde para la simulacion tridimensional de la articulaciéon de la rodilla

mediante el método de los elementos finitos.
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Capitulo 4
Modelo Computacional

Este capitulo que detalla el procedimiento realizado para llevar a cabo las
simulaciones, se encuentra organizado en dos secciones . En la primera, se ex-
plica el modelo de la AR sana describiendo la geometria utilizada, los modelos
materiales empleados para la representacién de cada estructura, las condiciones
de borde impuestas al problema y finalmente un anélisis de convergencia para
demostrar la independencia de malla. Posteriormente, en la segunda seccion se
describe el modelo post-rLCA, donde se detallan los cambios en las geometrias
del modelo, luego se describe el tipo material utilizado para el ligamento sus-
tituto y su geometria, finalizando con un nuevo analisis de convergencia para

este nuevo caso.

4.1. Implementaciéon del modelo de AR sana

En esta seccion se define el modelo de la articulacion de la rodilla sana
implementado en este trabajo. El principal objetivo de esta etapa es crear un
modelo cuyos resultados, al ser contrastados contra los disponibles en la lite-
ratura relevante, muestren buena concordancia, dado que el andlisis posterior

estara basado en este modelo.

4.1.1. Geometria

La geometria utilizada para este trabajo se obtuvo del proyecto Open Knees

(9; 60) cuyo objetivo principal®’. es proveer libre acceso a representaciones

!Obtenido de la pagina web del proyecto: https://simtk.org/projects/openknee,
visitada en agosto de 2020
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tridimensionales de elementos finitos de la articulacién de la rodilla.

La informacion geométrica utilizada en este trabajo es la proveida como
“Generacion 17 en sitio web del proyecto, con formato .iges. Las geometrias
de las estructuras de la rodilla se obtuvieron a partir de imagenes dmédicas de

un donante cuyas caracteristicas se presentan en la tabla 4.1.

NDRI ID 89956*
Rodilla Derecha
Edad 70 anos
Peso estimado 77,1 kg
Altura 1,68 m
Genero Femenino

Causa de muerte Neumonia/Cancer

Tabla 4.1: Caracteristicas del donante. *Ntmero de identificacién del donante del
National Disease Research Exchange, donde se adquirio el espécimen.

La Figura 4.1 (tomada de (9)) muestra tres capturas de la MRI realizada
a la rodilla derecha del donante, la cual fue mantenida en extension completa

(dngulo de flexo-extensién 0°) durante el escaneo.

Figura 4.1: Imagen de la resonancia magnética del donante. Fuente: Erdemir et al.

9).
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Las principales caracteristicas de la técnica utilizada en el resonador fueron
(9):

= Secuencia de imagenes 3D con gradiente de eco danado y con supresion
de grasas
Angulo de giro = 200
Campo de visién (FOV) = 150mm x 150mm

Espesor del corte = 1,5mm

Planos: axial, sagital y coronal

= Tiempo total del escaneo: 18 minutos

A partir de estas imégenes, el equipo del proyecto Open Knees creé las
11 estructuras independientes que se ven en la Figura 4.2 y que se enlistan a

continuacion:

» Fémur

» Ligamentos Colaterales (Lateral (LCL) y Medial (LCM))
» Ligamentos Cruzados (Anterior (LCA) y Posterior (LCP))
= Tibia

= Cartilago Femoral

» Meniscos (x2)

» Cartilago Tibial (x2)

/ Cartilago
y

Femur emoral

LCM/

Meniscos

G’J

Tibialal

Figura 4.2: Estructuras tridimensionales de la AR (9) modificada.

Sin embargo, como el foco de este trabajo es el andlisis del LCA, solo

se tendran en cuenta aquellas estructuras que intervienen en la interaccion
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con este ligamento. Ademas, como las condiciones de borde son cinéticas, es
decir, de movimiento preestablecido, las estructuras cuya deformaciéon no se
analizardn, no es necesario incorporarlas (por lo tanto quedan excluidos del
estudio el LCL, el LCM, meniscos y cartilagos). Esto conlleva a la simplificacion
del sistema de 11 estructuras independientes a simplemente 4 (ver Figura 4.3),
el fémur, la tibia y ambos ligamentos cruzados, puesto que pueden llegar a

estar en contacto durante el movimiento de la articulacién.

Figura 4.3: Sistema simplificado de la AR.

Adicionalmente, las geometrias fueron importadas a un espacio tridimensio-
nal en sus coordenadas y direcciones originales, en las cuales los ejes anatémicos
definidos en la seccién 2.1.2 no coinciden con las direcciones z, y ,z del soft-
ware. Ademas, en el Capitulo 3, se determinaron las curvas de los giros de la
AR segin dichos ejes, y alrededor del centro de rotacién determinado por el
algoritmo de calibracion estatica. De esta forma, para imponer las condicio-
nes de borde, es necesario determinar el centro de rotacién en esta geometria
y definir los ejes anatomicos de Flexo-Extension, Rotacion Externa-Interna
y Varo-Valgo segun se definieron en la seccion 2.1.2, en funcién de los ejes
espaciales z, y, 2.

El procedimiento que se sigue para determinar estos ejes es similar al que
realiza el software de captura de movimiento y que se describe en la seccién
2.1.2. Se comienza seleccionando para cada céndilo los 2 puntos més préximos,
representando el centro de las zonas de apoyo del fémur sobre el platillo tibial

(ver Figura 4.4). Con el promedio de cada par de puntos se determina la altura
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de la linea intra-articular (que se ubicada a simple vista en el procedimiento
para colocar los marcadores reflectivos) como se ve en la Figura 4.4. Luego se
determina para cada céndilo el punto mas alejado en direccién posterior dado
que 15 mm a partir de ellos (en direccién anterior) y 15 mm por encima de la

linea intra-articular se colocan los marcadores, ver Figura 4.5(a).

X Puntos mas proximos entre tibia y fémur en cada condilo
QO Punto medio de cada condilo

O Punto mis posterior de cada condilo

15

15
mm

x0O%
3
3

Figura 4.4: Esquema de los puntos seleccionados para la determinacién de los ejes
locales.

En la Figura 4.5(a) se ve la linea que une el punto lateral “L” y medial “M”
creado por el procedimiento anterior, y ademas la posiciéon donde se estiman
deberfan estar los marcadores de la rodilla lateral y medial (RKNE y mRKNE
respectivamente). Una vez colocados los marcadores ficticios, se ubica el centro
de la articulacién de la rodilla (“R” en la Figura 4.5(a)) y se crea un vector
temporal que une los marcadores y apunta en direccion lateral.

A continuacién se define el eje anatémico que se ve en la Figura 4.5(b) a
partir de los puntos distal y proximal del fémur, estos fueron tomados mediante

la examinacion del fémur del donante por los especialistas al momento de la
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Proximal fémuré Eje mecanico

—

io
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RKNE E
4 @ jﬁ @ *. Distal fémur:'I.R

(a) Ubicacién de los marcadores ficti- (b) Ubicacién de puntos para de-
cios. terminar el eje anatémico.

Figura 4.5: Geometria de la articulacion de la rodilla.

diseccién de la articulacion. Ademas determinaron que el angulo Q tenia un
valor de @ = 14,19, siendo este dngulo el definido por el eje anatémico (el
cual sigue la direccién distal del fémur) y el eje mecédnico (eje que une el
centro de rotacién de la rodilla y el centro de rotacién dela cadera). Con esta
informacién podemos determinar el eje mecdnico simplemente girando 14,1°

en sentido horario el eje anatémico.

Finalmente, mediante el producto vectorial entre el vector temporal lateral
y el eje mecanico, se obtiene el eje de Varo-Valgo, y al calcular el producto
vectorial entre este eje y el mecénico obtenemos el vector que se definird como

el de Flexo-Extension (ver Figura 4.6).

Una vez determinado el nuevo sistema de ejes (f,v,r) (por flexién, varo-
valgo y rotacién respectivamente) que se corresponden con los anatémicos para
los cuales tenemos las condiciones de borde, es necesario crear una matriz de
transformacién de coordenadas, pues al software hay que suministrarle las
rotaciones en (z,y,z). Esta matriz (Mpg) se obtiene como se mostré en la

seccion 2.1.3 en la Ecuacion 2.11:
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Eje mecanico
Rotacién I-E

Eje Flexo-Ex i
tensién

Eje Varo-Valge I
X

Figura 4.6: Esquema de los ejes anatomicos de la geometria.

—0.13731 —0.98122 —0.13546
Mg = | —0.15249 0.15606 —0.97591 (4.1)
0.97872 —0.11335 —0.17106

De esta forma, si se tiene por ejemplo una rotacion de 1 rad en el eje
de Flexo-Extensiéon (equivalente al vector de rotacién (1,0,0) en el siste-
ma local de la rodilla) se tiene que se debe imponer un vector de rotacién
(ry,ry,72) = (—0.13731,—0.98122, —0.13546) en el sistema de referencia glo-

bal, por la Ecuacién 4.2

Ty 1 Ty 1 —0.13731
Mpx |r,|=10]=|r,|=Mz"10]=[-098122 (4.2)
T, 0 T, 0 —0.13546



4.1.2. Materiales

Describir correctamente el comportamiento mecanico de cada estructura
que interviene en este estudio es crucial, para realizar posteriormente un anéli-
sis de las tensiones a las que estan sometidas las estructuras comparando di-
ferentes casos. En esta etapa se analizan las cuatro estructuras previamente
mencionadas, los huesos del fémur y la tibia, y los ligamentos cruzados anterior

y posterior.

4.1.2.1. Huesos

Para el comportamiento de las estructuras éseas se modelan las mismas co-
mo cuerpos rigidos, es decir, elementos que no se deforman bajo carga. Esto es
debido a que su rigidez se encuentra en el entorno de tres érdenes de magnitud
mayor que la de los ligamentos, que son las estructuras que principalmente se
deforman en este sistema. Por lo tanto los huesos se consideran indeformables,
en acuerdo con la mayoria de los trabajos cientificos que enfocan su estudio al
andlisis de los tejidos blandos de la AR (111; 26).

4.1.2.2. Ligamentos

Para estos tejidos blandos se utiliza el modelo material desarrollado en la
seccion 2.3, para materiales hiperelasticos transversalmente isotropicos, repre-
sentando un tejido compuesto por una matriz isotropica reforzada con fibras
en una direcciéon preferencial, que en el caso de los ligamentos debe ser su di-
reccion longitudinal. Para definir completamente este tipo de materiales hace
falta conocer los siguientes 7 parametros: C, Co, C3, Cy, C5, K y \* (ver
Ecuacién 2.39); mas la direccién de las fibras en la configuracién inicial lla-
mada dy. La determinaciéon de este tltimo parametro se realiza mediante la
ubicacién de los puntos centrales de las inserciones de cada ligamento y con

estos valores se crea el vector. Con este procedimiento se obtiene:

Ligamento Cruzado Anterior

= Centro de la insercién distal: CDroa = (84,55 96,0 ; 45,0)
» Centro de la insercién proximal: CPrca = (94,5 ; 64,5 ; 46,5)
» direccién @y = CPrca — CDrea = (10,0 ; —31,5; 1,5)
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Ligamento Cruzado Posterior

= Centro de la insercién distal: CDpop = (113,0 ; 99,0 ; 44,5)
= Centro de la insercién proximal: CPrep = (91,5 ; 77,5 ; 39,0)
s direccién @y = CProp — CDpep = (—21.5; —23.5; —5.5)

El presente trabajo es, en esencia, de cardcter genérico y busca determinar
el efecto sobre la AR de diferentes tipos de injertos y técnicas, por lo tanto no es
de interés y queda fuera del alcance de este estudio, la obtencion experimental
de las propiedades mecanicas de los ligamentos que, aunque proporcionarian
informacion relevante, provocaria la pérdida de generalidad. Tanto los mode-
los, como los parametros que definen cada modelo mecanico utilizado para
representar los ligamentos, han sido numerosos y han variado a lo largo del
tiempo. En particular en los trabajos de Peters et al. (111) y Trad et al. (26)
hay una buena recopilacién de las propiedades utilizadas en los modelos de
ligamentos para la AR dependiendo del modelo, con su correspondiente fuente
original.

La mayoria de los trabajos citan a Butler et al. (112) porque fue uno de los
primeros estudios experimentales llevados a cabo para analizar las propiedades
de los ligamentos. A partir de estos resultados, muchos trabajos han sido rea-
lizados ajustando las propiedades mecanicas de sus modelos de forma que el
comportamiento sea similar al obtenido en trabajo de Butler et al. Butler. En
particular, en las publicaciones de Weiss et al., Pena et al. y Luczkiewicz et al.
(11; 12; 13) para representar a los ligamentos, se utilizé el modelo de material
hiperelastico transversalmente isotrépico con las propiedades ya ajustadas y

son las que se utilizan también en este trabajo (ver Tabla 4.2).

Cl K OQ(MPCL) Cg(MP(I) 04 O5(MP(I) A
LCA 195 73,21 0 0,0139 116,22 535,039 1,046
LCP 3,25 121,95 0 0,1196 87,178 431,036 1,035

Tabla 4.2: Propiedades del LCA y el LCP utilizadas por (11; 12; 13) - Todas las
propiedades en MPa excepto Cy y A* que son adimensionados.

4.1.3. Condiciones de borde

En el Capitulo 3 se obtuvieron las curvas de los 3 giros de la articulacién

de la rodilla entorno a sus 3 ejes principales (ver Figura 3.6), sin embargo
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cabe resaltar que el movimiento de Varo-Valgo (abduccién-aduccién) comienza
(cuando el sujeto de estudio tiene el pie sobre el escalén) en aproximadamente
14° de Varo. Este valor muestra claramente un error en la estimacién de este
giro, pues el valor normal de este pardmetro es de 12° en valgo (ver (30; 49)).
Este error puede asignarse principalmente a dos razones; el efecto de los tejidos
blandos (mejor conocido como STA “Soft Tissue Artefact”) o al efecto de
“Cross Talk”, que refiere a asignar el giro correspondiente a un plano, a otro
por error (113; 114). Estos efectos causan movimientos en los modelos que
no representan la realidad, en el caso de la AR, la sobrestimacién de giro de
varo-valgo es el mas comun de los errores dado que este movimiento es uno de
los de menor magnitud en esta articulacion y cualquier alteracion irreal en el
movimiento provoca un error relativo muy importante (115; 116).

Para mostrar la incompatibilidad de la curva de VV obtenida con el modelo
de la AR utilizado, se muestra en las Figuras 4.7 y 4.8 una vista frontal y lateral
respectivamente, de la configuracién previa al movimiento (FE=0°, TE=0°,
VV=0°) y de la configuracién cuando el paciente tiene el pie sobre el escalén
(FE=T72°, TE=22° VV=149).

Linea paralela
al platillo tibial

Figura 4.7: Vista frontal del sistema previo y posterior al movimiento.

En ambas imagenes (Figuras 4.7 y 4.8) se aprecia un movimiento anormal
de la tibia en la accién habitual de flexionar la rodilla para subir un escalén.
Adicionalmente se incorporaron tres lineas; la paralela al platillo tibial (Figu-
ra 4.7), la posterior y la lateral de la tibia (ambas Figura 4.8) que ayudan a

identificar el comportamiento anormal de la articulacion.
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Linea posterior

a/ de la Tibia ~—~ "

Linea lateral
T —— delaTibia ——

Figura 4.8: Vista lateral del sistema previo y posterior al movimiento.

El giro de Varo-Valgo debe ser el de menor magnitud en la rodilla, dado
que es el que mas afecta el equilibrio, por esto se han desarrollado algoritmos
de optimizacion para determinar la cinematica de la AR en los cuales una de

sus restricciones es la de minimizar el giro de VV (114).

Todas las consideraciones anteriores llevan a optar por no utilizar la curva
de Varo-Valgo como condiciéon de borde, no solo por los valores incoherentes
que se obtuvieron, sino también por el hecho de que este movimiento debe ser
minimo, y las variaciones inducidas por los tejidos blandos provocan errores

mayores al rango de variacién de VV.

Por otra parte, las curvas de Flexo-Extensién y de Rotacion Interna-
Externa, si seran tenidas en cuenta tal y como se muestran en la Figura 3.6, no
obstante, un paso previo a reproducir el movimiento de la articulacién repre-
sentado, es necesario. Se debe llevar la articulacién a la posicion inicial desde
la posicién original (ver Figura 4.9). Entendiendo por posicién inicial el primer
instante de la grafica de la Figura 3.6 y por posicién original a la configuracion
por defecto en la que se importa la geometria (configuracién con todos los
angulos nulos). Hecho ésto, se reproduce luego el ascenso de del paciente sobre

el escalén hasta alcanzar el punto méaximo, como se ve en la Figura 4.9.

Puesto que las condiciones de borde expresadas en la Figura 4.9 se encuen-
tran en el sistema de referencia local de la rodilla (anatémico), es necesario
utilizar la matriz de rotacién calculada en la seccién anterior para transformar
estos vectores de rotacion a la base global (z,y,2). Para esto se crea la matriz

FEyp, que tiene dimensiones 3 X N¢ (siendo N¢ el nimero de cuadros corres-
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— Movimiento del Fémur (FE)
== Movimiento de la Tibia (IE)
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Figura 4.9: Esquema de curvas (en el sistema de referencia local de la AR) a
imponer como condiciéon de borde.

pondientes a la curva), y que estd compuesta por los vectores correspondientes

al 4ngulo de FE para cada instante i (6%,), en el sistema de referencia local.

A continuacion para obtener la matriz de Flexo-Extension en el sistema
global (F'E¢) se resuelve la Ecuacién 4.3, donde cada entrada a;iEj de dicha

matriz, representa el angulo aportado por el giro de FE, en el instante “ ¢

2 43

, segun la direccién “ j 7. El procedimiento analogo se realiza en para el
movimiento de rotacién Interna-Externa, planteando la Ecuacién 4.4, siendo
ahora las entradas de cada matriz [ Eg v [ Er, los angulos de rotacion IE global

t; ti .
y local, oy vy 07, respectivamente.

O‘?Ex Q%Ex 0s Opp
FEg=|aP, oy .| =Mg'xFEL=Mz"[ 0 0 .. [ (43)

Q?EZ O‘%Ez 0 0

Ofp, Ofm, - O 01l
IRg=|afy ofy . |=Mg'xIE,=Mz'[ 0 0 .. (4.4)

ozioEz oztlez 0 O

Las nuevas curvas en el sistema de referencia global del software para el

caso de FE (que se imponen al fémur) y de rotacién IE (que se imponen a la
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tibia) a partir de los resultados de las Ecuaciones 4.3 y 4.4 pueden verse en las

Figuras 4.10 y 4.11 respectivamente.

~| = Rotacién en X
Rotacién en ¥

80 .
= Rotacién en Z
so.
[
x
o
o2 o
)]
9 o Fin del
= .= *NS0
=
E' [H]
c
R ]
Conf
Original
-20
o 1 2 5

Tiempo (s) Inicial

Figura 4.10: Esquema de curvas a imponer como condicién de borde al fémur en
el sistema de referencia global

Conf o : — Rotacién en )(
onf. |- Rotacién en v
C}rlgmal0 — Rotacion en Z
Wi -5
QL
[17]
e
= i B
g
s &
o -1% |
| ]
L L :
-20 ::
o .

2 3

Con'f. 4 5

Tiempo (s)

Inicial

Figura 4.11: Esquema de curvas a imponer como condicién de borde a la tibia en
el sistema de referencia global

En ambas imagenes (Figuras 4.10 y 4.11) se puede apreciar como la rotacién
que se da al rededor de un eje anatémico, es representada en el sistema de
coordenadas global como una rotaciéon en cada uno de los 3 ejes, puesto que

estos no coinciden con los anatémicos.
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4.1.4. Formulacién del problema

Definidas todas las entradas necesarias, se genera el modelo de elementos
finitos de la articulacion de la rodilla. El software utilizado para esto, debe
resolver un problema de elasticidad no lineal, con grandes deformaciones, de
un sistema compuesto por 4 estructuras. Este problema de elasticidad solo
presenta condiciones de borde cineméticas (up(Xy,t) y u(Xy, 1)), y éstas son
impuestas sobre los huesos. En otras palabras, definido el centro de rotacién
de la AR, se impone sobre los huesos del fémur y la tibia, el movimiento
de rotacion de cuerpo rigido correspondiente, presentado en las Figuras 4.10
y 4.11 respectivamente, como se muestra en la Figura 4.12. En este punto,
es importante mencionar que no se consideran las fuerzas de masa y que el
sistema es estudiado de forma cuasiestatica, por lo tanto, no se consideran los

efectos inerciales o viscoelasticos de las diferentes estructuras, que deberan ser
incorporados en futuros trabajos.

Rotacion d&
Flexo-extension
sobre &l femur R

potacion interm?
sobre |a tibia

Figura 4.12: Representacién grafica de la imposicion de las condiciones de borde

sobre los huesos

Los cuerpos deformables que funcionan como dominio (£2) para resolver las
ecuaciones que rigen la mecanica del sistema (Ecuacion 4.5), son los ligamentos.
A su vez, estos ligamentos se encuentran rigidamente unidos a la superficie de
los huesos, por este motivo, el movimiento de cuerpo rigido impuesto sobre los

huesos es trasladado a las superficies de los ligamentos en contacto.
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Debido a la intrincada geometria de las estructuras y a la cinematica im-
puesta, existen principalmente 2 zonas que presentan una alta probabilidad
de que se intercepten durante el movimiento. Estas zonas son las mencionadas
en la Figura 4.13 como: zona de posible contacto 1 y 2. La interseccién entre
dos superficies es imposible en circunstancias reales, por lo tanto, esto debe
transmitirse a la formulacion del problema. Esto agrega a las caracteristicas

del sistema antes mencionadas, la resolucién extra de un problema de contacto.

F

Zona de posible
contacto 1

Zona de posible
contacto 2

Figura 4.13: Representacion gréfica de la definicion de las zonas de posible contacto
del sistema

Generalmente, la formulacién del método de elementos finitos se establece
sobre la “forma débil” de las ecuaciones diferenciales correspondientes, que
para el caso de mecanica del solido implica el uso del teorema del trabajo
virtual, planteada en la configuracién de referencia (£2g). Por lo tanto, en este
sistema se resuelve aproximadamente la siguiente expresion, mediante el MEF,

con un método iterativo conocido como Newton-Raphson:

S SEdV — / to.0vdA =0 (4.5)

Qr g

Siendo: S el tensor de Cosserat que determina el comportamiento mecanico
de cada estructura, E la taza de cambio del tensor de deformaciones de Green-
Lagrange, t, las tracciones ejercidas sobre la superficie en la configuracion de
referencia y v una velocidad virtual.

Condicionado a:

desplazamiento de la tibia V ¢t = u, (X3, t).

desplazamiento del fémur V ¢ = us(Xy, ).

determinadas superficies de ligamentos rigidamente unidas a los huesos.

penalizacién del interferencia durante el contacto.
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4.1.5. Malla y analisis de convergencia

La discretizacion de la geometria se realiza con el generador de mallas 3D
GMSH (117), el cual es un software libre y de cédigo abierto, que ademads
posee otras herramientas para crear geometrias, realizar calculos y para el
post-procesamiento de informacion. En este trabajo se utiliza inicamente el
modulo de mallado, importando cada una de las 4 geometrias, aplicando los
algoritmos de discretizacion 1D, 2D y 3D, con determinados parametros y
exportando las mallas en archivos de extensién .msh que el pre-procesador
(PreView) de FEBio es capaz de reconocer.

La teoria del método de elementos finitos indica que cuantos mas elementos
se tengan en la estructura que se desea modelar, mas aproximada a la solu-
cién exacta del cuerpo continuo es la que devuelve el método, indicando que
la solucién obtenida es altamente dependiente de la malla utilizada. Por otra
parte, a medida que se aumenta la densidad de la malla, el tiempo y el costo
de computo crece exponencialmente (como se mostrard mas adelante) por lo
tanto, la eleccién de la malla no es trivial, puesto que debe ser una solucion

de compromiso entre costo y calidad de los resultados.

4.1.5.1. Malla

En este trabajo la discretizacion de las estructuras que se consideran rigidas
(huesos) tiene la tunica finalidad de reproducir su geometria, puesto que al
considerarselas indeformables, no habra cambios de forma en los elementos,
simplemente se trasladaran y rotaran. Ademas, estas estructuras son utilizadas
para imponer las condiciones de borde a los ligamentos, en especial al ligamento
cruzado anterior que es el foco de este trabajo, por lo tanto, un excesivo detalle
en la geometria en zonas que no intervienen con la interaccion de los ligamentos
solo producira un aumento del costo computacional sin cambios relevantes en
los resultados. De esta forma, se discretizan las geometrias que representan a
la Tibia y al Fémur con elementos simples, tetraedros de 4 nodos, como se ve
en las Figuras 4.14 y 4.15, con las caracteristicas que se ven en la Tabla 4.3.

Por otra parte, los ligamentos son estructuras mas complejas para discre-
tizar dado que van a estar sometidas a grandes deformaciones, por lo tanto
el tamano del elemento tiene que ser considerablemente menor a los propues-

tos para los elementos rigidos. Ademas, se debe considerar que para tener una
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Figura 4.15: Discretizacion de la geometria que representa la Tibia.

buena resolucion del estado tensional al que esta sometido el ligamento, debera
haber mayor densidad de malla en las zonas donde el gradiente de tensiones
sea mayor. Sin embargo, a priori no se conocen cuales seran las zonas mas exi-
gidas por lo tanto, se propone como primer aproximacién para evaluar dichas
consideraciones, una densidad de malla menor (ver Figuras 4.16(a) y 4.16(b))

que la utilizada en los huesos (ver Tabla 4.3) pero sin considerar la fisica del
problema.

Forma Nodos

Cantidad Volumen medio (mm?)
Fémur Tetraedros 4 15.759 8.6
Tibia Tetraedros 4 9.297 8.2
LCA  Tetraedros 4 17.763 0.025
LCP  Tetraedros 4 28.159 0.025

Tabla 4.3: Parametros de mallado de cada estructura

Una vez mallada la geometria de los ligamentos, se impone un movimiento
de Flexo-Extensién de 90° en la articulacién, movimiento que sera similar al

simulado posteriormente, para evaluar la resolucién y las zonas que presentan

80



(a) Discretizacién de la (b) Discretizacién de la geometria que representa el
geometria que representa LCP.
el LCA.

Figura 4.16: Primera discretizacién de los Ligamentos Cruzados

mayores valores y gradientes de tension. Los resultados de esta simulaciéon de

evaluacién se muestran en la Figura 4.17.

Ovm (MPa)

40
32

28 =

Zona proximal anterior

Zona distal posterior

N

Figura 4.17: Tensién equivalente de Von Mises - Resultados de la simulacién de
evaluacion.

En la Figura 4.17 se muestra a la izquierda la articulacién en su estado final
(90° de flexién), donde los huesos aparecen sin color puesto que no presentan
tensiones internas al ser considerados rigidos. Se aprecia también la distribu-
cion de las tensiones equivalentes de Von Mises (o)) en todo el cuero de los
ligamentos, y en particular, en el LCA se determinan dos zonas en las que se
dan los mayores valores (méds cercanos al color rojo) o los mayores gradientes
(gran cambio de color en pocos elementos). Estas zonas, identificadas como la
parte proximal anterior y la parte distal posterior del LCA, son en las que se

debe refinar la malla.
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Como se mencion6 previamente, las resolucion de la malla es una solucién
de compromiso entre calidad y costo computacional, teniendo en cuenta que los
resultados obtenidos son dependientes del tamano de malla. Para tomar esta
decision, una practica habitual cuando se trabaja con simulacién numérica en
dominios discretizados es analizar la convergencia de malla. Para esto, se debe
realizar un nimero de simulaciones del mismo caso y en las mismas condicio-
nes, donde la tnica variable que cambia es la densidad de la malla, para luego
comparar las variables de interés y el tiempo de cémputo. De esta forma, se
determina la densidad de malla a partir de la cual, al aumentar el nimero de
elementos, el resultado presenta una variaciéon despreciable, o una mejora en

el detalle conlleva un aumento del costo computacional injustificable.

4.1.5.2. Analisis de convergencia

Para el analisis de convergencia de este caso, se realizaron 10 LCA con
diferente densidad de malla (i.e. cantidad de elementos) que ademds presentan

un refinamiento mayor en las dos zonas determinadas en la simulacién de
evaluacion (ver Figuras 4.18 y 4.19).
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Figura 4.18: 10 LCA con diferente grado de refinamiento - Vista anterior.

Se tuvo en cuenta también que los tetraedros de 4 nodos no son la mejor

opcién para modelar elementos con geometrias complejas (como los ligamentos)
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Figura 4.19: 10 LCA con diferente grado de refinamiento - Vista posterior.

y que presentan grandes deformaciones, por lo tanto, se utilizaron en el caso
del LCA tetraedros de 10 nodos (ver Figura 4.20), que tiene como ventaja que
sus superficies se pueden curvar y que no agrega elementos al modelo, ya que
simplemente utiliza funciones de interpolacién de mayor orden (cuadrética) y
por lo tanto necesita un nodo mas por cada arista. Por otra parte, el LCP,
el Fémur y la Tibia se dejaron tal y como se modelaron en la simulacién de

evaluacion, para no aumentar demasiado el tiempo de computo.

Figura 4.20: Esquema de un tetraedro de 10 nodos - Fuente: Maas et al. (10).

En la Tabla 4.4 se muestran las caracteristicas de los 10 modelos realizados
para estudiar la convergencia del LCA. Cada uno de estos se inserté en un
sistema Fémur-ligamentos-Tibia como en el caso de la simulacién de evaluacion
y se impuso como condiciéon de borde nuevamente un movimiento de flexion

de 90° del Fémur sobre la tibia que permanece fija.
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Para cada una de las simulaciones se evaluaron 3 variables con el fin de

estudiar la convergencia; el desplazamiento, la tension y la energia de defor-

macioén.
Forma Nodos Cantidad Volumen medio (mm?)
LCA 01 Tetraedros 10 3.514 0.1253
LCA 02 Tetraedros 10 7.435 0.0600
LCA 03 Tetraedros 10 14.744 0.0305
LCA 04 Tetraedros 10 24.144 0.0187
LCA 05 Tetraedros 10 37.398 0.0121
LCA 06 Tetraedros 10 54.819 0.0082
LCA 07 Tetraedros 10 76.912 0.0060
LCA 08 Tetraedros 10 110.396 0.0041
LCA 09 Tetraedros 10 139.064 0.0032
LCA 10 Tetraedros 10 180.086 0.0025

Tabla 4.4: Pardmetros de mallado de cada LCA utilizado en la convergencia

Desplazamiento

Para evaluar la convergencia del desplazamiento se eligieron 3 puntos ar-
bitrarios del ligamento, uno proximal, uno central y uno distal, que no fueran
muy cercanos a las inserciones 0seas ya que a dicha altura, el desplazamien-
to esta predefinido. En la Figura 4.21(a) se ve la ubicacién seleccionada para
estos puntos en uno de los casos (LCAO03) y para los cuales se graficé en la
Figura 4.21(b), el desplazamiento total de ese punto para cada simulacién. Se
puede apreciar, como era de esperarse, que la variacion de los desplazamientos
de los puntos seleccionados es pequena, dado que los desplazamientos en los
extremos de los ligamentos estd impuesto. Ademas, cabe destacar que para las
simulaciones con 50.000 elementos en adelante, la variacion es imperceptible
y por lo tanto, si solo se tuviera en cuenta esta grafica se podria interpre-
tar (erréneamente) que a partir de ese niumero el sistema se independiza del

tamano de la malla.
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Figura 4.21: Convergencia de malla por desplazamiento.

Tensién

Para evaluar la convergencia de la tensién se deben realizar algunos calcu-
los, puesto que ésta varia para cada punto y ademads es un tensor. Para esto
se utilizo la tension equivalente de Von Mises que se calcula a partir de las

tensiones principales (01, 09 y 03) como se muestra en la Ecuacién 4.6

ovM = \/(Ul — 02)2 i (02 _203>2 T (03 — 01)2 (4.6)

A continuacién, una vez obtenidas las tensiones oy, para cada elemento, se
cuantificé para cada valor de tensién en todo el abanico posible, el porcentaje
de elementos del total, para cada simulacién, que se encontraba sometido a
esas tensiones. En otras palabras, se realizé un histograma donde se segregan
la cantidad de elementos segtin la tension a la que estan sometidos. Graficando
los histogramas correspondientes a cada simulacion se obtienen las gréficas de
la Figura 4.22.

En dichas curvas se aprecia que a medida que se aumenta la cantidad de
elementos que conforman el LCA, se experimenta una tendencia hacia distri-
buir mas las tensiones. Esto se aprecia al ver que se suavizan los picos ubicados
cerca de cero y de 7TM Pa. Realizando un andlisis méas detallado de la Figu-
ra 4.22 también es posible identificar que al refinar la malla, el cambio de un
histograma y el previo (en términos de cantidad de elementos) disminuye. De
hecho, la diferencia entre los histogramas correspondientes a las simulaciones

con 139.000 y 180.000 es indistinguible. De esta forma, tomando el concepto de
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Figura 4.22: Histogramas de cantidad de elementos para cada tension.

independencia de malla como, el refinamiento de la malla a partir de la cual no
se observan cambios considerables en las variables de interés, se puede consi-
derar que para la variable “distribucién de Tensién equivalente de Von Mises”

se alcanza la independencia de malla con al rededor de 139.000 elementos para
el LCA.

Energia de deformacion

Como se mostré en la Seccién 2.3, la ecuacion constitutiva que relaciona
la deformacién con la tensién a la que estd sometida el LCA se deriva de
la funcion de densidad de energia de deformacion. Al integrar esta magnitud
escalar en todo el volumen del ligamento se obtiene la energia acumulada en el
mismo por el efecto de la deformacion que esta sufriendo. Este valor también
puede ser considerado para analizar la convergencia de malla, pues la energia
de deformacién no deberia depender del tamano de la malla que se usa en el

modelo.

Los resultados obtenidos de la integral de la energia de deformacion para
todo el LCA, para cada uno de los 10 LCA implementados, se grafican en la
Figura 4.23 en funcién del nimero de elementos, apreciando claramente la ten-

dencia a la convergencia en un valor préoximo a 2m.J. Se analiza también para
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cada simulacion, la diferencia entre su valor de energia y el valor correspon-
diente al caso del LCAO1 para analizar el cambio en los resultados a medida
que se densifica la malla. Los resultados obtenidos son presentados en la Figura
4.24 como porcentaje del valor del LCAO1.

Energia de deformacion (m)

4] S0 100 150 200
Miles de elementos

Figura 4.23: Energia de deformacién final en funcién del nimero de elementos.

Delta Energia de deformacion (% del 01)

[¥] 50 100 150 200
Miles de elementos

Figura 4.24: Diferencia de energia de deformacion en funcién del nimero de ele-
mentos.
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Tiempo de cémputo y conclusién

Para completar el analisis de la independencia de malla es de interés pre-
sentar el tiempo de cémputo que toma cada simulacién en las mismas condi-
ciones de software y hardware mencionados previamente, variando tinicamente
el nimero de elementos del LCA segin su refinamiento como se mostro pre-

viamente.

20

=
w

=
o

Tiempo de computo (hs)

w

0 50 100 150 200
Miles de elementos

Figura 4.25: Tiempo de calculo en funcién del nimero de elementos.

Teniendo en cuenta todos los resultados del analisis de convergencia pre-
sentados en este apartado se considera que la configuracion mas refinada, que
es la correspondiente al LCA10 con cerca de 180.000 elementos no mejora los
resultados de forma considerable con respecto a la configuracion con LCA09,
al punto que justifique que se duplique el tiempo de célculo por su utilizacion.
Por otra parte, la configuracién correspondiente al LCA09 con cerca 139.000
tetraedros aun presenta buena convergencia, con diferencias minimas en todos
los casos y un tiempo de coémputo cercano a 8hs para el caso de evaluacién de

convergencia, por lo tanto, el LCA09 es el que se utiliza en el resto del trabajo.
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4.2. Implementacién del modelo de AR poste-
rior a la rLCA

Para el modelo correspondiente a la reconstruccién de ligamento cruza-
do anterior que se lleva a cabo en este trabajo, se consideran solo algunos
aspectos de esta intervencion debido a la alta complejidad que constituye la
representacion de cada detalle que se toma en cuenta en la cirugia. El primer
aspecto a destacar es que a pesar de que exiten varias técnicas para esta in-
tervencién (Single-Bundle, Double-Bundle, transtibial, etc ) se implementa la
Single-Boundle con portal anteromedial por ser la técnica més utilizada (4; 33).
Se analiza también el efecto de la insercion de los tineles éseos, en la distribu-
cion de tensiones sobre el injerto y también en la dindmica de la articulacién
de la rodilla. Sin embargo no se estudia el tipo de anclaje del injerto sobre los
huesos, y por lo tanto, tampoco el efecto de los mismos tanto, en los tejidos
blandos, como en los huesos. Por otra parte, se estudian 3 tipos de injertos
diferentes, dos que corresponden al grupo muscular del hamstring, Semitendi-
noso y Gracilis y el tendén patelar (dado que son los injertos mas utilizados
en la cirugia (118; 33; 4)), cada uno con sus propiedades mecanicas propias
obtenidas de literatura. En las siguientes secciones se muestra el procedimien-
to para realizar los modelos que permiten llevar a cabo las simulaciones para

comparar los resultados.

4.2.1. Geometria de los tiineles Oseos

En la rLCA mediante un solo haz existen principalmente dos opciones para
realizar los tuneles éseos, la Técnica Transtibial y la Técnica con Portal Ante-
romedial. Tiempo atras la técnica mas empleada era la Transtibial, la cual se
basa en realizar el tunel tibial y posteriormente, reorientando la articulacion,
utilizar este tinel como guia y asi generar el correspondiente al fémur. Sin em-
bargo, esta técnica no logra restaurar correctamente la insercién original del
LCA, a pesar de que con el paso del tiempo se ha mejorado (33; 119). Es por
esto que la tendencia hoy en dia es realizar la técnica con portal anteromedial,
en la cual ambos tineles 6seos son efectuados de forma independiente, siendo
el femoral realizado a partir de un portal abierto en la zona AM de la AR, con

el fin de alcanzar en ambos casos las inserciones 6seas del ligamento original

(33; 119).
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En este trabajo se simula la técnica con portal anteromedial dado que es la
tendencia actual en la practica quirirgica, para esto se sigue la Guia Practica
de Cirugfa para la Reconstruccién del Ligamento Cruzado Anterior ((4)) que
muestra el procedimiento a llevar a cabo para realizar los tineles. Para el caso
de la tibia se utiliza un instrumento el cual permite ubicar el punto hacia
donde se dirige el tunel (insercién tibial) y el dngulo en la direccién sagital
(con respecto a la horizontal) que se le desea asignar (ver Figura 4.26). Luego,
para determinar completamente la orientacién del tunel, se debe designar el
angulo coronal (o frontal) con respecto a la vertical. En esta Guia, el Angulo
Sagital (¢g) sugerido se debe mantener entre 40-50°, mientras que el Angulo
Coronal (¢¢) debe ser 25°.

Insercion
tibial

Figura 4.26: Ubicacién del ttnel tibial realizado.

Por otra parte, el tunel femoral recibe considerablemente més atencion que
el correspondiente a la tibia. Algunos textos afirman que un mal posiciona-
miento de la inserciéon femoral tiene mayores efectos contraproducentes sobre

la cinemadtica articular que una incorrecta ubicacion de la insercién tibial. Por
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lo tanto, la determinacién precisa del inicio del tunel femoral es critica en el
procedimiento de reconstruccién de la cinematica de la AR (4; 33).

El procedimiento para realizar el tunel femoral una vez abierto el portal
anteromedial es, segin la de Guia (4), colocar la tibia totalmente vertical y
flexionar la AR mds alld de de 120°, en esta posicién realizar la incisién sobre
la insercion femoral del ligamento original, con una orientacién horizontal y
con el mayor Angulo Transversal (¢r) posible, cuidando no afectar el cartilago

del céndilo medial (ver ambas vistas de la Figura 4.27).

Figura 4.27: Ubicacién del tunel femoral realizado.

En la actualidad se considera que la ubicacion correcta para los tuneles
6seos cuando se realiza una rLCA mediante la técnica del Single-Boundle, es
el centro de la insercién del ligamento original. Sin embargo, entre la teoria y la
practica existen una gran cantidad de variables que pueden contribuir en que la
ubicacién de los tiineles no terminen siendo las esperadas como, accesibilidad,
visibilidad, préactica del cirujano, estado del instrumental y de la zona, por
nombrar algunas.

Por lo tanto, se simularan pequenas variaciones 3mm de la posicion original
(0) del tinel femoral en la proximal, distal y anterior (P, D y A respectiva-
mente) como se muestra en la Figura 4.28 y se analizan los resultados con

respecto a los que se consideran como éptimos.

4.2.2. Geometria y materiales del Ligamento sustituto

La primer consideraciéon es que todos los injertos presentan una geometria
idéntica, esta decisién se basa en que el objetivo del trabajo es estudiar el efec-
to de las inserciones y de las propiedades mecanicas. Por lo tanto, para poder

comparar estos resultados, todos los injertos se crearon igual y se someten a las
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Figura 4.28: Variaciones en la insercién del tinel femoral a 3mm de la insercién
original.

mismas solicitaciones. En la guia de (4) se muestra una tabla para la seleccion
del didmetro del tunel a realizar en funcién del angulo ¢g de incidencia en la
tibia y las dimensiones de la insercién original del ligamento si se poseen. En
este caso con ¢g = 55° y la medida de la insercién femoral se sugiere una per-
foracion de dimametro d = 6, 5mm. A partir de esto, se crea el injerto de forma
que en los extremos coincidan con el tamano del tinel y en el trayecto se crean
elipses gufa (ver Figura 4.29) que actian de orientadores para mantener una
forma similar a la del ligamento original, mientras que une ambos tineles con

la AR en extensién completa y evita atravesar el ligamento cruzado posterior.

Figura 4.29: Elipses que guian el injerto.

En lo que refiere a los materiales y el comportamiento mecanico de los

injertos se utiliza la misma relaciéon constitutiva que para el ligamento original
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(material hipereldstico transversalmente isotrépico) dado que los injertos son
tomados de estructuras similares (tendén patelar, semitendinoso y gracilis)
que presentan una orientacion preferencial en la cual soportan las cargas y
permiten grades deformaciones. Para las propiedades mecéanicas se utilizan las
presentadas en el trabajo de Pena et al. (14) que a su vez las infiere de ajustar
las curvas del estudio de Suggs et al. (120), el cual modela computacionalmente
una reconstruccién de LCA con los mismos tipos de injerto que en este trabajo.
Las propiedades utilizadas que definen el modelo transversalmente isotrépico

son las que se ven en la Tabla 4.5.

Ol K OQ(MP(I) Og(MPCL) 04 C5(MPCL) A*

TP 2,75 206,6 0 0,065 115,89 777,56 1,042
ST 2,75 206,6 0 0,065 115,89 512,73 1,042
Gr 2,75 206,6 0 0,065 115,89 791,40 1,042

Tabla 4.5: Propiedades del TP, ST y el Gr utilizadas por Pena et al. (14)

En resumen, para el modelo de la reconstruccion del ligamento cruzado
anterior se realizan 6 simulaciones, 3 que corresponden a cada uno de los
diferentes tipos de injertos que se utilizan (insertados en la posicién correcta) y
3 correspondientes a los 3 variaciones del insercion femoral que seran realizadas
con el mismo modelo de injerto para facilitar su comparacion. Las simulaciones

seran referidas de aqui en mas como sigue:

» tLCA con Tendén Patelar en el origen. (rTPo)

» rLCA con Semitendinosor en el origen. (rSTo)

» rLCA con Gracilis en el origen. (rGro)

» rLCA con Tendén Patelar, anterior al origen. (rTPa)
» rLCA con Tendén Patelar, proximal al origen. (r'TPp)
» rLCA con Tendén Patelar, distal al origen. (rTPd)
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Capitulo 5
Resultados y Discusion

En el siguiente capitulo se presentan los resultados obtenidos con el modelo
de la AR sana y con el de rLCA, en dos secciones diferentes. Ademas, para
cada caso, se realiza un andlisis de los mismos, en los cuales se discuten los
efectos sobre la articulacion y el ligamento cruzado anterior, relacionados a los
cambios en el modelo material y a la inserciéon femoral del injerto.

Todas las simulaciones se llevaron a cabo en un equipo de escritorio con
las siguientes caracteristicas: Procesador Intel i5-7400 CPU @ 3.00GHz-x4 y
16GB de RAM .

5.1. Articulacion de la Rodilla sana

La simulaciéon del modelo de AR sana llevado a cabo como se presento
en la Seccion 4.1 del Capitulo 4, aplicando las condiciones de borde que se
muestran en las curvas de las Figuras 4.10 y 4.11 tomo aproximadamente 20hs
de cémputo en el hardware mencionada.

En la Figura 5.1 se presenta una imagen de la distribucién de tensiones
principales (o7) para el LCA en el instante del recorrido que presenta mayores
tensiones, esto se da a los 4,25s de la simulacion que representa 0,25s de
comenzado el ascenso.

A la izquierda de la Figura 5.1 se ve la posicién relativa entre los huesos
fémur y tibia para el tiempo mencionado, de donde se extrae la configuracion
del LCA para analizar su estado tensional. Se puede ver que los resultados
muestran que la zona anterior proximal del ligamento es la mas solicitada, en

acuerdo con la bibliografia de referencia (51; 33; 44). Ademas, la simulacién
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Figura 5.1: o1 para la AR sana a los 4,25s de simulacién.

devuelve valores para la tension principal que alcanzan los 52M Pa, valor que
se encuentra en el rango de los datos presentados en los trabajos de Pena et
al. (12) y Fernandes et al. (121) que van desde 15 a 60M Pa y 15 a 84M Pa
respectivamente, para configuraciones similares.

A la derecha de la Figura 5.1 se muestra un detalle de la zona posterior de
la insercion tibial del LCA. Alli se ven algunos elementos con valores altos de
tension en comparacion con aquellos que los rodean. Este fenomeno es a causa
de la discontinuidad tanto geométrica como material que hay en esa zona del
modelo, donde no existe radio de acordamiento entre ambas superficies y ele-
mentos que no pueden deformarse en una cara (por estar rigidamente unidos a
un solido no deformable) presentan deformacion en las caras complementarias.
Este efecto se torna méas notorio con la disminucién del tamano de malla, pues-
to que el gradiente de deformacién (y por lo tanto la tensién) por las cuestiones
previamente mencionadas aumentan.

El comportamiento material real de los ligamentos es diferente al modelado,
el ligamento tiende a osificarse en las zonas cercanas a las superficies de los
huesos, de forma que el comportamiento mecanico no tiene discontinuidades,
sino que se transforma paulatinamente de ligamento a hueso (48; 49; 47).

A continuacién se determinan las fuerzas y los momentos que debe ven-
cer el hueso del fémur para lograr el movimiento impuesto. Estas cargas son
efectuadas por los ligamentos, dado que son las tinicas estructuras que restrin-
gen el movimiento de dicho cuerpo. En la Figura 5.2 se muestran las fuerzas
en las direcciones anatémicas determinadas: medio-lateral, postero-anterior y

proximal.
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Figura 5.2: Fuerzas ejercidas sobre el fémur.

Considerando que durante el movimiento hacia la flexién de la AR, el LCP
es comprimido, las cargas que éste genera son despreciables frente a las gene-
radas por el LCA, que se encuentra estirado y por lo tanto actiian las fibras del
compuesto que se resisten a dicha deformacion. De esta forma, es de esperar
que las fuerzas presenten las mismas direcciones que el LCA y que aumenten
con la deformacién del mismo. En la Figura 5.2 se aprecia como el fémur es
principalmente solicitado: en direccion distal, evitando que éste se aleje de la
tibia (curva roja), y en direccién anterior, restringiendo su traslacién posterior
(curva verde). También se ve como el fémur es restringido, aunque en menor
medida, en direccién medial. Estos resultados coinciden con la direccion del
LCA y con una de las principales funciones del ligamento comentado en la
Seccion 1.3 del Capitulo 1, que es la restriccion de la traslacién anterior de la

tibia (y por lo tanto la restriccion de la traslacién posterior del fémur).

Con respecto a los momentos que debe vencer el fémur se pueden extender
las mismas hipdtesis realizadas para las fuerzas. Es decir, las momentos que
se obtienen deben coincidir con los que realiza el LCA sobre el fémur. En la

Figura 5.3 se muestran dichas solicitaciones a medida que la AR reproduce
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el movimiento impuesto. Se aprecia como la principal restriccién que sufre el
fémur es la que se opone a la flexion en los primeros grados aunque luego des-
ciende considerablemente, esto puede deberse a la disminuciéon del brazo de
accion de la fuerza con respecto al centro de rotacién del fémur. En segundo
lugar se ve como el LCA se opone a que el fémur rote externamente y al movi-
miento de varo. Dichos movimientos también se comentaron en el Capitulo 1
como principales mecanismos de falla del LCA, por lo tanto estos resultados

estan en acuerdo con los datos que se presentan en Siebold et al. (4).
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Figura 5.3: Momentos ejercidas sobre el fémur.

5.2. Recontruccion de LCA

Como se ha expresado en capitulos anteriores existen diferentes técnicas
para realizar la reconstrucciéon de ligamento cruzado anterior, entre las cuales
no solo varia el procedimiento, sino el tipo de injerto, la insercién femoral, etc.
En esta seccién se analizan los resultados obtenidos al simular el mismo caso
con diferentes injertos (diferentes propiedades en los modelos) y con variaciones

en la insercién femoral.
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5.2.1. Variabilidad con el tipo de injerto

En la primer etapa se analizan los resultados al sustituir el LCA con un
injerto de 3 materiales diferentes (Tenddn patelar, Semitendinoso, Gracilis),
con 6,5mm de didmetro y con sus tuneles 6seos ubicados en el centro de las
inserciones tibial y femoral del LCA original (rTPo, rSTo y rGro respectiva-
mente). El tiempo de computo para cada una de las 3 nuevas simulaciones fue
similar entre ellas y se encuentra en un entorno de 15hs.

En la Figura 5.4 se muestra la distribucién de la tensién equivalente de Von
Mises obtenida como resultado de las simulaciones para los diferentes modelos

de injerto, en el instante de mayor tension, que nuevamente se da a los 4,25s.

§ ) . . Ovm(MPa
Tendon  gomitendinoso  Gracilis (MPa)
Patelar 50
45
40
357
30 —
Bordes de los
tineles 6seos
25

Figura 5.4: Tensiones equivalentes de Von Mises para los tres tipos de injertos.

El primer punto a notar en esta figura es que, al igual que en LCA, la zona
mas solicitada en todo el injerto es proximo a la insercion femoral del lado
anterior, aunque en estos casos es una zona mas concentrada. La maxima ten-
sion equivalente para los tres casos ronda los 50M Pa, indicando que la tension
principal es ain menor a este valor y por lo tanto se encuentra nuevamente
en el rango mencionado para el LCA, aunque menor que el maximo que se
presentaba en la Figura 5.1.

El segundo punto a considerar, es la indiferencia de la distribucién de ten-

siones con respecto al tipo de injerto que se esté considerando. En la Figura 5.4

98



son practicamente imperceptibles las diferencias entre las tres imagenes presen-
tadas, indicando que si los modelos materiales y las propiedades utilizadas son
suficientemente acertadas, la distribucién de las tensiones aparenta no depen-
der de la variacion en las propiedades, al menos para los valores seleccionados.

A continuacién, para comparar con los resultados del LCA, se presentan
las Figuras 5.5 y 5.6 donde se grafica la fuerza total y el momento total res-
pectivamente, que el fémur sufre por efecto de los ligamentos, para cada uno

de los injertos y para el ligamento original.
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Figura 5.5: Comparacion de la fuerza total de las reconstrucciones.

Tanto en la grafica de la fuerza neta, como en la correspondiente al mo-
mento neto, se aprecia que las cargas generadas por los injertos presentan una
tendencia similar a la del modelo con el LCA. No obstante, en todos los casos,
las solicitaciones son de menor magnitud. Las Figuras 5.5 y 5.6, por lo tan-
to, presentan principalmente las siguientes connotaciones. Si se considera que

el modelo utilizado para los injertos es correcto, es posible, en primer lugar,
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resaltar que los injertos presentan una menor oposicion a la deformacién que
el LCA. En segunda instancia, se resalta la similitud entre las curvas de ca-
da injerto, y en ambas figuras, indicando que las diferencias impuestas en las
propiedades de los injertos no generan un cambio considerable en el compor-

tamiento de la reconstruccién del LCA.
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Figura 5.6: Comparacion del momento total de las reconstrucciones.

Cabe destacar que no solo las graficas de fuerza neta y de momento ne-
to son muy similares para cada tipo de injerto, sino que también ocurre si
consideramos las proyecciones de las cargas en cada uno de los tres ejes. Por
lo tanto, para evitar el exceso de imagenes que no proporcionen informacién
extra, en el Apéndice 1 de este trabajo, el lector puede consultar estas seis
figuras complementarias, tres graficas que corresponden a la comparacién en-
tre las fuerzas que ejerce cada injerto (y el LCA original) segregadas segin su

direccion, y analogamente tres que corresponden a los momentos.
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5.2.2. Efectos del cambio en la insercion femoral

Se realizaron tres simulaciones representando un desplazamiento de 3mm
de la insercion femoral en diferentes direcciones. El modelo rTPp correspon-
de al tunel desplazado en direccion proximal, el modelo rTPa al desplazado

en direccién anterior y el modelo rTPd al desplazado distalmente (ver Figu-
ra 4.28).

Distribuciéon de tensiones:
En las Figuras 5.7, 5.8 y 5.9 se presenta la distribucién de tensiones equiva-
lentes de Von Mises para el modelo rTPp, el rTPa y el rTPd respectivamente,

a medida que se simula el ascenso del escalén, con capturas cada 0,2s.

\ \ |  Owra)

40
32

t=4,6s t=4.8s

Figura 5.7: Distribucién de tensiones para el injerto del modelo rTPp.

En esta primera imagen (Figura 5.7) se ven los efectos del desplazamien-
to proximal de la insercion femoral sobre el injerto, especificamente sobre la
tensiones a las que queda sometido para el movimiento impuesto. A primera
impresion, el injerto se muestra en una posicién sutilmente mds vertical (6°)
en comparacién con la insercién original (82). Ademds, como se puede apre-
ciar, el instante para el cual el injerto se encuentra mayormente solicitado es
en los maximos valores de flexion, y por lo tanto, al comienzo del ascenso.
Nuevamente, estos extremos se dan en la zona proximal anterior y con un va-

lor maximo de 40M Pa. Esta tensién se encuentra al rededor de un 20 % por
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debajo de la que presentaban las reconstrucciones con cualquier material, pero
con la insercion en el origen.

Por otra parte, en la Figura 5.8 se puede apreciar que el desplazamiento
anterior de la insercion femoral genera un injerto que una disposicién no tan
vertical como en el caso anterior, sino que presenta una inclinacién lateral (12°)
algo mayor a la del LCA original, pero con un inclinacién menor en la direccion
antero-posterior. En cuanto a las solicitaciones, se muestra que los gradientes
de tensiones que se encuentran en una zona similar a los casos anteriores,
son mayores y se presentan mas concentrados. Esto puede deberse a que la
configuraciéon geométrica en dicha ubicacién (radios de curvatura menores),
sumado al giro del fémur, favorecen las deformaciones y consecuentemente el
aumento de las tensiones en esa zona. En este caso, la tensién maxima, que se
da con los mayores angulos de flexion de la AR, es aproximadamente 80M Pa

que resulta en un 60 % mayor que las reconstrucciones en el origen.
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Figura 5.8: Distribucion de tensiones para el injerto del modelo rTPa.

Finalmente, un tunel femoral posicionado distal en el fémur con respecto
al origen genera, en primer lugar, un injerto mas corto, al contrario de lo que
ocurre con la insercion proximal. Ademds, también resulta en una disposicién
mas lateral (15°2) que en los casos anteriores, lo que repercute en las cargas que
genera sobre el fémur y en su propia distribucién de tensiones. La Figura 5.9

en este caso muestra una distribucién mas similar a la del modelo rTPp (ver
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Figura 5.7), con la zona proximal anterior del injerto como la més solicitada y
tensiones no tan localizadas como en el caso del modelo rTPd (ver Figura 5.9).
Para este modelo, el maximo de los valores de tension equivalente de Von Mises
también se da para los mayores angulos de flexion y se aproxima a los 30M Pa,
valor que es 40 % menor que el que se obtiene con los injertos en las inserciones

originales.
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Figura 5.9: Distribucién de tensiones para el injerto del modelo rTPd.

Considerando inicamente la distribucién de tensiones y el méaximo local de
la tension equivalente de Von Mises, se aprecia un claro efecto de la insercién
femoral sobre las solicitaciones a las que queda sometido el injerto. Compa-
rando las cuatro simulaciones encontramos que la tension maxima varia en un
rango amplio (de 30 a 80M Pa) con tan solo una desplazamiento de 3mm de
la posicion del tinel femoral. De esta forma, el estado del injerto es altamente
sensible a la ubicacién del tinel, por tanto, es imperativo hacer esta perfora-

cién con la mayor precision posible.

Fuerzas:

Se analiza a continuacion el efecto que la variaciones del tunel femoral tiene
sobre las cargas que se generan sobre el fémur, para las mismas condiciones de
borde. Se presentan entonces tres graficas que muestran la comparacién entre

las fuerzas que genera el modelo con el LCA, y las reconstrucciones en cada

103



uno de las 4 perforaciones, en cada eje.

En la Figura 5.10 se presenta la comparacion de las fuerzas en direccién
lateral, y como es de esperarse, todas las curvas presentan valores negativos
puesto que el fémur es solicitado medialmente por el LCA o por los injertos.
Como se habia mostrado previamente (Figura 5.5) el LCA y la reconstruccién
en el origen presentan las mismas tendencias, no obstante, las inserciones que
no coinciden con el origen (rTPp, rTPa y rTPd) presentan tendencias dife-
rentes. Las tres reconstrucciones fuera del origen, crecen en modulo a medida
que aumenta la flexién, mientras que el LCA y la reconstrucciéon en el origen
aumentan hasta cierto punto (al rededor de 63° o 3,5s) y luego tienden a es-
tacionarse. Al rededor de ese instante es que la fuerza producida por el injerto
en la reconstruccién anterior supera en modulo a la realizada en el origen.
Ademas, alcanza su mayor valor en el instante de la flexién méxima, con un
valor de 14N que es aproximadamente un 30 % mayor al maximo del injerto

en el origen.
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Figura 5.10: Comparaciéon de las fuerzas en direccién lateral ejercidas sobre el
fémur.

La siguiente grafica, Figura 5.11, andlogamente a la anterior, representa
la comparacién de las fuerzas sobre el fémur pero en direccion anterior. Nue-

vamente podemos apreciar que algunas de las fuerzas de las reconstrucciones
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fuera del origen no presentan el mismo comportamiento que la ejercida por el
LCA (reconstrucciones anterior y proximal). Sin embargo, la reconstruccion
distal si ejerce una fuerza en direcciéon anterior sobre el fémur con la misma
“forma” que la rTPo aunque en todo el recorrido es de menor magnitud. Si-
milar al caso previo, la fuerzas ejercidas por el LCA y la rTPo presentan su
mayor valor cerca de los 54° siendo 50N y 30N respectivamente, y en esta
comparacion la rTPd también alcanza su maximo cerca de ese valor de fle-
xion y vale 24N. Por otra parte, las r'TPa y rTPp alcanzan su valor extremo
de fuerza, aproximadamente 30N, cerca de la flexion maxima, haciendo que la

carga aumente siempre a medida que crece la flexion.

AAOX O ON R KX
0° 182 ] 36° _ 54¢ 720 13¢
. : = 1 = LCA original
e == Rec, en origen
60 — Rec. Anterior

— Rec. Proximal
Rec. Distal

50

'\;)1:

40

Fuerza Anterior (N)

2 3
Tiempo (s)

Figura 5.11: Comparacién de las fuerzas en direcciéon anterior ejercidas sobre el
fémur.

A diferencia de la comparacion de las fuerzas en las direcciones lateral y
anterior, las fuerzas en direccién proximal tal como se ve en la Figura 5.12
presentan todas las misma tendencia. El modulo de la fuerza crece a medida
que aumenta el dngulo de flexién alcanzando su maximo entre los 45 y 552, y a
partir de este valor decrece hasta el angulo maximo de flexién. Las reconstruc-
ciones repiten el comportamiento de ejercer una restriccion considerablemente

menor que el LCA. Por otro lado, el modelo rTPp representa para este caso un
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desempeno similar a la reconstruccién en el origen con una diferencia maxima
entre las curvas de 4N. La curva del modelo rTPa, ya muestra una diferencia
algo mayor y el momento en el que comienza a decrecer la fuerza es el mas ale-
jado (55°). Finalmente, el modelo rTPd muestra una diferencia considerable,
siempre ejerciendo una fuerza menor y con un méaximo 40 % menor (12N) en

comparacién con el resto (aproximadamente 20NV).
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Figura 5.12: Comparacién de las fuerzas en direccion proximal ejercidas sobre el
fémur.

En resumen, el modelo rTPd cuyo orificio se encuentra 3mm distal con
respecto al origen, genera una restriccion menor en todos los sentidos, aunque
en la mayoria de los casos con una tendencia similar a la reconstruccion en el
origen.

El modelo de reconstruccién con el orificio 3mm anterior (rTPa), es en
todos los casos la que muestra una mayor diferencia en la tendencia, es decir,
la curva de la fuerza es la méds diferente. Ademads, este modelo presenta la
particularidad de que la fuerza que ejerce (en todos los casos) en hasta aproxi-
madamente los 55° de flexién es menor a la reconstruccion en el origen y luego
la supera hasta el valor maximo de tension.

Finalmente, el modelo rTPp, cuyo orificio se ubica a 3mm proximal segin

el origen, presenta como resultado unas curvas considerablemente diferentes
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con respecto a la reconstruccién en el origen, en el caso de las fuerzas lateral y

anterior, pero su comportamiento para la fuerza proximal es el mas proximo.

Momentos:

Se presentan a continuacion las graficas correspondientes a la comparacion
entre los momentos que generan los injertos en cada uno de las 4 perforacio-
nes y el modelo con el LCA, nuevamente para cada eje. La primer imagen,
Figura 5.13, representa el momento que se opone al movimiento de flexion y se
puede apreciar que solo el LCA genera una carga que al comienzo es negativa
y cerca de la flexion méxima se torna positiva. Las restantes curvas que co-
rresponden a las reconstrucciones permanecen negativas en todo el recorrido,

oponiéndose siempre a la flexion.
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Figura 5.13: Comparacién de los momentos extensores ejercidos sobre el fémur.

En la Figura 5.13 se aprecia ademés que las curvas correspondientes a la
reconstruccién en el origen y a la reconstruccion distal presentan un descenso
del momento en los mayores grados de flexién (cerca de los 4 segundos), este
efecto no aparece en el ligamento original y por lo tanto no estarian represen-
tando correctamente el comportamiento del ligamento en ese caso. Por otra
parte, las curvas de las reconstrucciones anterior y proximal presentan una

tendencia similar al ligamento original, aunque con valores mucho menores y
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con los maximos algo desfasados, dado que el LCA tiene su mayor valor al
rededor de los 309, las reconstrucciones lo presentan cerca de los 40°.

Si se observa la Figura 5.14, la cual representa en este caso el momento
que se opone giro de varo, se puede apreciar en este caso algunas similitudes
en los comportamientos de todas las curvas. Se ve como todas crecen con la
flexién hasta determinado punto donde comienza su descenso. Sin embargo hay
diferencias notorias en otros aspectos, el modelo rTPp es claramente deficiente
en comparacién con el resto, dado que su maximo valor es la cuarta parte del
andlogo del LCA (20Nmm con respecto a 80 Nmm en el méximo), y menos de
la mitad del méximo de cualquiera de las reconstrucciones. Luego, el modelo
rTPa tiene un buen comportamiento, su maximo se da en el mismo entorno
que el correspondiente al del LCA, y su posterior decremento es paulatino,
semejante al del LCA. Diferente es lo que ocurre con el modelo rTPd, que
su decrecimiento es claramente més pronunciado, perdiendo rapidamente (en

comparacion con el resto) la restriccion del giro en varo.
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Figura 5.14: Comparacion de los momentos hacia varo ejercidos sobre el fémur.

En cuanto a evitar la rotacion externa del fémur (una de las principales
funciones del LCA) todos los modelos se comportan de manera similar como
se puede apreciar en la Figura 5.15. El momento ejercido por los injertos crece

con el dngulo de flexién hasta los 40 o 55° dependiendo del caso y disminuye
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para valores de flexion mayores. En este sentido, las recontrucciones distal y
anterior son las que alcanzan el maximo mas tarde con cerca de 100Nmm,
mientras que la reconstruccion en el origen y la proximal se parecen mas al
LCA original que alcanza el méximo cerca de los 40°. El modelo rTPp es
el que genera menos restriccion al movimiento de rotacién externa del fémur
con un valor maximo de aproximadamente 7T0Nmm, seguido por el modelo
rTPo con un maximo de 8 Nmm. De todas formas todos los valores quedan

deficientes en comparacion con el ligamento original que alcanza los 120 Nmm
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Figura 5.15: Comparacién de los momentos hacia rotacién interno ejercidos sobre
el fémur.

En resumen en cuanto a los momentos generados sobre el fémur para el mo-
vimiento impuesto y con inserciones femorales en 4 puntos diferentes, se tiene
que: las curvas de la reconstruccién anterior (rTPa), presentan tendencias si-
milares al LCA, pero siempre con valores de menor magnitud. Por el contrario,
las correspondientes a la reconstruccién proximal (rTPp), en lo que respecta
a las restricciones del varo y de la rotacién externa del fémur, es siempre la
de menor orden, alcanzando a ser un 20 % y un 60 % respectivamente, del mo-
mento generado por el LCA. Finalmente, las curvas de la reconstruccién distal

(rTPd), muestran que tiene un desempeno ineficaz al momento de oponerse a
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la flexién, luego para restringir el valgo cae su comportamiento entre los 55 y
los 72°, mientras que en el caso de la rotacién externa, es la que presenta los

mejores resultados.
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Capitulo 6
Conclusiones y Trabajos futuros

El presente capitulo puede segregarse en tres secciones que se relacionan
con diferentes aspectos del trabajo llevado a cabo. En primera instancia, las
conclusiones correspondientes al trabajo en si mismo, que comprende las eta-
pas de captura de movimiento y de simulaciéon computacional. Posteriormente,
se analizan algunas posibles lineas a seguir a partir de los resultados obtenidos,
y finalmente, un comentario general sobre el camino que se transité para la

realizacién de esta tesis.

6.1. Sobre los objetivos

El presente trabajo completé todos los objetivos propuestos al inicio del
mismo, y a continuacién se presentan las conclusiones referentes a los resulta-

dos obtenidos.

Captura de movimiento:. Para esta etapa, durante el desarrollo del
trabajo, se analizaron las posibilidades que se presentan en la literatura junto
con los resultados que estos protocolos alcanzan, y no existe suficiente evi-
dencia que demuestre que algin protocolo llegue a mejores resultados (con
menor error) en todos los casos. De esta forma se concluyé que la mejor op-
cién era trabajar con el protocolo mas utilizado en la literatura de referencia,
el Plug-in Gait modificado (PiG,,) de VICON. Los resultados obtenidos de
la captura de movimiento de la tarea motora seleccionada (subir un escalén),

luego del procesamiento, concuerdan con lo esperado segun literatura (89),
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a excepcion de la curva obtenida para la rotacién de Varo-Valgo de la AR.
La cual sin embargo, se reconoce como una de las debilidades del protocolo
PiG,,. La sobrestimacion de esta magnitud por efectos del “cross-talk” y del
“Soft Tissue Artefact” al usar dicho protocolo esta ampliamente estudiada,
ver (113; 114; 84). Ademas, la repetibilidad del ensayo fue buena segin los
resultados mostrados en la Tabla 3.1 y los rangos presentados en la Figura 3.6,
donde con una confianza del 95 % la media se encuentra para todo tiempo en

un rango menor a 82,

Simulacion computacional: El software Gmsh fue exitosamente utiliza-
do para la discretizacién del dominio, ademas mostré una excelente versatilidad
a la hora de mallar geometrias complejas y de refinar en zonas especificas.

El estudio de independencia de malla del sistema permitié encontrar un um-
bral para el nimero de elementos minimo para el LCA (al rededor de 140.000
tetraedros de 10 nodos), a partir del cuél los resultados presentan una variaciéon
relativamente pequena.

Ademas, la cantidad de posibilidades para el formato de salida de datos
del programa Gmsh, facilité también la interaccion entre éste y el software
utilizado para la simulaciones, FEBio.

El conjunto de programas que componen la suite de FEBio (Preview, FEBio
y Postview) mostré también un buen desempenio al permitir crear los mode-
los de elementos finitos con sus condiciones de borde, propiedades materiales
y configuracion de parametros de simulacion. El grupo de desarrollo de estos
programas aun se encuentra activo, lanzando periddicamente nuevas versiones
con problemas reparados, agregando librerias y mejorando tanto la interfaz co-
mo los métodos computacionales, por lo tanto se considera como una excelente
herramienta para la resolucion de problemas mediante el MEF.

Los resultados obtenidos con estas simulaciones pueden ser divididos en
tres etapas; el andlisis de la AR sana, el estudio de la reconstrucciéon de LCA
con 3 tipos de autoinjertos con propiedades distintas, y la comparacion de los
resultados para el mismo injerto, pero con inserciones femorales desplazadas

3mm en diferentes direcciones.

Simulacion de la AR sana: Los resultados de la AR sana, utilizan-
do para modelar los ligamentos un material hiperelastico transversalmente

isotropico, mostraron que en el movimiento de subir un escaldén, la zona mas
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solicitada del ligamento es la parte anterior proximal del mismo (ver Figu-
ra 5.1), en acuerdo con resultados en la literatura de referencia. Ademas, la
tension principal méaxima a la que queda sometido el LCA con dicho modelo
es del entorno de 55M Pa, que se da en el entorno de los 60° de flexién, que
también coincide con resultados de trabajos publicados. En cuanto a la ci-
nematica articular, se mostré que las cargas que realiza el LCA sobre el fémur
(principalmente fuerza anterior y distal, y momentos que evitan el varo y la
rotacién externa), también concuerdan con las principales funciones del LCA
segun la literatura, que a grandes rasgos es la estabilidad. Los valores maximos
de las fuerzas que genera el LCA sobre el fémur, se dan también en el entorno
de los 60° de flexién y sus valores son 50N en direccién anterior, 20N en di-
recciéon medial y 45N en direccién proximal (ver Figura 5.2). Por otro lado,
los maximos de los momentos, que ocurren al rededor de los 45° de flexidn,
valen: 120N mm evitando la rotacién externa del fémur, 80 Nmm evitando que
el fémur se mueva hacia el varo y 160Nmm resistiéndose a la flexién (ver Fi-

gura 5.3).

Simulacion de la AR reconstruida con diferentes materiales: En
la rLCA se utilizaron para los autoinjertos 3 tipos de materiales diferentes,
los cuales fueron modelados con el mismo comportamiento material, pero con
variaciones en las propiedades que lo definen, mas especificamente, se cambi6
la rigidez de la zona lineal de las fibras (al rededor de un 30% en el caso
mayor cambio). Ademés, para evaluar inicamente el efecto del comportamiento
material del injerto, el resto de las variables se mantuvieron constantes, es
decir, se conservaron inalteradas las condiciones de borde, la ubicacion de los
injertos, la geometria de los mismos e incluso el mallado y la configuracién de la
simulacion, evitando de esta forma, alteraciones en los resultados de cualquier

otra indole.

Los resultados obtenidos, con las propiedades propuestas en el trabajo de
Pena et al. (14) resultan interesantes, puesto que indican que, tanto para la
distribucién de tensiones (y de deformaciones), como para la dindmica articu-
lar, los resultados son indiferentes a la eleccién de un injerto de semitendinoso,
tenddn patelar o gracilis (ver Figura 5.4). No obstante, cabe resaltar, que las
propiedades utilizadas fueron para un caso genérico, sin embargo, se reconoce
que las propiedades de los materiales del cuerpo humano, no solo varian de

persona a persona, sino también dentro del mismo paciente. Por lo tanto, se
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concluye que para cambios en las propiedades materiales del orden de las pre-
sentadas en este trabajo, no son apreciables los efectos sobre la articulacion y
deben considerarse otros factores para la seleccion del tipo de injerto a utili-
zar, entre otros; expertiz del cirujano con cada técnica, efectos de la extraccion,

debilitacion y recuperacion de la zona.

Una consideracién mas debe hacerse con respecto a los resultados que com-
paran la dindmica de la reconstruccién con la del ligamento original. Esta es
que las restricciones ejercidas por los injertos, para los tres casos de los distintos
materiales, son considerablemente menores a las que genera el LCA original,
para todas las variables evaluadas y en todo el recorrido. Por ejemplo, el valor
maximo de la fuerza total para el LCA es de 70N, mientras que en el mismo
instante los injertos generan 36 N (ver Figura 5.5), o para el caso de los momen-
tos, el maximo es 200 Nmm para el LCA, mientras que los injertos ejercen un
méximo de 135Nmm (ver Figura 5.6). En las Figuras 5.5 y 5.6 se aprecia que,
aunque las curvas tienen comportamientos similares, las cargas ejercidas por
las reconstrucciones alcanzan a ser hasta un 50 % menor que las del LCA en el
caso de las fuerzas y un 30 % menor para el caso de los momentos. Esto indica
que la eleccion del diametro del injerto no fue adecuada, dado que un didmetro
mayor generaria que la rigidez de la estructura aumente, y consecuentemente,
para la misma deformacién (o muy similar) las fuerzas que ejerceria el nuevo

injerto serian mayor.

Simulacion de la AR reconstruida con diferentes inserciones:
Los resultados obtenidos al comparar el mismo injerto para inserciones femo-
rales diferentes, muestran un efecto considerable sobre la AR, que provocan
gran incertidumbre y descubre la dificultad, al momento de ubicar la insercién
del LCA original. Las comparaciones se realizan sobre varias magnitudes; la
distribucién de tensiones en el momento mas critico, la posicién relativa del
injerto ubicado dentro de la AR y las cargas que se realizan sobre el fémur
mientras éste se mueve. Como fue explicado previamente, las cargas que debe
vencer el fémur, son casi completamente ejercidas por el LCA o en su defecto,
por el injerto que lo sustituye, debido al movimiento que se impuso a la AR.
Para todas las variables estudiadas, el injerto ubicado en el centro de la in-
sercién original del LCA es el que presenta un desempeno general mas similar
al ligamento natural, obviando el efecto expresado anteriormente de la falta

de rigidez de los injertos. En las Figuras 5.7, 5.8 y 5.9 se aprecia como una
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variacién en la insercién femoral de 3mm influye sobre la posicion relativa,
generando reconstrucciones mas verticales o més oblicuas de la ideal (que es
de aproximadamente 8°). En las mismas imdgenes se aprecian ademds, las dis-
tribuciones de tensiones, donde resalta la tension equivalente maxima para el
caso de la reconstrucciéon anterior que alcanza los 80M Pa, valor que parece
ser elevado en comparacién con el resto (40M Pa 'y 30M Pa) y con resultados
de otros trabajos, hasta 65M Pa (14). Esta reconstruccién es también la que
presenta sus maximos de tension mas localizado en la zona anterior proximal
del injerto, considerandose que puede deberse a la curvatura de la geometria
en dicha zona, que debid ser grande para evitar la interseccion con el LCP.

Para comparar como resulta la dinamica articular luego de las reconstruc-
ciones, se evaluaron las fuerzas y los momentos ejercidos sobre el fémur en cada
una de las tres direcciones principales, representados en seis graficas compara-
tivas (Figuras 5.10-5.15). Los resultados muestran una alta sensibilidad a este
parametro. Por ejemplo, la reconstruccion proximal (rTPp) no presenté resul-
tados muy distantes en lo que a las fuerzas se refiere, en comparacion con la
reconstruccién en el origen. Sin embargo, en la graficas correspondientes a los
momentos se aprecia un pobre desempeno en la restriccion de algunos movi-
mientos (por ejemplo, genera un maximo 20Nmm evitando el valgo, mientras
que el injerto en el origen genera 50 Nmm). Esto se relaciona claramente con
la direccién en la que resulté orientado el injerto y no tanto con la fuerza que
éste ejerce.

Por otra parte, la reconstruccién anterior (rTPa) consigue un desempefio
mixto, en cuanto a las fuerzas, tiene la peculiaridad de siempre presentar-
se considerablemente més tensionado en flexién profunda que el resto de las
reconstrucciones. Esto es ocasionado por ser la insercién que presenta mas mo-
vimiento durante la flexion del fémur y por esto, es la técnica que provoca
mayores tensiones locales en el injerto y las fuerzas mas grandes luego de los
552 de flexién (entre 35 y 50 % mayor en las tres direcciones). Con respec-
to al comportamiento segiin los momentos que provoca, presenta una pobre
restricciéon a la flexion (maximo de T0Nmm contra 100Nmm del injerto en
el origen), un comportamiento aceptable en varo-valgo y resulta que presenta
mejores resultados en la restriccion de la rotacion externa del fémur que la in-
sercion en el origen. Esta mejoria se debe al alejamiento de la insercién femoral
con respecto al eje de rotacion IE, y por lo tanto, un mayor brazo de palanca.

Finalmente se analizan los resultados obtenidos con la reconstruccién distal
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(rTPd), que para las fuerzas muestra una tendencia similar a la reconstruccién
en el origen pero la restriccion es al rededor de un 20 % menor en todo mo-
mento para las tres direcciones. Esto no provoca grandes inconvenientes puesto
que anteriormente mencionamos la posibilidad de ganar rigidez aumentando el
didmetro del injerto. Sin embargo, los momentos que genera esta reconstruc-
cion son considerablemente mas variables, dado que presenta poca restriccion
al movimiento de flexién, una curva que varia desde un 30 % por encima a un
30 % por debajo de la reconstruccién en el origen para la rotacién de varo-
valgo, y es la técnica que provoca mayor restriccién a la rotacion externa del
fémur. Esto indica que un aumento del diametro del injerto aumentaria su ri-
gidez, mejorando su desempeno con respecto a las fuerzas, pero los momentos

atin continuarian siendo muy variables e incluso aumentarian su diferencia.

6.2. Recomendaciones y trabajos a futuro

Son varias las ramas que se abren sobre esta tematica a partir del trabajo

realizado; y a continuacion se comentan algunas de ellas.

e Es posible trabajar sobre el desarrollo de un modelo especifico de un
paciente, no solo en lo que respecta a las condiciones de borde (que fue lo
realizado), sino también en cuanto a la geometria ésea y de tejidos blandos, a
partir de imagenes de Resonancia Magnética y Tomografias Computadas. En
la misma linea, se podria, ademas de la captura de movimiento por estereofo-
togrametria, utilizar videofluoroscopia simultaneamente, con lo que se podria
evaluar la posicion exacta de los huesos y con ellos mejorar los datos de entra-
da para el modelo computacional y ademas, evaluar el error de los marcadores

cutaneos.

e En cuanto a la limitacion de las propiedades mecénicas para los mode-
los materiales de los tejidos blandos, seria interesante evaluar la posibilidad
de realizar ensayos no invasivos, ni dolorosos, que estimulen la articulacién
dindmicamente y mida su respuesta, para posteriormente reproducir ese ensa-
yo computacionalmente y sintonizar las propiedades materiales ajustando asi
la respuesta de la articulaciéon. Con este fin, debera desarrollarse un modelo

que contemple el resto de las estructuras que interactian en la AR y que en
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este trabajo no fue necesario considerar. También podrian obtenerse resultados
mas realistas si se implementara la osificacién de los ligamentos a medida que
se acercan al tejido 6seo. Para esto, habria que desarrollar una extension del
software utilizado, dado que éste actualmente no permite definir materiales

cuyas propiedades sean no homogéneas a lo largo de una estructura.

e Hoy en dia hay un creciente interés en el deterioro del cartilago articular
y como éste se relaciona con afecciones de la rodilla como rupturas y recons-
trucciones de LCA. Por lo tanto, un modelo que contemple el analisis de estos
tejidos, evaluando la evolucién de las diferentes estructuras al someterlas a
cargas habituales por la actividad cotidiana, resultantes de una intervencién
de rLCA, es una linea prometedora. Seria necesario crear un modelo con la
mayoria de las estructuras que intervienen en la articulacién, identificar mo-
delos adaptativos para cada una de ellas, analizar su dependencia, estudiar
los efectos de las actividades diarias y relacionarlos con una evolucion en el

tiempo.

e Para analizar el deterioro de algin tejido se pueden considerar al menos
dos enfoques. El mas simple podria ser un enfoque en el cual se analice los
efectos de las cargas cotidianas sobre las estructuras, poniendo énfasis en las
distribuciones de tensiones, los picos que se presentan en dichas magnitudes,
el comportamiento viscoelastico de los tejidos y a partir de ésto inferir es-
tadisticamente un posible deterioro. El segundo, seria considerar a los tejidos
bioldgicos como elementos vivos (como realmente son), que responden no solo
mecanicamente a los estimulos, sino también considerar que evolucionan segin
se los solicite. En otras palabras, utilizar rutinas de tejidos biolégicos adaptati-
vos frente a determinadas circunstancias. Por ejemplo, se conoce que los huesos
tienen este tipo de comportamiento, ellos tienden a aumentar su densidad en

las zonas donde las tensiones a las que son sometidos habitualmente es mayor.

6.3. Sobre el camino recorrido

En lo personal, se considera que la realizacion de la tesis fue una experien-
cia sumamente enriquecedora y es por esto que a continuacién se comentan

algunos aspectos relevantes.
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El autor se familiarizé con la metodologia de captura de movimiento, los
diferentes protocolos de aplicacion, las fortalezas y las debilidades de esta tec-
nologia de incipiente utilidad en el Uruguay.

Ademads, también se logré crear un procedimiento para el andlisis de la AR
del cuerpo humano, pero que podria extenderse a otras (tobillo, hombro y codo
por ejemplo) partiendo de imdgenes médicas y captura de movimiento, para
transformarlo luego en un problema mecénico a resolver mediante el MEF. En
este camino, fueron varios los programas que tuvieron que ser sincronizados
para que la informacién fluya y esto también fue un desafio que se superd.
De esta forma, el autor se interiorizé con la utilizacién y la capacidad de los
distintos programas para la simulacién: Gmsh para el mallado no estructurado
de geometrias y FEBio (méds PreVeiw y PostView) para la creacién del modelo
de elementos finitos con sus condiciones de borde, propiedades materiales y
configuracion de parametros de simulacién. Ademas, para las modificaciones de
la geometria se utilizé también el software Inventor en su versién de estudiante.

Finalmente, en lo que refiere al proceso en si mismo, éste permitio al autor
incorporar un conocimiento cabal sobre el complejo de la articulacién de la
rodilla y en particular de la reconstruccién de LCA, no solo desde el punto
de vista mecanico, sino también desde el biolégico. El tema abordado en esta
tesis es de caracter extremadamente interdiciplinario, y como tal, fue necesario
ademas de la consulta a una infinidad de textos fuera el area de la ingenieria,
contactarse e intercambiar con especialistas de diferentes areas. Por nombrar
algunos, se tratd con: cirujanos, médicos, fisioterapeutas, deportologos, entre-
nadores fisicos, ing. biomédicos, ing. eléctricos, licenciados en imagenologia.
Esta interaccion se considera sumamente enriquecedora, tanto a nivel profe-
sional como personal, y permite comprender por qué es tan necesaria la inter-

disciplina en el mundo contemporaneo.
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Apéndice 1
Material anexo

A continuacion se presentan las graficas que comparan las cargas generadas
por las reconstrucciones de LCA en el centro de la insercién original, modeladas

con diferentes materiales al variar sus propiedades.
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Figura 1.1: Comparacién de la Fuerza Lateral para reconstrucciones con diferente
material.
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Figura 1.2: Comparacién de la Fuerza Anterior para reconstrucciones con diferente
material.
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Figura 1.3: Comparacion de la Fuerza Proximal para reconstrucciones con diferente
material.
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Figura 1.4: Comparacion del Momento Extensor para reconstrucciones con dife-
rente material.
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Figura 1.5: Comparaciéon del Momento de Varo-Valgo para reconstrucciones con
diferente material
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Figura 1.6: Comparacién del Momento de Rotacion Interna-Externa para recons-
trucciones con diferente material
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