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Bogotá D.C., Colombia

2011





Deseo dedicar la realización de esta tesis a mis

amados padres y hermanos.





Agradecimientos

Quisiera agradecer a mi director de tesis Ph.D. Diego Alexander Garzón Alvarado por orien-
tarme en mi formación como investigadora. A mis profesores Ph.D.Eduardo Romero Castro
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Modelo Matemático del Proceso Mecanobiológico de Reparación
del Ligamento

Mathematical model of the mechanobiological process of ligament
healing

Resumen

En el siguiente trabajo de investigación se presentará un modelo matemático fundamentado
en las ecuaciones de reacción-difusión y en la mecánica de medios continuos para describir
las etapas simplificadas del proceso de reparación del ligamento colateral medial cuando ha
sufrido ruptura parcial de sus fibras, fenómeno conocido cĺınicamente como esguince grado II.
Se ha utilizado el método de los elementos finitos para resolver las ecuaciones formuladas.El
modelo simula la tumefacción del tejido, predice la influencia del Factor de Crecimiento
Derivado de las Plaquetas (PDGF) en la concentración de fibroblastos que migran hacia el
sitio de la lesión y representa la formación aleatoria de las fibras de colágeno en nueve d́ıas.
Los resultados obtenidos se corresponden con los valores reportados por la literatura expe-
rimental. Esta investigación ofrece una herramienta válida a los profesionales de las ciencias
de la salud para la prescripción de planes preventivos y de tratamiento de esguinces grado II.

Palabras clave: Reparación del Ligamento, Ligamento Colateral Medial, Rodilla, Fac-

tor de Crecimiento Derivado de las Plaquetas, Fibroblastos, Colágeno Tipo III, Ma-

temática Computacional, Mecánica.

Abstract

In the next research work, will show a mathematical model based in the reaction-diffusion
equations and the continuum mechanics for describe the simplified stages about medial colla-
teral ligament healing process when it has suffered partial rupture of its fibers, phenomenon
named as knee sprain grade II. The method used for to resolve the equations has been the
finite method elements. The model simulates the tissue tumefaction, predicts the Platelets
Derived Growth Factor (PDGF) influence in fibroblast concentration that migrate to the
healing area and represents the random formation of type III collagen in nine days. The
results were corresponding with the reported values in the experimental literature. This re-
searching offers a valid tool to health sciences professionals to prescribe preventive plans and
treatments about sprains grade II.

Keywords: Wound Healing, Ligaments, Medial Collateral Ligament, Knee, Platelet-

Derived Growth Factor, Fibroblasts, Collagen Type III, Mathematical Computing,

Mechanical
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modelo matemático que representa las etapas simplificadas del proceso de reparación del
ligamento colateral medial de la rodilla cuando ha sufrido ruptura parcial de sus fibras.
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1. Introducción

El ligamento es un tipo de tejido conectivo conformado por bandas densas que unen hueso
con hueso [90]. Microscópicamente se compone de células llamadas fibroblastos y de ma-
triz extracelular formada principalmente por colágeno fibrilar [36]. Su función principal es
mantener la estabilidad articular ante los movimientos del cuerpo mediante el env́ıo de in-
formación propioceptiva y nociceptiva al sistema nervioso central para garantizar el control
motor [62, 57].

Cuando los movimientos son excesivos se produce una elongación máxima de las fibras lo
cual puede causar ruptura parcial o total del tejido. Cĺınicamente este fenómeno se conoce
como esguince [61, 33]. El esguince es la causa más común de lesión en individuos activos.
En Estados Unidos la incidencia es de 23.000 casos por d́ıa, ocasionando dolor, incapacidad,
inasistencia al trabajo e inactividad. El costo promedio por paciente se aproxima a los $1.021
dólares y el costo anual asciende a los 3.8 billones de dólares, dentro del cual se estiman 1.2
millones de consultas al servicio de fisioterapia [75].

En Colombia, su incidencia puede ser mayor a la estad́ısticamente reportada, esto se debe
a la ausencia de consultas en medicina general por la presencia de un esguince grado I. No
obstante, en el deporte de alto rendimiento, espećıficamente en el fútbol profesional, se re-
porta un alto ı́ndice de lesiones del Ligamento Colateral Medial. La probabilidad de que un
jugador tenga un lesión de este ligamento en un peŕıodo de un año es de 0, 26 [28].

Un esguince puede clasificarse en grado I, II y III, según el compromiso de las fibras [20, 44].
En el esguince grado I, no existe ruptura de las fibras pero la carga mecánica ocasiona
deformación y por tanto, hiperlaxitud en el tejido. En el grado II, la carga excede el pico
de fuerza tensil del ligamento causando por lo general, ruptura parcial de las fibras. En el
grado III, la carga es mayor que en los casos anteriores y excede el pico de fuerza tensil del
tejido hasta alcanzar su rompimiento total [88, 84].

En promedio, la reparación del tejido tras sufrir un esguince grado III, puede tardar alrededor
de 52 semanas recuperando tan sólo el 30-40% de las propiedades mecánicas del ligamento
normal [33, 93]. Este tiempo está condicionado por distintos factores, entre ellos, el género,
la edad, la dimensión de la cicatriz, la carga aplicada, las concentraciones hormonales [31],
los neuropéptidos liberados [73] y el grado de la lesión.
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Numerosos estudios se han dedicado a describir la recuperación del ligamento tras la ruptura
completa de sus fibras, lo cual equivale a sufrir un esguince grado III [46]. Sin embargo, muy
poco se sabe acerca del proceso de reparación del tejido tras sufrir un esguince grado II
[68]. Esta lesión tiene una alta prevalencia en deportistas, personas sedentarias y personas
que han sufrido accidente automoviĺıstico [33, 44, 61, 90]. Es consultada en los servicios
de fisioterapia debido a que puede cicatrizar espontáneamente con tratamiento conservativo
(reposo, hielo, elevación, comprensión) y tratamiento funcional (elongación, propiocepción y
fortalecimiento muscular) [54, 66].

Algunos acercamientos a esta lesión han sido realizados por Woo et al. [93] y Frank et al. [31],
Provenzano et al.[68]. En conjunto estas investigaciones han permitido identificar mediante
el uso de cultivos celulares y pruebas mecánicas in vitro e in vivo las etapas de reparación
del ligamento tras la ruptura parcial de sus fibras: hemostasia, migración y proliferación
de fibroblastos, producción y remodelación de la matriz extracelular. Se ha observado que
la fase de migración y proliferación de fibroblastos es una de las más importantes, no sólo
porque de ella depende la śıntesis de la nueva matriz extracelular [41], sino porque dicha
etapa responde a los est́ımulos mecánicos aumentando la śıntesis de matriz extracelular,
principalmente colágeno tipo I y tipo III, el cual le otorga fuerza e integridad al tejido
[88, 26, 21].

Adicionalmente, se ha comprobado experimentalmente que la orientación de las nuevas fibras
de colágeno está mediada por la carga mecánica de tipo tensión [3]. En ausencia de ésta, la
orientación y distribución de las nuevas fibras se realizará de forma aleatoria y desorganizada
[94], lo cual reduce las propiedades biológicas y mecánicas del ligamento en reparación [47,
63].

De esta manera, las investigaciones experimentales han ayudado a elucidar la historia natu-
ral de la lesión y reparación del ligamento, bajo los enfoques bioqúımicos, biomecánicos e
histológicos. Sin embargo, las preguntas relacionadas con los factores biológicos que pueden
afectar la producción de colágeno inmaduro, como concentración de plaquetas, cantidad de
factor de crecimiento derivado de las plaquetas PDGF liberado y número de fibroblastos
depositados en la matriz lesionada aún persisten. Esto se debe a limitaciones inherentes de
los estudios experimentales como altos costos y dificultades asociadas con la variación de
parámetros dentro de los modelos [90, 19].

Se han empleado estudios computacionales sobre ligamentos y tendones con el fin de evaluar
las caracteŕısticas mecánicas del tejido durante y después del proceso de cicatrización. De
esta forma es posible determinar los esfuerzos y deformaciones que sufre el tejido ante dis-
tintos ambientes de carga logrando identificar las zonas más susceptibles de lesión según la
geometŕıa del tejido simulado [64, 65, 90]. Esto permite establecer comparaciones biológicas
y mecánicas del tejido sano con respecto al tejido en reparación [1].
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La formulación de modelos computacionales que reproducen de manera similar los fenóme-
nos biológicos sucedidos en la reparación del ligamento, se ha desarrollado para el tejido
tegumentario. Ejemplo de ello es la liberación del factor de crecimiento epidérmico, migra-
ción de fibroblastos, contracción de la herida utilizando ecuaciones de difusión [19, 45, 29] y
formación de las nuevas fibras de colágeno empleando análisis tensorial [19, 39]. No obstan-
te, estos trabajos no tienen en cuenta el efecto de la concentración de plaquetas, factor de
crecimiento PDGF y fibroblastos en la producción de colágeno inmaduro ni la formación de
la tumefacción en el tejido.

Tampoco hay evidencia en la literatura sobre modelos matemáticos que reproduzcan las
fases de reparación del ligamento tras la ruptura parcial de sus fibras y realicen una corre-
lación entre el conocimiento experimental sobre dichas fases y el conocimiento predictivo,
como el pronóstico de la distribución de las fibras de colágeno mediante variación de las
concentraciones de plaquetas, concentración de PDGF y fibroblastos.

El objetivo de este trabajo de investigación es proponer un modelo matemático basado en el
uso de ecuaciones de reacción-difusión para predecir la influencia del factor de crecimiento
derivado de las plaquetas PDGF en la concentración de los fibroblastos que migran al sitio
de la lesión, simular la tumefacción del tejido tras ocurrida la lesión a través de la mecánica
del medios continuos, la cual reúne los fenómenos de hemorragia, congestión y edema. Fi-
nalmente, representar la formación aleatoria de las fibras de colágeno inmaduro nueve d́ıas
siguientes a la ruptura parcial de las fibras del ligamento.

Los resultados obtenidos en el modelo complementan el conocimiento actual sobre las etapas
simplificadas de reparación del ligamento colateral medial cuando ha sufrido ruptura parcial
de sus fibras. La representación espacial y temporal de cada etapa permite orientar el diseño
de planes de tratamiento elaborados por fisioterapeutas para favorecer la recuperación del
tejido mediante la aplicación de agentes f́ısicos, mecánicos, eléctricos, y otras técnicas de
intervención de su conocimiento. También, alerta sobre la formulación de planes preventivos
que detecten a tiempo la inestabilidad de la rodilla con el objetivo de impedir la producción
de una lesión que a futuro, traerá como consecuencia una disminución en las propiedades
mecánicas del tejido y una posible lesión reincidente. Sumado a esto, se pretende crear
conciencia en los profesionales de la salud sobre los efectos nocivos de la inmovilización
al reproducir en el modelo la formación aleatoria y desorganizada de las nuevas fibras de
colágeno.
Por otra parte, los resultados proporcionan las concentraciones del factor de crecimiento de-
rivado de las plaquetas PDGF que activan la migración de los fibroblastos hacia el sitio de la
lesión, información útil para la preparación de fórmulas magistrales que busquen estimular
la śıntesis de este factor en ambientes limitados de vascularización y para la prescripción de
dietas que favorezcan los procesos de coagulación de heridas, dado que el contacto entre las
plaquetas y el tejido lesionado es esencialmente el factor desencadenante de la liberación del



4 1 Introducción

factor de crecimiento PDGF.

En los próximos caṕıtulos se presentará una revisión de los aspectos biológicos más relevantes
que actúan en la reparación del ligamento, aśı como también de los modelos matemáticos
relacionados con la descripción mecánica del ligamento. La formulación matemática de las
etapas simplificadas del proceso de reparación: 1) Tumefacción, 2) liberación del factor de
crecimiento derivado de las plaquetas PDGF, 3) migración y proliferación de fibroblastos y
4) formación de las nuevas fibras de colágeno tipo III. Luego, se describirá la implementa-
ción computacional del modelo. Finalmente, se concluirá con los resultados obtenidos de la
investigación y las recomendaciones, aspectos relacionados con investigaciones futuras.



2. Caṕıtulo 1

2.1. Introducción

A continuación se hará un revisión acerca de la fisioloǵıa, biomecánica, lesión y reparación de
los ligamentos. Adicionalmente, se mostrará el estado del arte de los modelos matemáticos
que se han dedicado a estudiar el comportamiento mecánico de los ligamentos en su estado
normal y bajo reparación, también se mostrarán los modelos que describen su mecanismo
de lesión. Finalmente, se podrá evidenciar que de acuerdo con lo reportado en la literatura
cient́ıfica, aún no se presenta un modelo matemático que describa las etapas de reparación del
ligamento cuando ha sufrido un esguince grado II, objetivo de estudio del presente trabajo
de investigación.

2.2. El ligamento en estudio fisiológico

Macroscópicamente los ligamentos se evidencian como bandas densas de tejido conectivo,
paquetes de fibras de colágeno orientados de forma paralela [93], que conectan hueso con
hueso [77], en la figura 2-1, se muestra una vista macroscópica de los ligamentos cruzados
de la rodilla.

Su inserción en el hueso se conoce como entesis y ocurre de forma directa o indirecta, en
la primera, las fibras de colágeno del ligamento se conectan a una zona de fibrocart́ılago
no mineralizado, esta continúa con fibrocart́ılago mineralizado hasta llegar al hueso, como
ocurre en la inserción femoral del Ligamento Colateral Lateral (LCL), [84], ver figura (2-2).
En la forma indirecta, las fibras superficiales se insertan directamente en el periostio del
hueso, como sucede en la inserción tibial de este mismo ligamento [93].

La estructura de la entesis no sólo depende del mecanismo de osteogénesis sino de la carga
a la cual esté sometido espećıficamente, cada ligamento, en general las fibras de colágeno
se insertan de forma ortogonal a la zona de transición ósea y son cargadas mecánicamente
en curva, lo cual las hace menos sensibles a la dirección de la carga en tensión pura, por
consiguiente, la interfaz entre las fibras de colágeno y el hueso, soporta altas cargas tensiles
y cortantes, este tipo de inserción hace al tejido mecánicamente débil, creando una concen-
tración de esfuerzo la cual puede dejar eventualmente una falla prematura [84].
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Figura 2-1.: *LCA: Ligamento Cruzado Anterior y **LCP: Ligamento Cruzado Posterior.
Visión anterior de la articulación de la rodilla derecha en flexión de 90◦, después
de extirpar la cápsula articular y los ligamentos colaterales [77].

Figura 2-2.: Entesis femoral del Ligamento Colateral Lateral (LCL). UFC: Fibrocart́ılago
no Calcificado, CFC: Fibrocart́ılago Calcificado. Citado de [84]
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Figura 2-3.: Visión medial de la articulación de la rodilla derecha en extensión con la dis-
posición del Ligamento Colateral Medial LCM.

La transición del ligamento a través de diferentes zonas ofrece una ventaja mecánica durante
el proceso de carga al minimizar la concentración del esfuerzo, esto ocurre en la zona fibro-
cartilaginosa mineralizada de la entesis, a través de su interdigitación con el hueso adyacente
lo cual aumenta el área seccional de la interfaz entre las dos estructuras [24].

Los ligamentos vaŕıan en tamaño, forma y orientación de acuerdo a su localización articular
[32], de esta manera, se pueden clasificar como extra-articulares o intra-articulares como el
ligamento colateral medial y el ligamento cruzado anterior, respectivamente, como se ilustra
en las figura 2-3 y 2-1.

Los primeros están rodeados por una membrana superficial conocida como epiligamento, ex-
tremadamente celular, vascular y nerviosa y los intra-articulares están rodeados por sinovia
[33], por tanto, son menos celulares, vasculares y nerviosos, lo cual es una desventaja en
procesos de cicatrización. En la figura 2-4, se muestran las diferencias en ambos tipos de
ligamentos.

Los nervios encontrados en dicha capa de epiligamento, contribuyen a los procesos de no-
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Figura 2-4.: Clasificación de los ligamentos según su localización articular.

cicepción, percepción del dolor y a la propiocepción, percepción de la posición articular,
demostrando el papel fundamental que cumplen los ligamentos en el control motor [31].

Microscópicamente, el ligamento está compuesto por dos elementos principales, un compo-
nente celular y otro de matriz extracelular, como se ilustra en la figura (2-5). El primero,
tiene en su gran mayoŕıa fibroblastos y una pequeña cantidad de otras células e tipo infla-
matorio [22]. Los fibroblastos sintetizan y mantienen la matriz extracelular [37], la cual se
caracteriza por ser una estructura organizada y funcional que le confiere al tejido su compor-
tamiento viscoelástico debido a la interacción de sus componentes: protéınas, glicoprotéınas
y agua.

Los fibroblastos se localizan en la Matriz Extracelular (MEC), se distribuyen de forma se-
parada y se alinean en columnas a lo largo de la dirección de las fibras de colágeno [22], son
células sensibles a la carga mecánica y cumplen la función de organizar y mantener el tejido
durante el desarrollo y en procesos de reparación de heridas [88].

De otro lado, la MEC es una estructura organizada y funcional compuesta de protéınas
(colágeno, elastina, proteoglicanos), glicoprotéınas y agua [22]. Estos componentes no sólo
proveen soporte estructural, fuerza mecánica y fijación de receptores en la superficie celu-
lar, también actúan como reservorio para muchas moléculas señaladoras que modulan varias
funciones celulares tal como migración, crecimiento y diferenciación [88].

Su elemento sólido más importante es el colágeno, éste se encuentra en proporción 9:1 para
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Figura 2-5.: Composición del Ligamento. Adaptado de [22]

Figura 2-6.: Estructura jerárquica del Ligamento Modificado de [88]

el ligamento cruzado anterior, tipo I y tipo III, respectivamente [22]. La molécula de esta
protéına representa una superhélice de forma espiral enrollada a lo largo de la fibra, confor-
mada por dos hélices más pequeñas bajo una secuencia de péptidos básicos: glicinica, prolina
(X) e hidroxiprolina (Y), repetidos sucesivamente [22], como se ilustra en la figura (2-6).

Las fibras de colágeno son las encargadas de proveer fuerza tensil y rigidez al tejido, tienen
la habilidad de formar puentes cruzados que mecánicamente les dan estabilidad [22], como
se puede observar en la figura (2-7).

Por último, el 60% del componente húmedo del ligamento corresponde a la molécula de agua,
la cual contribuye a las propiedades mecánicas del tejido disminuyendo su deformación ante
una carga constante [4].
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Figura 2-7.: Morfoloǵıa de las Fibras de Colágeno [70]

2.3. Propiedades Mecánicas

Las propiedades mecánicas de los ligamentos son estudiadas comúnmente bajo ensayos tensi-
les uniaxiales del complejo hueso ligamento hueso [79]. Los resultados obtenidos se muestran
a través de dos curvas: carga elongación [94] y esfuerzo deformación, como se ilustra en las
figuras (2-8a) y (2-8b).

En la primera se identifican las propiedades estructurales del complejo hueso-ligamento-
hueso, mediciones extŕınsecas del rendimiento de la estructura en general: la rigidez, es la
pendiente de la curva entre dos ĺımites definidos de elongación, la carga última, es la carga
más alta impuesta al complejo antes del punto de falla, la elongación última, es la elongación
máxima del complejo en el punto de falla; y la enerǵıa absorbida es el área bajo la curva
entera, la cual representa la máxima enerǵıa almacenada del complejo [93].

En la curva esfuerzo-deformación son representadas las mediciones intŕınsecas de la calidad
de la sustancia del ligamento, un ejemplo se muestra en la figura (2-8b). De la curva, el
módulo es obtenido de la pendiente entre dos ĺımites de deformación, la fuerza tensil, es
el esfuerzo máximo alcanzado, la última deformación (en porcentaje), es la deformación en
el punto de falla; y la densidad de la enerǵıa de deformación es el área bajo la curva de
esfuerzo-deformación [94]. Una curva t́ıpica de esfuerzo-deformación para tejidos conectivos
como el tendón y el ligamento se muestra en la figura (2-9).

En esta curva se puede observar además, que tras aplicar una carga de elongación en aquellas
fibras que se encontraban en un estado rizado se reorientan y se alinean en forma paralela
(Figura 2-9). Este fenómeno ocurre en movimientos activos y pasivos ejecutados en humanos
y en animales. Los niveles de deformación inducidos en el tejido permanecen en la región “
toe” punto de transición entre la región cóncava a la región lineal de la curva, esta porción
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Figura 2-8.: (a.) Curva carga elongación del complejo hueso ligamento hueso. (b.) Curva
esfuerzo deformación describiendo las propiedades mecánicas del ligamento.
Adaptado de [94]

muestra el comportamiento elástico inicial del ligamento y se encuentra dentro del rango
fisiológico [33].

Cuando el tejido ya no puede resistir la carga impuesta, es decir la carga se aleja del rango
fisiológico, se produce una falla microscópica hasta ocasionar falla macroscópica y por ende,
ruptura de las fibras del ligamento [88], esto sucede frecuentemente en movimientos extremos
como en accidentes automoviĺısticos o en deportes de alto contacto [21].

En general, esta respuesta a la elongación o tensión es bastante compleja, presenta una forma
no lineal y está sujeta a varios fenómenos, los cuales son dependientes del tiempo, tales como,
creep, relajación-tensión, ı́ndice de deformación e histéresis. Además, el comportamiento de
la curva también depende de la temperatura, exhibiendo una capacidad reducida para soste-
ner la carga a medida que la temperatura aumenta, mientras se mantiene la misma longitud
[79]. Cĺınicamente, este fenómeno puede observarse cuando el tejido está sometido a altas
temperaturas, fuera del rango fisiológico.

El creep y la relajación son procesos irreversibles los cuales gobiernan estados de no-equilibrio.
Ambos son dependientes del tiempo y retornan al nuevo estado de equilibrio después de un
estado de disturbio. Usualmente, la deformación incrementará con el tiempo bajo un esfuer-
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Figura 2-9.: Curva Esfuerzo-Deformación. Adaptado de [88]

zo constante, lo cual se refiere al “ creep” , un curva t́ıpica se muestra en la figura (2-10),
mientras que durante el proceso de relajación, el esfuerzo decrecerá con el tiempo bajo una
deformación constante [43], como se ilustra en la figura ( 2-11).

El efecto del creep en el tejido puede llegar a ser perjudicial. En el ligamento cruzado anterior
se ha comprobado que tras sostener una carga estática la viscoelasticidad del tejido produce
una activación reflexiva de los músculos asociados y puede incrementar el riesgo de lesión
de la articulación [24], por esta razón, se sugiere la prescripción de ejercicios que proporcio-
nen un efecto de relajación. Aunque es posible la recuperación al creep con un peŕıodo de
descanso, una vez se remueve la carga [79] en los ligamentos cicatrizados el creep aumenta
considerablemente y su recuperación es menor [54].

Otro comportamiento propio de los ligamentos es el fenómeno de disipación de enerǵıa tras
la aplicación de un ciclo de carga y no carga al tejido, lo cual se denomina histéresis [43], [23].

Cuando el ligamento es estimulado repetidamente con una carga constante, se desarrolla este
comportamiento a lo largo del eje longitudinal. El desplazamiento del ligamento incrementa
con cada ciclo de carga y no-carga, reflejando la asociación de histéresis con el desarrollo de
“creep” [79], [25], una curva t́ıpica puede ser observada en la figura (2-12).

Por último, el ı́ndice de deformación es el factor del cual depende el esfuerzo desarrollado.
Frecuentemente se observa que bajos ı́ndices de deformación están asociados con el desarrollo
relativo de bajos esfuerzos, mientras que altos ı́ndices de deformación ocasionan grandes
esfuerzos [79].



2.3 Propiedades Mecánicas 13

Figura 2-10.: Creep, incremento en la deformación en ligamentos normales expuestos a la
misma carga durante 3600 ciclos. Citado y modificado de [54]

Figura 2-11.: Relajación del Esfuerzo en el ligamento periodontal, se observa un decremento
en el esfuerzo en un tiempo de 15 minutos tras soportar una deformación
constante. [23]
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Figura 2-12.: Desarrollo de histéresis comportamiento observado en ligamentos y tendones.
Cuando el tejido está sujeto a la misma carga ćıclica se produce disipación
de enerǵıa y desplazamiento. Citado de [25]

2.4. Lesión del ligamento

La elongación rápida del ligamento, tal como en un movimiento repetitivo de alta frecuencia
observado en algunas actividades deportivas puede resultar en daño o ruptura [27].

Este daño o ruptura en los ligamentos se conoce como esguince, se produce por una elon-
gación máxima de las fibras causando ruptura parcial o total de las mismas. De acuerdo
a los signos y śıntomas cĺınicos puede clasificarse en tres grados según su complejidad, el
grado I, manifiesta mı́nima pérdida de la función, mı́nimo dolor e inflamación, no hay rup-
tura de fibras, no hay presencia de equimosis, es decir, hemorragia dentro de la piel y tejido
subcutáneo mayor a 1cm2 [16], ni dificultad para soportar el peso [44], mecánicamente el
tejido sufre deformación, sin embargo, se conserva dentro del rango fisiológico de la curva
esfuerzo-deformación.

El grado II, presenta ruptura parcial de las fibras, alguna pérdida de la función articular,
dolor, equimosis y dificultad para soportar el peso [44]. Esta lesión surge porque la magnitud
de la carga es tal que ésta excede el pico de fuerza tensil del ligamento aunque no siempre
alcance su fuerza de rompimiento. Aśı el ligamento es fuertemente debilitado, en ocasiones
permanece f́ısicamente intacto y conserva algo de fuerza mecánica.
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El grado III, presenta ruptura completa de las fibras, gran pérdida de la función articular,
dolor e inflamación severos, equimosis y siempre hay dificultad para soportar el peso [44].
En esta lesión la carga excede el pico de fuerza tensil del ligamento hasta alcanzar su fuerza
de rompimiento.

Es común que la ruptura ocurra en la zona media del ligamento, en el trabajo realizado por
[49], la mayoŕıa de los espećımenes mostraron falla en el complejo hueso-ligamento-hueso
bajo carga tensil por ruptura de la porción media del ligamento.

En adición a los signos cĺınicos mencionados, esta lesión produce en la articulación ines-
tabilidad mecánica o laxitud ligamentosa, considerada como el conjunto de movimientos
artrocinemáticos que el individuo no puede ejecutar voluntariamente, como por ejemplo, el
deslizamiento anormal presentado en la articulación tibio-peronea con el astrálago tras sufrir
un esguince de tobillo [21].

En los ligamentos colaterales, el incremento inicial en la laxitud del tejido es causada
comúnmente por daño o ruptura de las fibras de colágeno que son inicialmente recluta-
das durante el momento de carga [69]. Adicionalmente, la lesión inicial del tejido resulta en
un daño substancial en niveles celulares seguido por apoptosis [68].

2.5. Reparación del ligamento

Este proceso vaŕıa según el grado de la lesión. En el esguince grado III se presenta una
respuesta extŕınseca, en la cual se exhiben todas las fases de reparación, se caracteriza por
una evidente respuesta inflamatoria y por liberar de factores de crecimiento y citoquinas
implicados en la cicatrización. Diferente, sucede en el esguince grado II, en esta lesión se pre-
senta una respuesta intŕınseca, es decir, localizada sin agentes inflamatorios, en este punto
los fibroblastos se encargan directamente de la remodelación de las fibras de colágeno [68],
un cuadro comparativo se muestra en la figura (2-13).

En ambos casos, la lesión causa disrupción del tejido, de los vasos sangúıneos y de los vasos
linfáticos, este proceso puede tardar minutos y horas. Los vasos dañados sufren vasoconstric-
ción para disminuir o parar la pérdida de sangre en el área afectada generando acumulación
del fluido sangúıneo. La norepinefrina secretada por los vasos sangúıneos y la serotonina
secretada por las plaquetas y mastocitos, son las responsables de la vasoconstricción de los
vasos [82].

Esta colección de sangre hace que las plaquetas interactúen con ciertos elementos de la ma-
triz para disparar la formación de coágulos a través de la inducción de trombina y de fibrina
en el sitio de la lesión, este fenómeno es conocido como la fase de coagulación, común en la
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Figura 2-13.: Fases del proceso de reparación del ligamento.

reparación de todos los tejidos del cuerpo [31].

El contacto entre el colágeno y otros elementos de la matriz extracelular con las plaquetas
causa además, la śıntesis de factores de crecimiento y citoquinas esenciales no sólo para la
hemostasia y respuesta inflamatoria normal, también actúan como importantes mensajeros
para las posteriores fases de reparación [26, 82].

Posteriormente, se produce la respuesta inflamatoria para protege el tejido afectado y para
eliminar y diluir los agentes perjudiciales previniéndolo de una lesión adicional, abasteciéndo-
lo con grandes cantidades de ox́ıgeno y nutrientes necesarios para la reparación [8].

Esta fase es disparada por mediadores y señales qúımicas como el factor inhibitorio leukimia
interlukina IL-6, IL-11, en cuestión de horas (24-48 h.), los neutrófilos llegan al sitio de la
lesión para iniciar la cŕıtica tarea de fagocitosis con el fin de remover materiales extraños,
bacterias y tejido dañado a través de encimas y radicales libres derivados del ox́ıgeno [26],
[82].

Pasados dos a tres d́ıas llegan al sitio de reparación monocitos, encargados de la formación de
nuevos vasos sangúıneos [74]. El desarrollo vascular promueve un influjo adicional de células
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circundantes y nutrientes, realzando un número adicional de células locales y procesos de
śıntesis y de degradación [31].

A su vez, los monocitos sufren un cambio fenot́ıpico con el fin de convertirse en macrófagos
y de esta manera fagocitar células muertas, por otra parte, son los productores primarios de
los factores de crecimiento responsables de la etapa proliferativa [82].Esta fase puede durar
semanas a meses, es dependiente de señales hormonales y de diversos factores de crecimiento
[82]. Aqúı se reclutan principalmente, fibroblastos, los cuales migran desde el epiligamento
hasta la zona afectada iniciando la formación matriz inmadura [4, 26].

Una vez están dentro de la herida, los fibroblastos producen protéınas en la matriz como
Fibronectina, hialurón y más tarde, colágeno y proteoglicanos. Estos componentes ayudan a
construir la nueva matriz extracelular, importante para abastecer de sustratos a las células
de adhesión y regular cŕıticamente, el movimiento y diferenciación de las células dentro de
ésta misma [26].

En esta etapa, la nueva matriz cicatrizada es, en un sentido primitivo, similar al tejido previo
no lesionado aunque, difiere en algunos puntos cŕıticos y persistentes del tejido normal, como
se ilustra en la Tabla 4-1, [31].

Ligamento Normal Ligamento Cicatrizado

Colágeno alineado Colágeno desorganizado.

Colágeno densamente empaquetado. Defectos entre las fibras.

Diámetro de fibrillas de colágeno grandes. Diámetro de fibrillas de colágeno más pequeñas.

Puentes cruzados de colágeno maduros. Puentes cruzados de colágeno inmaduros.

Mayor proporción colágeno tipo I. Mayor proporción colágeno tipo III.

Proteoglicanos pequeños. Proteoglicanos grandes.

Escasa división celular. Mayor división celular.

Baja densidad celular. Mayor densidad celular

Mayor radio matriz célula. Menor radio matriz-célula.

Baja vascularidad. Mayor vascularidad

Tabla 2-1.: Diferencias entre el ligamento normal y cicatrizado. Tomado de [31]
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Finalizando esta fase, desaparecen algunos capilares, hay menor densidad celular y existe una
alta śıntesis de colágeno tipo I aunque persiste la presencia de colágeno tipo III, formando
enlaces orientados aleatoriamente [4].

En esta etapa la matriz es remodelada por meses y años, hay una continua śıntesis y eli-
minación de colágeno. Éste es degradado por metaloproteinasas espećıficas, reguladas por
factores de crecimiento y producidas por fibroblastos, neutrófilos y macrófagos ubicados en
el sitio de reparación. Como medida de balance, la remodelación de la matriz causa un de-
cremento en la actividad de las metaloproteinasas y un incremento en el tejido inhibitorio de
las mismas, reducción en la densidad de macrófagos y fibroblastos, detención del crecimiento
de capilares, reducción en el flujo sangúıneo y actividad metabólica [26].

Una vez la cicatriz ha madurado, la fibronectina y el hialurón son eliminados y los haces
de colágeno aumentan su diámetro, lo cual corresponde con el aumento de la fuerza tensil.
Sin embargo, estas fibras de colágeno nunca lograrán la fuerza original del tejido normal
[26, 33, 93].

En los experimentos realizados por [33] se comprobó que el ligamento cicatrizado alcan-
zará tan solo el 30-40% de las propiedades mecánicas del ligamento normal, las causas
potenciales están relacionadas con la mala alineación de las fibras y el fallo en la maduración
de los puentes cruzados de colágeno.

En seguida, se expondrán las etapas simplificadas del proceso de reparación cuando el li-
gamento ha sufrido un esguince grado II, las cuales serán la base para formular el modelo
matemático en el próximo caṕıtulo. De acuerdo con lo reportado en investigaciones experi-
mentales, [16, 26, 31, 67], los eventos biológicos considerados son: tumefacción, śıntesis del
Factor de Crecimiento Derivado de las Plaquetas (PDGF), migración y proliferación de los
fibroblastos y formación de colágeno inmaduro, tipo III, como se muestra en la figura (2-14).

2.5.1. Tumefacción

La extravasación de ĺıquidos en el área de lesión se produce durante las próximas 12 a 24
horas siguientes a la lesión [55]. La tumefacción del tejido es considerada como la suma de
dos eventos patofisiológicos: congestión y edema. El primero, es el aumento local del volumen
de sangre y el segundo, la hinchazón sutil de las células con separación de los elementos de
la matriz extracelular [16, 33].

Para reducir la tumefacción del tejido, fisiológicamente ocurre un fenómeno conocido como
angiogénesis o neo-vascularización, en la cual se generan nuevos vasos a partir de brotes
producidos por vasos preformados con el objetivo de proveer ox́ıgeno y nutrientes al área
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Figura 2-14.: Etapas simplificadas del proceso de reparación del ligamento tras sufrir es-
guince grado II.

lesionada y remover el dióxido de carbono y productos de desecho como tejido necrótico [26].

2.5.2. Liberación del Factor de Crecimiento Derivado de las

Plaquetas (PDGF)

De manera simultánea a los eventos anteriores, la congestión en el sitio de la lesión hace
que las plaquetas interactúen con la matriz extracelular lesionada para liberar el factor de
crecimiento derivado de las plaquetas (PDGF). Este factor de crecimiento es esencial para
activar la migración y proliferación de los fibroblastos al sitio de la lesión [26, 82].

2.5.3. Migración y proliferación de Fibroblastos

Esta etapa tiene lugar en aproximadamente, dos a cuatro d́ıas [26]. La migración de los
fibroblastos se produce desde el epiligamento, capa superficial que rodea los haces de fibras
del ligamento, hasta la zona de lesión [82, 92]. Dichas células se deslizan a través de los
filamentos de fibrina y las fibras de colágeno residuales para llegar a la matriz lesionada.
Una vez depositados, los fibroblastos producen componentes de la matriz extracelular como
fibronectina, hialurón, proteoglicanos y colágeno [26].

2.5.4. Formación de Colágeno Inmaduro

El colágeno producido por los fibroblastos es la protéına más importante en la reparación
del tejido porque otorga estabilidad mecánica a la herida [26]. En el ligamento, se encuentra
colágeno fibrilar, tipo I y tipo III [40]. La producción de esta protéına tiene como fin conectar
las fibras residuales de colágeno entre extremo y extremo. Este proceso inicia con la śıntesis
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de colágeno inmaduro [70], siguiendo una distribución aleatoria y desorganizada [94]. En el
caso de padecer un esguince grado III la formación de fibras de colágeno inmaduras alcanza
su máxima producción en la tercera semana [60]. En el esguince grado II, esta producción
se alcanza alrededor de nueve d́ıas después de la lesión [68].

2.6. Factores que afectan el proceso de reparación

En esta sección se presentan los factores que pueden influir en la reparación del tejido,
entre ellos, se encuentran el medio celular, los factores de crecimiento, los neuropéptidos y
las hormonas secretadas. En el modelo matemático se tendrá en cuenta el factor influyente
del medio celular, por esta razón se ha elegido un ligamento extra-articular, el Ligamento
Colateral Medial (LCM) de la rodilla. También, se asume que el medio celular se encuentra
libre de fármacos. No obstante, el modelo no incluirá el efecto de sustancias hormonales y
neuropéptidos, tampoco otros factores de crecimiento diferentes al Factor de Crecimiento
Derivado de las Plaquetas (PDGF), esto se debe a que el modelo se complejizaŕıa de tal
forma que no se podŕıa converger a una solución real del fenómeno en estudio.

2.6.1. Medio Celular

Retomando la ubicación anatómica de los ligamentos, los cuales pueden ubicarse intra-
articular o extra-articularmente, la cicatrización del tejido lesionado es mecánicamente más
estable cuando se desarrolla en un ligamento extra-articular, debido a que este tiene mayor
aporte de ox́ıgeno, nutrientes, células y factores de crecimiento que estimulan las fases ini-
ciales de reparación. De otro lado, influye la presencia de medicamentos en el medio celular,
exactamente el uso de anti-inflamatorios no esteroideos para reducir la respuesta inflamato-
ria, limita el crecimiento capilar y empeora el proceso de reparación. [4]

2.6.2. Factores de Crecimiento

Los factores de crecimiento son pequeños polipéptidos sintetizados por una variedad de
células del sistema inmune y músculo-esquelético. Se vinculan a receptores espećıficos de
la superficie celular mediante lanzamiento y transducción de señales complejas intracelular-
mente, estimulando la producción de protéınas involucradas en la reparación del ligamento.
[94]

Entre sus múltiples funciones, estimulan la migración celular dentro del espacio de fibras sec-
cionadas, aśı como también la proliferación de células endoteliales y fibroblastos [4]. Atraen
células inflamatorias a la herida, estimulan la śıntesis de colágeno tipo I, III, V y protéınas
no colágenas tal como proteoglicanos, [94]



2.6 Factores que afectan el proceso de reparación 21

Estos factores aparecen en primer lugar en la célula, luego, pasan a toda la matriz extrace-
lular del tejido cicatrizado. Esto probablemente, contribuye a la producción de colágeno, sin
embargo sus fibras difieren de la organización paralela observada en el ligamento normal, [4].

Los principales factores de crecimiento involucrados en la reparación del ligamento se resu-
men en la Tabla 4-1. El grupo A, es liberado por plaquetas, el grupo B es producido por
macrófagos y el grupo C, es detectado una vez la etapa inflamatoria ha sido reducida.

2.6.3. Neuropéptidos

El efecto de los neuropéptidos en el proceso de reparación ha sido demostrado mediante mo-
delos experimentales. En śıntesis, los neuropéptidos SP, CGRP y NYP aumentan la śıntesis
de mediadores inflamatorios. La importancia de este hecho radica en la influencia que tiene
esta primera etapa para alcanzar una reparación correcta de la herida, [73], como se puede
observar en la Tabla (4-2).

Principalmente, el neuropéptido NPY incrementa significativamente el nivel de mediadores
inflamatorios IL-1, TNF − α, COX-2 e iNOS, [73].

2.6.4. Hormonas

En la práctica cĺınica, es más frecuente diagnosticar hiperlaxitud en el género femenino que
en el masculino. Este comportamiento es diagnosticado mediante el test de cajón anterior, el
cual consiste en evaluar el desplazamiento relativo de la tibia, cuando la articulación de la ro-
dilla está flexionada a 90◦ y el examinador aplica una fuerza manual anterior en la tibia, [33].

La posible causa asociada a este hecho es la activación del receptor hormonal para estróge-
nos, inactivo en el género masculino. Esta hormona es incrementada durante el embarazo,
produciendo cambios en la Matriz Extracelular (MEC) [33].

Por otra parte, en el estado de embarazo se evidencia un aumento en la relaxina, elemento de
la familia del factor de crecimiento de la insulina, esta sustancia altera la śıntesis de colágeno,
[33].

Los cambios estad́ısticamente significativos ocurridos durante el embarazo son el aumento en
las sustancias decorina, la metaloproteinasa colagenasa, la protéına asociada a angiogénesis
PAI-1 y el mediador inflamatorio iNOS. Decrecen los componentes moleculares biglicano,
colágeno tipo I y tipo III de la MEC, el mediador inflamatorio TNF y el factor de crecimien-
to fibroblástico básico bFGF, [33].
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Lo anterior, produce un decremento en los elementos involucrados en la atracción y prolife-
ración celular, en la diferenciación celular y en la producción de matriz extracelular, lo cual
afecta significativamente la reparación del ligamento.

2.7. Estado del Arte - Modelos Matemáticos del

Ligamento

Los modelos reportados en la literatura, se han elaborado con base en las leyes universa-
les de la f́ısica “ Ecuaciones Fundamentales” y utilizan “Ecuaciones Constitutivas”, [56],
de viscoelasticidad, hiperelasticidad, anisotroṕıa e isotroṕıa transversa para caracterizar el
comportamiento mecánico del ligamento. Si bien, aún no se reportan modelos matemáticos
sobre la reparación del ligamento, se hará una revisión sobre los modelos actuales relaciona-
dos con el comportamiento mecánico y lesivo del ligamento.

La respuesta no lineal, hiperelástica, incompresible y anisotrópica del tejido obtenida tras
la aplicación de una carga, se debe a la interacción que ocurre entre las estructuras internas
del tejido: los fibroblastos, componente celular encargado de la producciún de colágeno tipo
I y tipo III (relación 9:1) y de otras protéınas de la matriz extracelular como proteoglicanos,
tenascin-C, elastina y otras protéınas en menor proporción [31].

La fuerza tensil y estabilidad mecánica del ligamento se deben a las moléculas de colágeno
que lo componen por su forma en triple-hélice. El comportamiento viscoelástico se obtiene
a través de los proteoglicanos, debido a su composición qúımica, cadenas de glucosaminogli-
canos (GAG) atados al núcleo de la protéına y cargados negativamente los cuales se repelen
entre śı atrayendo moléculas de agua [22].

Estas caracteŕısticas mecánicas, no pueden ser cuantificadas correctamente en una sola di-
mensión. Además, es imposible medir directamente in situ, la distribución no uniforme de
la deformación biaxial sobre la superficie intra-articular. Estas condiciones han llevado a
múltiples autores a utilizar métodos potenciales que superen estas dificultades, prefiriendo
el método de los elementos finitos, el cual discretiza la geometŕıa del material dentro de una
malla de elementos finitos para hacer más fácil el estudio de las deformaciones ocurridas en
el tejido.

Inicialmente, las investigaciones se centraban en formular e implementar numéricamente ”Le-
yes Constitutivas”para describir el comportamiento mecánico del ligamento: hiperelasticidad,
viscoelasticidad, isotroṕıa transversa y anisotroṕıa. En la década actual, estos trabajos han
servido como fundamento teórico para desarrollar aplicaciones cĺınicas y permitir un acerca-
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miento a modelos mecánicos de lesión.

Entre las aplicaciones cĺınicas, se encuentra establecer la respuesta mecánica y predecir la
zona de falla de los ligamentos de la rodilla: colateral medial, cruzado anterior y posterior
tras la aplicación de algún tipo de carga, [20, 51, 52, 80] permitiendo comprender la mecánica
articular en situaciones altamente dinámicas.

Ofrecer bases para planear y ejecutar reconstrucciones ligamentarias en ciruǵıa [14, 11, 50],
y evaluar el efecto de la rigidez y tensión del injerto en la biomecánica de la articulación
[9], explicar y predecir patrones de fuerza y carga en los ligamentos durante praxias comple-
jas como la marcha [76] y estipular el efecto de la viscoelasticidad en la inestabilidad articular.

2.7.1. Modelos Viscoelásticos

En estos modelos se formula el comportamiento elástico y viscoso del ligamento mediante
expresiones matemáticas, probadas experimentalmente utilizando test de carga tensil sobre
el tejido para observar la relación existente entre la deformación, el esfuerzo y el tiempo.

Los modelos constitutivos desarrollados para describir el comportamiento viscoelástico de los
tejidos biológicos han fallado a causa de dos factores: no tienen presente el efecto anisotrópi-
co de las fibras junto con la matriz extracelular y no se aplican a grandes deformaciones,
caracteŕısticas t́ıpicas encontradas en ligamentos. Por estos motivos no son completamente
realistas con los fenómenos encontrados in-vivo.

Trabajos como el desarrollado por [69] evalúan śı los modelos no lineales, describen adecua-
damente la respuesta dependiente del tiempo de la deformación y el esfuerzo. Este autor
argumenta desde el punto de vista matemático, la inaplicabilidad de la teoŕıa Cuasi-Lineal
Viscoelástica de Fung, comúnmente usada en biomecánica para describir el comportamiento
viscoelástico, debido a la consideración de independencia entre el esfuerzo y la deformación
en el tiempo.

La Teoŕıa Cuasi-Lineal de Fung formulada en 1972 se presenta expĺıcitamente:

σ(�, t) =

� t

0

Et(t− τ)
dσ

d�

d�(τ)

dτ
dτ (2-1)

σ(t) es el esfuerzo, E(t) es la función de relajación dependiente del tiempo, �(t) es la deforma-
ción, y τ es la variable de integración. Esta formulación no permite a la función de relajación



24 2 Caṕıtulo 1

depender de la deformación o el esfuerzo, tampoco es reproducible para no-linealidad elásti-
ca, por ello se requiere una formulación más general para materailaes no-lineales como los
ligamentos.

Provenzano y colaboradores [69] muestran modelos como el método de superposición y la
teoŕıa de Schapery que evidencian la dependecia de una función de relajación con el esfuerzo
y la deformación. Sin embargo, son representaciones unidimensionales que emplean pequeñas
deformaciones, no presentan distinción entre la isotroṕıa y la anisotroṕıa, tampoco entre la
compresibilidad e incompresibilidad del material alejándose del comportamiento real del li-
gamento.

Afrontando el segundo problema mencionado, Pioletti y colaboradores [65] proponen una ley
constitutiva viscoelástica tridimensional para tejidos biológicos teniendo en mente el efecto
de altos ı́ndices de deformación, demostrando cuatro puntos: 1)La descripción no-lineal de
las curvas esfuerzo-deformación. 2)El ı́ndice de deformación como variable impĺıcita. 3)Una
ley constitutiva válida para largas deformaciones. 4)Cumplimiento de los principios termo-
dinámicos.

La ley parte de la descripción del tensor de esfuerzo S, conocido como la segunda piola de
Kirchhoff para introducir dos potenciales implicados en el tejido, uno elástico We y otro
viscoso Wv para explicar la disipación de enerǵıa, con respecto al tensor de deformación de
Cauchy-Green C y su primera derivada en el tiempo C

S = 2ρ
∂We

∂C
+ 2

∂Wv

∂C
(2-2)

Cumpliendo de esta forma con los principios termodinámicos:

�
S − 2ρ0

∂We

∂C

�
:
C

2
≥ 0∀C,C (2-3)

y

∂Wv

∂C
≥: 0∀C (2-4)

Finalmente, la ley constitutiva viscoelástica aplicada a ligamentos y tendones es:

S = pC−1 + αβ(2exp[β(I1 − 3)]− I1) + αβC + η(I1 − 3)Ċ) (2-5)
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La fortaleza del modelo propuesto por Pioletti y colaboradores [65] consiste en evaluar di-
ferentes potenciales elásticos y viscosos en un marco de trabajo determinado, pero, la des-
ventaja reside en asumir a los espećımenes como homogéneos e isotrópicos. Supuesto que no
corresponde con la realidad, puesto que la dirección de las fibras del ligamento vaŕıan con-
siderablemente según la inserción anatómica, forma articular, y su interacción con la matriz
extracelular, proporcionándole al tejido el comportamiento de un material anisotrópico.

Dado que estos modelos no explican de forma general el comportamiento mecánico del liga-
mento: anisotroṕıa, grandes deformaciones, viscoelasticidad y no linealidad, se mostrará en
la siguiente sección investigaciones que pretenden integrar estas variables y aśı acercarse a
un modelo más real del tejido ligamentario.

2.7.2. Modelos Hiperelásticos

Estos modelos se caracterizan por utilizar una función de enerǵıa de deformación para des-
cribir las grandes deformaciones que sufren estos tejidos ante cargas fisiológicas normales. En
la década de los 90’s, estos modelos enfrentaron tres problemas principales, simular una geo-
metŕıa distinta a la real; cuantificar erróneamente las deformaciones, debido a la alteración
de la dirección de algunas fibras según el movimiento articular y el modelado unidimensional
de las deformaciones.

Para afrontar estos problemas,diversos investigadores utilizaron ecuaciones constitutivas de
hiperelasticidad y las adaptaron a sus modelos. Hirokawa y colaboradores [42] analizaron el
ligamento como un material hiperelástico e incompresible, es decir, aquel que no modifica
su volumen bajo carga compresiva, y sostuvo el tejido a esfuerzos tensiles, a causa de la
incapacidad de las fibras de colágeno para soportar cargas compresivas.

Su implementación en elementos finitos, calculó el desplazamiento ocurrido en uno de los
nodos, cuando el ligamento cruzado anterior (LCA) fue sometido a flexión pasiva de 0◦, 30◦,
60◦, 90◦ y 120◦, con este valor se halló el esfuerzo y la deformación del tejido a través del
tensor de deformación de Green, y esfuerzo de Kirchhoff para un material hiperelástico de
Mooney-Rivlin. La función de enerǵıa de deformación y el esfuerzo se expresaron respecti-
vamente como:

W = C1(I1 − 3) + C2(I2 − 3) (2-6)

Sij =
∂W

∂Eij
(2-7)
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I1 y I2 son las invariantes del tensor de deformación de Green para incompresibilidad. C1 y
C2 son constantes determinadas experimentalmente. Sij representa el esfuerzo de kirchhoff,
relacionando la función de enerǵıa de deformación y el tensor de deformación de Green Eij.

Los resultados de este modelo se aproximan a los obtenidos experimentalmente. Muestra el
cambio de elongación en las porciones media, inserción femoral y distal del LCA, y determina
las fuerzas resultantes máximas y mı́nimas generadas en la inserción distal del LCA. Esta
información ofrece un gran aporte al proceso de rehabilitación del ligamento, proporcionando
los ángulos de flexión de rodilla en los que se generan esfuerzos mı́nimos.

Sin embargo, estas aproximaciones no pueden extrapolarse a los movimientos activos realiza-
dos por la articulación in-vivo, en primer lugar porque el estudio se realizó con movimiento
pasivo de flexión y segundo, el modelo no consideró la anisotroṕıa del material, es decir, la
distribución no homogenea de las cargas.

El tercer problema, referido a modelos unidimensionales presenta serias dificultades debido
a su incapacidad de predecir el comportamiento anisotrópico del tejido ligamentario y tam-
poco estiman la contribución de la sustancia fundamental bajo cargas cortantes. Por estas
razones se han desarrollado modelos constitutivos en tercera dimesión.

Un modelo computacional en tercera dimensión de ligamentos y tendones descrito como hi-
perelástico, incompresible y transversalmente isotrópico [91] ,describe la interacción entre la
sustancia fundamental y las fibras de colágeno ante cargas.

W = F1(I1, I2) + F2(λ) + F3(I1, I2, λ) (2-8)

F1 representa la sustancia fundamental, F2 la familia de fibras de colágeno y F3 la interac-
ción de estos componentes. I1, I2 son las invariantes del tensor deformación de Caucy-Green
asociadas a la incompresibilidad isotrópica y λ, se asocia a la elongación de la fibra.

El esfuerzo está dado por la segunda piola de Kirchhoff, relacionando la función de enerǵıa
de deformación con el tensor de deformación de Cauchy-Green:

Se = 2
∂W

∂C
(2-9)

La implementación en elementos finitos de este modelo, utilizó elementos simples y bajos
niveles de interpolación, empleó ocho nodos, interpolaciones trilineales para los desplaza-
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mientos y una presión constante.

En este estudio surge un inconveniente con el mallado altamente uniforme de las geometŕıas,
por lo que el autor sugiere la generación de metodoloǵıas de mallado en elementos finitos,
que solucionen el primer problema enfrentado por esta generación, en el cual se simulan
geometŕıas distintas a la realidad, extrayendo las geometŕıas de imágenes médicas a través
de datos de tomograf́ıa o resonancia magnética. La tarea radica en transformar estos datos
en una malla de elementos finitos.

Retomando el modelo de Weiss, [64] et al. formula la función de densidad de enerǵıa inclu-
yendo el concepto de variables internas para describir los efectos viscoelásticos:

Ψ(C,m0, Qi) = ( Ψvol)
0(J) + ( Ψiso)

0(C̄,m0 ⊗m0)−
n�

i=1

1

2
C̄: Qi + Ξ (

n�

i=1

Qi) (2-10)

Ψvol, representa la función de quasi-incompresibilidad,Ψ iso corresponde a la contribución
mecánica de la matriz extracelular y de la familia de fibras. J, es el jacobiano de movimiento
equivale al inverso del gradiente de deformación

J =
1

F

y m0 es el campo vectorial unitario que determina la dirección de la fibra en la configuración
deformada.

Sin embargo los modelos de Hirokawa y Weiss, se olvidan de la importancia de las propie-
dades viscoelásticas del ligamento en la cĺınica. Por este motivo, Peña y colaboradores [64]
tienen en cuenta el fenómeno viscoso en el comportamiento mecánico de ligamento. Divide
la variable interna Qi con el fin de considerar las diferentes contribuciones de la matriz ex-
tracelular de forma isotrópica y familia de fibras de manera anisotrópica, motivados por el
modelo de Holzapfel y Gasser, 2001.

Aśı, el tensor de esfuerzo de la segunda piola de Kirchhoff expresa el cambio de la función
de enerǵıa almacenada con respecto al tensor de deformación de cauchy-Green, incluyendo
el comportamiento viscoso:

S = 2
∂Ψ(C,mo, Qi)

∂C
(2-11)

Además, este modelo formula la evolución de las ecuaciones de forma separada para cada
contribución. Por tanto, considera un conjunto de expresiones que goviernan la evolución de
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las variables internas Qij, asocia factores de enerǵıa libre γij con los tiempos de relajación τij,
determinan la condición de equilibrio termodinámico y describen el proceso histórico de la
carga en los esfuerzos a través de una representación de convolución, en términos del tensor
de esfuerzo de Cauchy toma la forma:

σ = p1 + 1
J [

5�

j=1,j �=3

[(1−
n�

i=1

γij)devF [2δΨ0(j)
iso (C,m0)]F

T ]

+
n�

i=1

5�

j=1,j �=3

[γij

� t

∞
exp[

−(t− s)

τij
]
d

ds
devF [2δΨ0(j)

iso (C,mo)]F
T ]ds]

(2-12)

Una de las grandes ventajas en la formulación del modelo anisotrópico visco-hiperelástico
radica en las curvas obtenidas de esfuerzo-deformación, son muy similares a las establecidas
experimentalmente, por el contrario, los modelos isotrópicos viscohiperelásticos muestran
bajos ı́ndices de deformación y se alejan de los valores experimentales.

Esto se debe al valor significativo de las propiedades viscoelásticas de la matriz extracelular
bajo ı́ndices de deformación pequeños siendo imposible simular el comportamiento del liga-
mento usando las mismas propiedades de las fibras y la matriz.

Este modelo, se aplica a múltiples fenómenos, los ejemplos numéricos que ofrece el autor
van desde aplicaciones mecánicas: evaluar la influencia de los parámetros viscoelásticos en el
ı́ndice esfuerzo -deformación, test de relajación para un cubo de fibra de caucho reinforzada
en deformación finita, hasta aplicaciones cĺınicas: ligamento humano bajo diferentes ı́ndices
de deformación, rigidez del tendón patelar después de un pre-esfuerzo, y bajo carga ćıclica.

2.7.3. Modelos de Lesión

Para modelar el fenómeno de lesión en el ligamento, los investigadores simulan el mecanismo
de falla de las fibras de colágeno desde su estado relajado es decir, libre de esfuerzo, momento
en el cual su geometŕıa es ondulada y son incapaces de resistir elongación, pasando por la
etapa de contribución mecánica cuando las fibras llegan a elongarse completamente hasta su
momento de ruptura.

El modelo de falla formulado por Liao y colaboradores [51] es una extensión del modelo pro-
puesto por Lanir en 1983 y Decraemer y colaboradores en 1980. Describe el comportamiento
mecánico a través de la región de falla, a diferencia de otros modelos, limitados a analizar la
respuesta mecánica dentro de la región lineal.
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Considera que las fibras de colágeno son las estructuras responsables de la respuesta ten-
sil del tejido, aparecen en gran cantidad pero su número es desconocido (N), su longitud
inicial está distribuida aleatoriamente y su normalización está descrita por una distribución
Gausiana con una media µ y una desviación estándar s. El número de fibras elongadas en
el especimen, x es:

dN(x) = N
1√
2πs

e−(x−µ)2/2s2dx (2-13)

De acuerdo a la asunción del comportamiento lineal de las fibras elásticas, cada una posee
un módulo de elasticidad (Ei) y un área seccional (Ai). Además, en un especimen elongado,
λ las fibras que fueron elongadas en x, ahora presentan una deformación (λ− x)/x

Como el proceso de elongación es continuo, la fuerza axial generada por el ligamento es la
suma de fuerzas generadas por la elongación individual de las fibras. De esta forma, asume
que el esfuerzo resultante en las fibras elongadas λ, es:

σ(λ) =

� λ

λ/(1+α)

E
1√
2πs

e−(x−µ)2/2s2 λ− x

x
dx(λ ≥ 1 + α) (2-14)

Debido a que el número de fibras por especimen y el área seccional son variables desco-
nocidas, los autores mencionados previamente definieron un módulo efectivo (E) tal que
E = (AiEiN)/A

Aśı, para incorporar el mecanismo de falla en el modelo, Liao y colaboradores [51] asumieron
que cuando una fibra era elongada más allá del ĺımite de deformación (α) la fibra era frágil
y llegaba al punto de ruptuta.

Finalmente, estos autores probaron experimentalmente la respuesta mecánica de falla del
ligamento colateral medial en seis conejos de Nueva Zelanda de dos grupos de edad 4 y 7
meses. Los resultados mostraron en promedio, una zona de falla y elongación más grande
para los ligamentos de 7 meses de edad que para los de 4. El modelo describió mejor los
ligamentos que sufrieron una falla abrupta que para aquellos que exihibieron una región de
falla prolongada.

Lo anterior se debe a que el modelo no describe el comportamiento postfalla y trabaja bajo
pequeñas deformaciones, una de las limitaciones encontradas. Por otra parte, no considera
el efecto de la deformación de la fibra, ni tampoco el efecto viscoso de la martiz extracelu-
lar, formulando un modelo elástico e isotrópico de falla, sin inclusión de procesos biológicos
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determinantes en el comportamiento de lesión.

Otro modelo que incluye una distribución estad́ıstica para describir el mecanismo de falla,
es el formulado por De Vita y colaoradores [20], idealiza el ligamento como un conjunto de
fibras lineales, elásticas con la misma rigidez, alineadas a lo largo de su dirección de carga
fisiológica, contribuyen mecánimente a la respuesta del tejido después de ser estiradas y an-
tes de romperse. Asumió que la elastina no contribuye significativamente al comportamiento
mecánico. Además, ignora la interacción entre las fibras, matriz-fibra y por tanto la viscosi-
dad.

A diferencia del modelo anterior, las fibras elongadas en el tejido están postuladas a rom-
perese en diferentes elongaciones y emplea una distribución estad́ıstica acumulativa Weibull
para definir este proceso. De manera similar, sigue el trabajo propuesto por Lanir en 1979
[51].

Superando las dificultades de la formulación de Liao y colaboradores [51], fue desarrollado un
modelo termodinámico visco- hiperelástico para grandes deformaciones por Arnoux y colabo-
radores [2]. Consideró los parámetros de un material isotrópico, incompresible y viscoelástico.

En su trabajo, expresa la función de enerǵıa We, el potencial viscoso Wv y la función de daño
fD, como:

We = αexp[β(I1 − 3)] + γ(I2 − 3), (2-15)

Wv =
η

4
tr(C)2(I1 − 3), (2-16)

fD = Y −QD+D0
√
n ≤ 0 (2-17)

El modelo viscoelástico con daño, está caracterizado por seis parámetros, dos para el com-
portamiento elástico (α,β ), uno para la viscosidad (η) y tres para el daño (n,Q,Do). I1, I2
son las invariantes de incompresibilidad. (D, Y ), son la variables pares del tensor de defor-
mación de Cauchy Green y tensor de esfuerzo C, S, donde Y ∈ R, es la fuerza termodinámica
asociada con el daño D, se expresa como:

Y = −∂W

∂D
= We +Wv ≥= 0 (2-18)

Inicialmente, se asume que el ligamento está libre de esfuerzos S(id) = 0. El test experimental
de tracción fue realizado sin aplicar fuerzas lasterales, aśı que S22 = 0. Bajo estas condiciones,
las ecuaciones constitutivas son:
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S11 = −p
1

λ
+ (1−D)ηKλ2 + 2αβ(1−D)×

�
exp(βK)− 1

λ

�
(2-19)

con

p = +2αβC22(1−D)exp(βK)− αβC22(1−D)×
�
λ2 − 1

λ
− (1−D)ηK

λ2

2λ4

�
(2-20)

y

γ = −αβ

2
y K =

�
λ2 +

2

λ
3

�
(2-21)

El esfuerzo y la presión hidrostática están expresados como una función de la varibale tiem-
po y de los parámetros (α, β, η, n,Q,D0) después de integrar anaĺıticamente las ecuaciones
diferenciales.

El modelo fue probado experimentalmente, en ligamentos de rodillas de cadáveres, los re-
sultados mostraron las curvas de fuerza versus desplazamiento divididas en tres porciones:
la primera, contiene la región elástica no-lineal; la segunda, una región lineal elástica en la
cual, puede ser calculado el módulo de Young y finalmente, la región de daño hasta llegar al
punto de falla.

Se observa que la fase de daño del ligamento cruzado es más frágil que la del ligamento
lateral, ocurre en niveles de deformación alrededor del 18% contra un 24% respectivamen-
te, además, el primero involucra la ruptura de dos fibras principales mientras que el otro
solamente una. Para estos resultados, la comparación del error medio observado entre el
comportamiento simulado y el experimental fue menor del 8% para todos los ligamentos.

En śıntesis, este modelo incluye las caracteŕısticas visco-hiperelásticas e iconmpresibles del
ligamento, sin embargo, considera isotrópico al tejido a causa de la dirección en la cual la
carga fluye, situación que no ocurre durante cargas fisiológicas y lesivas.
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Grupo Sigla Factor de Crecimiento Descripción

A PDGF Derivado de las Plaquetas Tiene un efecto quimiotáctico

y proliferativo en las células

inflamatorias y fibroblastos.

A TGFβ Transformante β Estimula la śıntesis de

colágeno y permite la deposición

de matriz extracelular perdida.

Incrementa la proliferación

celular, estimulando el incremento

de receptores de la superficie

celular para PDGF.

A EGF Epidérmico Estimula la śıntesis de

protéınas no colágenas

y glucosaminoglicanos.

B bFGFα, Fibroblástico Básico Atrae fibroblastos hacia el sitio de

la lesión y estimula

su replicación.

C VEGF Endotelial Vascular Ayuda al crecimiento capilar, por tanto,

se provee ox́ıgeno y

nutrientes a las células.

Tabla 2-2.: Factores de Crecimiento implicados en la reparación del ligamento. El grupo
A, es liberado por plaquetas. el grupo B, es producido por macrófagos, citado
de [94], y el grupo C, aparece en el peŕıodo pos-inflamatorio, citado de [4]
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Neuropéptido

Molécula SP CGRP NPY

1. Factores de Crecimiento

TGF β1 = ↓ ↓

bFGF ↓ ↓ ↓

VEGF ↓ ↓ ↓

2. Mediadores Inflamatorios

IL-1 ↑ = ↑

TNFα = = ↑

COX-2 = = ↑

iNOS = = =

3. Moléculas de la Matriz Extracelular

Colágeno tipo I ↑ ↓ ↓

Colágeno tipo III ↓ ↓ ↓

Biglicano ↑ ↓ ↓

Lumicano = = =

Tabla 2-3.: Influencia de los neuropéptidos SP, CGRP y NPY en la activación de 1. Fac-
tores de Crecimiento, 2. Mediadores Inflamatorios y 3. Moléculas de la Matriz
Extracelular. El peŕıdo de análisis es de 3 d́ıas a 2 semanas pos-Lesión, citado
de [73]


