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RESUMEN: Se presenta una revision de varios modelos utilizados para explicar el comportamiento mecanico del cartilago articular. La
revision hace énfasis en modelos mecanicos ya que los modelos fisico quimicos desbordan el alcance del analisis de s6lidos que se quiere
tratar. La mayoria de los modelos revisados retoman la idea planteada por Mow, la cual plantea que este tipo de tejidos puede ser modelado
como un material bifasico, en donde cada fase tiene sus caracteristicas especificas y la interaccion entre ellas brinda las propiedades
mecanicas del tejido como un global. El planteamiento de un modelo fenomenoldgico para el cartilago articular es complejo debido a
la naturaleza de la respuesta bajo cargas transitorias y a los fenomenos fisico quimicos acoplados que tienen lugar. Los modelos futuros
deberan estar orientados a considerar integralmente dichas caracteristicas e interacciones.

PALABRAS CLAVE: Cartilago articular, modelo constitutivo, viscoelasticidad, teoria bifasica.

ABSTRACT: In this article, a review of several models used to explain the mechanical behavior of the articular cartilage is presented. This
review makes an emphasis on the mechanical models because the physical-chemical models are out of scope of the solid behavior analysis
explained in this study. Most of the revised models retake the idea proposed by Mow which states that this type of tissues can be modeled
as a biphasic material where each phase has got its specific characteristics and the interaction among these phases offers the tissue overall
mechanical properties. The approach of a phenomenological model for an articular cartilage is complex due to the nature of the transitory
loads answer and bonded physical-chemical phenomena. The future models will have to be oriented to consider, in an integrated way, these

characteristics and interactions among them.
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1. INTRODUCCION

El cartilago articular, asi como la mayoria de los tejidos
biologicos, presenta un comportamiento mecanico
dificil de simular mediante los modelos constitutivos
de los materiales de ingenieria mas comunes. Por ello,
se han dedicado muchas investigaciones y esfuerzos
en aproximar el comportamiento que este exhibe por
medio de nuevos modelos constitutivos. Comprender
el comportamiento del cartilago articular es importante
para poder analizar y estudiar los fenémenos de
degradacion que actian en estos tejidos y su influencia
en procesos patologicos [1]. El cartilago es un tejido de
alta importancia en las articulaciones sinoviales lo que
ha hecho necesario el desarrollo de técnicas quirurgicas
y de rehabilitacion para resolver los problemas que
lo afectan (la mayoria de remplazo protésico) [2][3],

a la par con la generacion de técnicas de simulacion
orientadas a las articulaciones comunmente afectadas
[4-8], asi como a las proétesis a utilizar [9].

El cartilago tiene tres funciones basicas dentro del
complejo articular, todas de naturaleza mecanica
[10], siendo este el principal tejido que sufre en la
artropatia de la osteoartrosis [11]. El cartilago posee
superficies lisas que facilita el desplazamiento entre los
huesos en conjuncion con el liquido sinovial. Ademas,
distribuye las cargas y evita que exista concentracion
de esfuerzos en la superficie del hueso subcondral. Es
importante resaltar que la accidon del liquido sinovial
como lubricante reduce drasticamente la friccion, aun
cuando la articulacioén se encuentra sometida a una
sobrecarga fisiologica [12].
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El cartilago articular es el elemento que brinda la
caracteristica viscoelastica de las areas que intervienen
en las articulaciones sinoviales. A diferencia de los
huesos, posee una limitada capacidad de regeneracion
[13], lo que significa una irrecuperable condicion de
normalidad una vez el proceso de degradacion empieza
adarse. Esta degradacion puede ser por enfermedades,
tanto congénitas como adquiridas [14], asi como
procesos bioldgicos que modifiquen las propiedades
fisicas del cartilago sano o por traumatismos que
afectan la integridad del tejido.

El cartilago articular se encuentra como una delgada
capa que recubre los extremos de los huesos que hacen
contacto en la articulacion. Es un tipo especializado
de tejido conectivo, conformado por células llamadas
condrocitos encargados de sintetizar y degradar la
matriz extracelular en la que se encuentran inmersos.
Esta ultima compuesta de agua, fibras de colageno y
por una red de proteinas (proteoglicanos) altamente
anisotropica, lo que le proporciona su comportamiento
caracteristico en respuesta mecanica, demostrado por
experimentos de laboratorio [15].

El colageno encontrado en el cartilago es la misma
fibra de proteina insoluble encontrada en los huesos
pero con una forma un poco diferente. Cuando el
cartilago es sometido a una carga, a través de las fibras
de colageno se presenta el fenomeno de exudacion. Las
investigaciones sobre la actividad del colageno en las
funciones biomecanicas ha demostrado cada vez mas
que la integridad de la red de colageno contribuye
de manera importante a las propiedades mecanicas y
tribologicas del cartilago [16].

Cualquiera que sea la causa del inicio, el deterioro del
cartilago esta influenciado por el régimen de carga
aplicado durante las actividades cotidianas. Lo anterior
conduce a la necesidad de practicar cirugias para la
recuperacion de la funcionalidad y mejorar la calidad
de vida del paciente [17][18][19].

Los criterios de dafio para el cartilago articular requieren
del uso de modelos constitutivos que sean capaces de
describir la naturaleza compleja del comportamiento
de este tejido, y determinen con suficiente exactitud
los campos de esfuerzo y deformacion. Los estudios
para evaluar el dafio del cartilago corresponden en su
mayoria a simulaciones de carga de impacto utilizando

el método de los elementos finitos. En estos estudios
se contrastan las ubicaciones de iniciacion de grietas
con las zonas donde aparecen los maximos valores de
esfuerzo y deformacion. Son varios los criterios de
falla que se emplean, siendo los mas utilizados el de
esfuerzo tangencial maximo, el de esfuerzo normal
maximo y el de deformacion principal maxima [20].
Otro trabajo reciente que muestra un modelo orientado
a dafio del cartilago es el de Landinez, Garzon y
Vanegas [21], donde se presenta un modelo matematico
fenomenologico que permite cuantificar el riesgo
de falla del cartilago articular por dafio acumulativo
producto a fatiga. El mismo se basa en el modelo de
dafio a fatiga para metales, e integra una gran cantidad
de informacion clinica. Los autores plantean que este
modelo es adecuado para el estudio y prescripcion
médica de pacientes, en riesgo de padecer osteoartritis,
y para personas que entrenan o realizan deportes.

El presente articulo muestra una revision sobre los
modelos constitutivos de uso mas extendido empleados
para cartilago articular basados en respuesta mecanica.
Se presenta el aparato matematico principal y se realiza
un analisis critico centrado en las caracteristicas
que logra emular satisfactoriamente, sus ventajas y
desventajas. Los modelos para cartilago articular que
se desarrollen en el futuro probablemente se centren
en explicar el comportamiento aislado y cooperativo
entre los distintos constituyentes mediante multifases,
y de esta forma emular mejor las propiedades altamente
anisotropicas y los comportamientos viscoporoelasticos,
de exudacion y de inflamacion. Los métodos y técnicas
experimentales también deberan perfeccionarse para
superar las dificultades de obtencion de informacion
encontradas hasta el momento.

2. MODELOS CONSTITUTIVOS PARA
CARTILAGO ARTICULAR

El comportamiento mecanico del cartilago articular
ha tratado de ser explicado por medio de la teoria del
continuo aplicada a la obtencién de modelos reoldgicos
[22][23][24]. El estudio de los fendmenos degradativos
del cartilago resulta ser uno de los propdsitos mas
importante para estos modelos. Moskowitz et al.
[25] plantea la hipotesis de que la degradacion por
osteoartritis del cartilago articular es inicialmente
causada por carga mecanica. El contacto y la falla del
cartilago articular ha sido estudiado tanto experimental
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como teoricamente [26][9][27], pero existe solo
un acuerdo parcial entre las fallas observadas y las
regiones predichas de esfuerzos pico.

Se han realizado mediciones experimentales de
esfuerzo en la superficie articular para probar varias
de las hipotesis de falla formuladas, como lo son las
aplicables a los materiales elasticos, en el caso particular
para la fase solida; pero desafortunadamente no todos
los componentes de esfuerzos pueden ser medidos y
tampoco todas las fallas observadas se encuentran en
la superficie. La tnica via hasta ahora para obtener
una descripcion completa de las variaciones de los
esfuerzos, espacial y temporal a través de todo el
espesor del cartilago, es por soluciéon numérica de
modelos matematicos del cartilago articular. Por su
parte, los resultados experimentales indican que el
cartilago exhibe visco elasticidad flujo-dependiente,
anisotropia y tensiéon-compresion no lineal debido a
su ultra-estructura y composicion.

A la fecha, muchos modelos de cartilago articular han
sido propuestos para describir su desempefio mecanico.
Sin embargo, ninguno de estos ha emulado el espectro
completo de respuesta del tejido. Tipicamente, cada uno
de los modelos propuestos implementa un subconjunto
de comportamientos conocidos del tejido, para los
cuales las propiedades del material necesitan ser
determinadas mediante experimentos.

El cartilago presenta un comportamiento visco-elastico
dado por su naturaleza hidratada y su permeabilidad
caracteristica. Al tratar de explicar lo anterior, una gran
parte de los modelos constitutivos planteados para el
cartilago articular se fundamentan en la teoria de Mow
[28], quien la adoptod de la mecanica de suelos para
tejidos bioldgicos, y considera al cartilago como un
material bifasico. Existen modelos matematicos que
explican la constitucion de tejidos fibrosos como el
cartilago teniendo en cuenta las caracteristicas de las
fibras de colageno [29], y se han propuesto muchos
modelos constitutivos para el cartilago articular
que describen el comportamiento mecanico bajo
solicitaciones de cargas simples, como traccion y
compresion para condicion confinada o libre.

A continuacion se presentan un conjunto de modelos
constitutivos de importancia para el estudio del

cartilago articular, tanto desde la perspectiva historica
como por sus aportes al Estado del Arte.

2.1. Modelo Bifasico de Mow

Este modelo considera al cartilago como un material
bifasico compuesto por una fase solida y una liquida,
cada una en si misma incompresible (poro elastico)
[28]. EI modelo matematico supone que un punto
espacial estd simultaneamente ocupado por cada una
de las fases constituyentes y define cuatro densidades
(dos reales y dos aparentes) para el planteamiento
de la conservacion de la masa. Asi mismo, plantea
el balance de momento, para las dos fases y para el
compuesto globalmente, utilizando una funcién de la
profundidad para los porcentajes de volumen de fase
fluida versus fase solida. Ademas, utiliza la teoria
de mezcla de Crane, Green y Naghdi, asi como la
reformulacion de la ecuacion de conservacion de masa
para mezclas binarias. Considerando una fase solida
lineal elastica con propiedades viscosas y un fluido
viscoso incompresible. Se parte del balance de masa
para cada una de estas fases,

ot s s (1)

L fvf)=l

it + div(pfvf)=0

Donde los superindices s y f corresponden a la fase

solida y fluida respectivamente.

Adicional al balance de masa se realiza el balance
de momentum para cada una de las fases y para el
compuesto como un global. También, se utiliza un
balance de energia y la desigualdad de la entropia,
asumiendo que todos los componentes tienen la misma
temperatura,

div(a® (DA+SD9+D59)
Pr—dv@) =P\ o+ S g
+ tr(TSgradv®) + tr(T/ gradv’)

+mSevS +nfev/ =0 (2)

Donde A es la funcion de energia libre de Helmholtz,
S entropia, 0 temperatura, q flujo de calor del
compuesto y T es el tensor de esfuerzos. El modelo
fue validado por sus autores con experimentos de
creep y relajacion de esfuerzos, caracteristicos de la
viscoelasticidad [24].
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Los resultados del modelo de Mow son ampliamente
explicados en su trabajo de 1980 [28], donde se realizan
experimentos de creep y relajacion de esfuerzos en
compresion confinada in vitro en cartilago bovino. Las
velocidades del fluido intersticial y de la fase solida
calculadas teoricamente demuestran la velocidad
relativa como una funcion de la profundidad durante las
fases de compresion y relajacion. La tasa de exudacion
del tejido durante la fase compresiva es constante,
consecuentemente con la incompresibilidad intrinseca
de las fases del modelo. Mow deja como discusion la
dificultad de la obtencién de la compresion confinada
real, debido al problema de obtener las muestras
como cilindros perfectos y sin friccion entre ellas y
la cdmara. Y también menciona que Hori y Mockros
confirman que en la compresion confinada se produce
una no linealidad inicial, mientras el espécimen se
expande lateralmente y se ajusta a las paredes de la
camara de confinacion. Los autores han utilizado este
modelo para casos especificos de cartilago [ 18] y casos
especificos de carga [31][32]. Suh y colaboradores, han
implementado modelos de elementos finitos bifasicos
de penalizacion para tejidos suaves [33], que también
han sido utilizados para comparar con resultados
experimentales en cartilago bovino [34].

2.2. Modelo bifasico transversalmente isotrépico

El modelo de elementos finitos planteado por Almeida
y Spilker [35], se basa en la descripcion de continuo
bifasico presentado por Mow [28]. A la fase sélida se
le da la caracteristica de isotropia transversal donde
la variacion de propiedades se define en funcion
de la profundidad, teniendo propiedades iguales en
todas las direcciones pertenecientes a cualquier plano
perpendicular al vector de profundidad. E1 modelo es
implementado para analizar el contacto articular, siendo
empleadas las condiciones de frontera de contacto
para interfaces entre diferentes materiales bifasicos
desarrolladas por Hou et al. [36].

Se presentan dos hipdtesis de soporte para el modelo
de isotropia transversal sobre el modelo isotropico,
primero que puede predecir picos de esfuerzo en las
zonas de contacto y segundo que los patrones de picos
de esfuerzo dependen de la curvatura de las superficies
de contacto; lo cual no es cierto en el modelo isotropico,
el cual solo predice picos de esfuerzos unicamente en
la interface cartilago-hueso.

Como desventajas, Bursac et al. [37] por medio de
experimentos confinados y no confinados, mostré que
el modelo de isotropia transversal no es capaz de ajustar
simultaneamente los esfuerzos radiales en pruebas
confinadas y los altos picos de fuerza axial en las pruebas
no confinadas [38]. DiSilvestro et al.[39], y DiSilvestro
y Suh [40] mostraron que las curvas de fuerza axial y de
desplazamiento lateral no pueden ser simultdneamente
ajustadas por el modelo de isotropia transversal.

2.3. Modelo constitutivo para tejido fibroso
considerando fibras de colageno onduladas

Este modelo a diferencia de los dos anteriores introduce
por separado la influencia de las fibras de colageno,
considerando una morfologia ondulada aleatoriamente de
las fibras individuales de colageno y la relacion de esta
morfologia con la respuesta mecanica del tejido [29][41].
Bésicamente se postula que las fibras son rizadas y que
tienen diferentes longitudes, asi que para una deformacion
macroscopica éstas serian deformadas en forma diferente
y que la respuesta del tejido debe ser entonces no lineal.

El modelo plantea una funciéon de comportamiento
de esfuerzo-deformacion para una fibra individual.
Para un sistema de referencia (X, Y, Z) la fibra tiene
un comportamiento de la misma forma para los ejes
Y y Z, como variables aleatorias con una distribucion
normal y media cero,

dl =+/2d? + 1dx = ldx (3)

Donde / es una variable aleatoria de densidad de
probabilidad dada por Py media [, Estos dos Gltimos
parametros dependen unicamente de 03, cuyo valor
puede ser medido mediante imagenes médicas. [ es
la longitud de la fibra a partir de la cual ésta empieza a
experimentar esfuerzo, el cual esta dado por,

0, A<,
Pr = k(l—f) lSA_Sl‘l‘gmax' 4
0, A> 1+ emay,

Donde ) es la deformacion de la fibra, €max es
la deformacion maxima de la fibra antes de la falla
después del desdoblamiento [,

Se pueden distinguir dos casos en el modelo en los
que el tejido es sometido a carga en la direccion de
las fibras (ver Figura 1). En el primer caso, las fibras
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son gradualmente cargadas a medida que el tejido es
deformado. En un punto todas las fibras ya han sido
estiradas y la resistencia debido a las fibras es constante.
Por tanto, la carga es soportada por una fase elastica
hasta la falla. En el segundo caso, algunas fibras
empiezan a fallar porque han llegado a su deformaciéon
maxima mientras otras no han sido totalmente estiradas.

atm+ Em atm+ €
N b Era
/ \ 1 I 1
| ! -
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/ \ ! ] X \
1 ‘ .
A [ A
a}+_'l Caszm a m e

Figura 1. Esquema de deformacion de fibra de colageno.
Adaptada de [29]

El modelo introduce una no linealidad caracteristica
del cartilago que no es capaz de describir los dos
modelos anteriores. Otro aporte es que correlaciona
la morfologia fibrosa del cartilago articular con su
respuesta mecanica, empleando una distribucién
aleatoria, que caracteriza a las fibras, medida por medio
experimental.

2.4. Modelo bifasico no lineal visco-hiperelastico

El modelo, de Garcia y Cortés [42], esta formulado
en clementos finitos, es un modelo no lineal visco-
porohiperelastico, el cual considera deformaciones
finitas, permeabilidad no lineal y una fase solida
hiperelastica. Suma los efectos viscosos intrinsecos
de la matriz de proteoglicanos y utiliza una ecuacion
constitutiva no lineal hiperelastica [43]. La ecuacion
propuesta satisface un modelo de carga uniaxial de
tipo s6lido viscoso en el cual la accion de los resortes
es representado por la funcidn hiperelastica propuesta
por Holmes y Mow [31]. El cartilago es considerado
un material bifasico isotropico, y para la solucion es
utilizada la formulacion de s6lido mixta de velocidad y
presion en los poros usando un esquema Lagrangiano
actualizado.

La funcién hipereldstica propuesta por Holmes y
Mow es considerada para describir la deformacion
de equilibrio cuando la presion de poro es nula, y los
efectos viscosos de la fase solida han sido disipados,

expla,(I; —3) + ay (I, — 3)]
1z T 2z —a 5)

Donde 1, I; ¥ Is son los invariantes del tensor de
deformaciones de Green B; mientras ag @1, @z y
n son coeficientes elasticos, los cuales satisfacen la

Y =a

siguiente condicion n = a; + 2. De la ecuacion de
hiperelasticidad se encuentra que la relacion entre el
tensor de Cauchy y el de Green esta dada por,

20 +ap)
g 2 ta)

i [(—n + ay L)1 + a4 B (6)

— a,sB7Y]

Donde J es el determinante del tensor gradiente de
deformacion F, e I es la matriz identidad. Para la
respuesta transitoria de la fase solida es usada la
ecuacion propuesta por Belytschko, Liu y Moran [44],
que esta en términos del segundo tensor de esfuerzos
de Piola Sy el tensor de deformaciones de Lagrange E.
De lo anterior se obtiene la ecuacion constitutiva de la
fase solida del modelo (7). En la Figura 2 se representa
el esquema que explica este modelo [42].

S:Jt u(t—t')[1+ﬁ(t;t>]

X CSE(E(t’)) : g—f dt’
cs*

(7

CSE

AN
‘l_’.CSE

Figura 2. Diagrama para el modelo bifasico no lineal
visco-hiperelastico. Adaptada de [42]

La ecuacion constitutiva ha sido implementada en
un algoritmo Lagrangiano no lineal. La misma esta
basada en la formulacion de s6lido mixta de velocidad
y presion de poros obtenida por Almeida y Spilker
[45] utilizando elementos de cuatro nodos. El modelo
puede ser usado para representar el comportamiento
mecanico de la matriz de proteoglicanos con matriz
reforzada. Garcia y Cortés [42] reportan en general
un buen ajuste de los resultados del modelo con las
curvas experimentales que aparecen en la literatura;
aunque algunos valores de coeficientes de correlacion
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no son muy altos, y se presentan algunos problemas de
convergencia para niveles de deformacion por encima
de 40%. Por otro lado, sugieren que la ecuacion obtenida
puede ser incorporada a un modelo fibro-reforzado que
permita considerar la anisotropia, no homogeneidad y la no
linealidad tension-comprension; y asi representar de mejor
manera el comportamiento microestructural del cartilago
y lograr un mejor ajuste con las curvas experimentales.

También se han implementado modelos viscohiperelasticos
para el comportamiento de los ligamentos [46]. Este
modelo puede describir deformaciones finitas gracias a la
introduccion de la funcion hiperelastica de la fase solida.

2.5. Modelo bifasico visco-hiperelastico fibro-
reforzado para cartilago articular

Garcia y Cortés [38] introducen en su modelo anterior
la caracteristica fibroreforzada de cartilago. Siendo
este modelo capaz de describir la viscoelasticidad
intrinseca de los componentes fibrilares y no fibrilares
de la fase solida del cartilago, y la respuesta no lineal
de esfuerzo-deformacion bajo traccion y compresion. A
este modelo se le incorpora la propiedad viscoelastica
de las fibras de refuerzo por medio de una funcion de
visco hiperelasticidad similar a la usada para la matriz.
La forma diferencial de la ley viscohiperelastica es,

S+t,S=C¥:E+t,(1+p)CEE (8)

Donde S es el segundo tensor de esfuerzos de Piola,
E es el tensor de deformacion de Lagrange, C5E es el
segundo tensor de elasticidad, B y t1 son parametros
del modelo, y el punto indica la derivada material.
En la Figura 3 se muestra el modelo uniaxial para
deformaciones infinitesimales. Como se puede
observar el parametro B brinda la informacion de
comportamiento viscoelastico del modelo.

GEo ") = [ Eot1
| ; 1|

Eo
Figura 3. Diagrama para el modelo bifésico visco-
hiperelastico fibro-reforzado. Adaptada de [38]

La funcion hiperelastica utilizada para las fibras es la
propuesta por Limbert y Middleton [47],

Donde Eq s es el médulo de Young para deformacion cero,
Y esusado para ajustar las curvas de esfuerzo-deformacion
y 1 es la relacion de estriccion. En el modelo, el esfuerzo
de equilibrio de Cauchy es calculado para las fibras como,

O = %AZ(AZ — 1)er(*-1)’ (10)

La ley constitutiva ha sido implementada en un algoritmo
Lagrangiano actualizado basado en la formulacion
de solido mixta de velocidad-solido y presion de
poros, realizada por Almeida y Spilker [45], usando
elementos cuadrilateros axisimétricos (4 nodos). Los
resultados numéricos han sido validados con la solucion
cerrada obtenida por la transformacion de Laplace y el
correspondiente principio de viscoelasticidad. El modelo
es capaz de considerar simultaneamente la respuesta
no lineal de traccion-compresion, los efectos de la
viscoelasticidad intrinseca de los dos componentes de
la fase sélida y la no linealidad de las curvas esfuerzo-
deformacion para deformaciones finitas.

En la revision de otros modelos visco elasticos fibro-
reforzados se encuentra que los de Wilson et al. [48] y
Li et al. [49] presentan la posibilidad de describir las
curvas de equilibrio esfuerzo — deformacion, bajo tension
y compresion, y la opcion de incluir los efectos viscosos
intrinsecos de la matriz de proteoglicanos y las fibras de
colageno. Estos modelos pueden ser ajustados por medio
de los parametros elasticos de las funciones hiperelasticas
y los dos parametros viscosos, para el tiempo y porcentaje
de relajacion presentes en cada fase solida.

DiSilvestro et al. [39] y DiSilvestro and Suh [40] mostraron
que las curvas de fuerza axial y del desplazamiento
lateral pueden ser simultaneamente ajustadas al incluir
la viscosidad intrinseca de la fase solida, lo que da
esa ventaja al modelo por incluir tal consideracion.
Por su parte, Li y colaboradores hacen una revision de
modelos poroelasticos fibroreforzados utilizados para el
comportamiento mecanico del cartilago articular [50].

2.6. Modelo poroviscoelastico fibroreforzado
emulador de la dilatacion

El elemento de mayor influencia en el comportamiento
mecanico del cartilago articular es su ajustada
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ultraestructura, formada por la red de colageno y los
proteoglicanos. Como consecuencia las cargas dentro
del tejido provocan una diferencia de presion entre el
exterior y el interior haciendo que este se inflame (Urban
et al. [51]). Varios modelos incluyen el fenémeno de
dilatacion del cartilago por medio de la inclusion de
una tercera fase. De manera que se tiene: una fase
solida incompresible, una fase fluida y una fase ionica.
El modelo utiliza la hipotesis de que si se incluyen las
propiedades de dilatacion debido a los cambios en la
densidad de proteoglicanos y las caracteristicas visco-
elasticas de lared de colageno, se pueden explicar tanto
las pruebas de compresion confinada y no confinada,
asi como la indentacion y el fendmeno de dilatacion
[52]. La fase solida consiste en una parte que se puede
inflamar, no fibrilar que representa la matriz, la cual
contiene mucho proteoglicanos, y una parte fibrilar
que representa la red de colageno. Ambas partes
son incluidas en un elemento continuo. Se asumen
unas fibras primarias y unas secundarias para la red
de coldgeno como en la propuesta por Wilson et al.
[48]. En la Figura 4 se muestra un modelo de arco
para las fibras de colageno en el que la direccion es
perpendicular a partir del hueso subcondral. Estas
ultimas toman un radio hasta la superficie y las fibras
secundarias tienen una direccion aleatoria

Zona superficial

=<
N N N

nayadi

Zona profunda

1 |

Figura 4. Orientacion de las fibras primarias como
funcion de la profundidad. Adaptada de [52]

El comportamiento viscoelastico de las fibras es
representado por un resorte lineal, paralelo a uno
no lineal en serie con un amortiguador (modelo de
viscoelasticidad estandar) [52]. Asumiendo que las
fibras solo soportan tension se tiene la siguiente
expresion,

_nd + Eqer + 77—E0+n orparagr >0
O'f: Eggf g 0<f Efo f 7

0 parag <0

(11)

Donde of y & son el esfuerzo y la deformacion de las
fibras respectivamente. La ecuacion ha sido obtenida
por medio de un esquema implicito regresivo de Euler,

donde se tienen en cuenta la densidad de las fibras
dependiendo de la profundidad, y la cantidad relativa
de fibras primarias y fibras secundarias.

Los esfuerzos en las fibras primarias y secundarias
respectivamente son,

Ofp = poUf Y Ofs = Pz0r (12)

Donde p, es un factor que toma en cuenta la densidad
de las fibras como funcion de la profundidad y C es la
cantidad de fibras primarias con respecto a las fibras
secundarias. Para el comportamiento de la matriz
solida no fibrilar el modelo emplea un comportamiento

compresible Neo-Hookean,
Inj G 2
O piritar = K1+ 5 (- F7 = /51)

Donde J es el determinante del tensor gradiente de
deformacion F, mientras K y G son funciones de las
propiedades elasticas del material.

Obviamente los modelos que no incluyen el fendmeno
de dilatacion (inflamacion) del cartilago, no pueden
explicar las pruebas experimentales centradas en este
comportamiento. Esta dilatacion implica cambios
en las curvas de relajacion, los cuales no pueden ser
descritos por ninguno de los modelos anteriores. Otra
fortaleza del modelo es que puede describir simultanea
y apropiadamente la compresion confinada y no
confinada, dilatacion e indentacion, utilizando para
todas estas pruebas un conjunto simple de parametros.
Ademas, los autores consideran que este modelo
puede ser usado para el estudio de la fisiologia y la
patologia del cartilago, siendo idoneo para una mejor
comprension de los mecanismos de daio del cartilago
articular.

Es necesario anotar que también se han utilizado
modelos que tienen en cuenta la dilatacion para estudiar
el comportamiento de arterias [53].

2.7. Modelos quimico-mecanicos

Se han desarrollado modelos en los que se incluyen
los fendmenos quimicos-mecanicos para explicar las
distintas respuestas del cartilago bajo las solicitaciones
fisiologicas [54][55]. Como es el caso del modelo
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planteado por Loix, Simoes y Loret [55], que consiste
en un planteamiento electro-quimico-mecénico trifasico
multiespecie, el cual tiene en cuenta los compuestos de la
matriz del colageno y las caracteristicas electroquimicas
de lared de proteoglicanos. Por tanto, se consideran sus
interacciones de manera mecanica y quimica, teniendo
en cuenta también los efectos de remplazos i6nicos en
las cargas de los compuestos que componen el cartilago.

3. CONCLUSIONES

El modelado del cartilago articular con resultados
que emulen sus caracteristicas y comportamiento
debe ser realizado empleando al menos un modelo
bifasico, ya que debido a la complejidad estructural y
de comportamiento del tejido, un modelo mas simple
sesgaria la explicacion de los fendomenos viscoelasticos
que se presentan en el cartilago como la rehidratacion
y la exudacion. El modelo de Mow y colaboradores
[28] con su teoria bifasica marco un hito en el estudio
teorico del cartilago articular, ya que la mayoria de los
modelos posteriores retoman dichos planteamientos.
Sin embargo, la inclusion de la viscoelasticidad
intrinseca en la fase s6lida mejora la aproximacion al
comportamiento explicado sin dicha consideracion.
Una mejor aproximacién del comportamiento real
del cartilago se da con la inclusion del fibrorefuerzo
por separado. El planteamiento de un modelo
fenomenologico para el cartilago articular posee un
grado de complejidad alto debido a la naturaleza de
la respuesta bajo cargas transitorias y a los fendmenos
fisico quimicos acoplados que tienen lugar. Los
modelos futuros deberan estar orientados a considerar
integralmente dichas caracteristicas e interacciones.
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