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La articulacién sinovial de la rodilla puede verse afectada por enfermedades, como artritis o artrosis, siendo general-
mente el reemplazo de rodilla la solucidn clinica seleccionada en casos irreversibles. Este trabajo se orienta a investigar
el mecanismo de lubricacién por aplastamiento en rodillas sanas y artrdsicas, con la finalidad de lograr conocimientos
que puedan utilizarse para retrasar el reemplazo de rodilla.

Se analiza un tnico céndilo adoptando el modelo geométrico equivalente de elipsoide rigido sobre plano deformable,
donde se considera que el fluido sinovial es Newtoniano y que el cartilago articular es un material eldstico lineal.
Se realizaron estudios variando el médulo de elasticidad del cartilago, su espesor y la viscosidad del fluido sinovial,
adoptando valores correspondientes a articulaciones naturales sanas y osteoartriticas, con el fin de evaluar su influencia
en el desempefio del proceso de lubricacién por aplastamiento (squeeze film lubrication).

En comparacién con lo obtenido para una articulacién sana, la disminucién patoldgica del médulo de elasticidad no
tendria una influencia significativa en el minimo espesor de pelicula lubricante, mientras que la disminucién patolégica
del espesor del cartilago incrementaria dicho espesor. La disminucién patoldgica de la viscosidad disminuye en un 65 %
el espesor minimo de pelicula lubricante, por lo que la viscosuplementacién (y consiguiente aumento de la viscosidad)
seria deseable porque prevendria el desgaste de las superficies articulares. La disminucién del espesor o en el médulo
eldstico del cartilago produciria una disminucion de las tensiones en el tejido. Por otra parte, una disminucién de la
viscosidad produce un aumento de estas tensiones.

En la articulacidn artrésica (donde la viscosidad del fluido, el espesor y el médulo eldstico del cartilago se encuentran
disminuidos), para una carga de 800 N, la altura minima del canal de lubricacidn, las presién maxima y la tensién de
Von Mises en el cartilago obtenidas son 66 %, 22 % y 28 % menores que aquellas obtenidas para una articulacién sana.

Palabras Clave: articulacion de rodilla, artrosis, lubricacion por aplastamiento, modelado computacional.

The synovial joint of the knee can be affected by diseases, such as arthritis or osteoarthritis, being a knee replacement
the selected clinical solution in irreversible cases. This work is aimed at investigating lubricated contact in healthy and
pathological knees, with the aim of achieving knowledge that can be used to delay knee replacement.

The equivalent geometric model of a rigid ellipsoid on a deformable plane is adopted, where the synovial fluid is
considered to be Newtonian and the articular cartilage is a linear elastic material. Studies were carried out varying
the modulus of elasticity E of the cartilage, its thickness e and the viscosity of the synovial fluid , adopting values
corresponding to healthy and osteoarthritic natural joints, in order to evaluate their influence on the functioning of the
joint considering squeeze film lubrication.

Compared to what was obtained for a healthy joint, the decrease in the elastic modulus E would not have a signifi-
cant influence on the minimum lubricant film thickness, while the decrease in cartilage thickness would improve said
thickness. The decrease in viscosity decreases the minimum thickness of the lubricating film by 65 %, so viscosup-
plementation would increase the viscosity, which would also increase said thickness and prevent wear of the articular
surfaces. A decrease in cartilage thickness or in cartilage module would produce a decrease of the cartilage tensions.
On the other hand, a decrease of viscosity produces an increase of these tensions.

In a pathological joint (where the fluid viscosity and the cartilage thickness and elastic module are diminished), and
considering a load of 800 N, the minimum film height, the maximum pressure and the maximum Von Mises tension
obtained are 66 %, 22 % and 28 % respectively lower than those observed for a healthy articulation.
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I. INTRODUCCION

La rodilla es una articulacién sinovial que cumple un rol
principal durante la marcha, donde se encarga de transmi-
tir las cargas aplicadas sobre ella a las demds porciones del
miembro inferior al mismo tiempo que brinda la estabilidad
suficiente para poder balancear el peso del cuerpo. El fun-
cionamiento 6ptimo de esta articulacién es imprescindible
para el buen desempefio de todo el miembro inferior durante
la marcha [1].

Una mayor comprension del comportamiento de esta ar-
ticulacién tiene su aplicacion practica tanto en la industria
como en la medicina: modelos mds apropiados de la rodi-
lla podrian ser utilizados para evaluar el funcionamiento de
esta articulacién en situaciones no éptimas, tales como pa-
tologias degenerativas, al mismo tiempo que podria servir
de base para el desarrollo de articulaciones artificiales que
emulen el comportamiento de la junta sana. Debido a esto,
el estudio de esta articulacién ha sido un tema de gran in-
terés tanto en campos de la ingenieria como de las ciencias
médicas [1].

Un modelo de la junta sinovial de la rodilla debe conside-
rar el comportamiento del fluido sinovial que lubrica las su-
perficies articulares, la deformacion del cartilago articular,
la distribucién de las cargas aplicadas sobre las superficies
articulares y la geometria de dichas superficies. El conjun-
to de ecuaciones que gobiernan este sistema es no lineal y
altamente acoplado. Esto se traduce en la necesidad de uti-
lizar métodos numéricos en la resolucion. De esta manera,
los primeros trabajos sobre modelizacion de la articulacién
[2, 3] plantearon hip6tesis muy restrictivas, aplicables sélo
a casos puntuales o simplificados. Con el avance de las téc-
nicas de resolucion y de las tecnologias computacionales,
pudieron resolverse modelos con hipdtesis menos restricti-
vas [4-6].

En este trabajo se adopta el modelo geométrico equiva-
lente de elipsoide rigido sobre plano deformable, se con-
sidera que el fluido sinovial es de tipo Newtoniano y que
el cartilago articular se comporta como un material eldstico
lineal. El fenémeno de lubricacién por aplastamiento de la
pelicula lubricante (squeeze film lubrication) es el predomi-
nante durante la fase de apoyo, por lo que se consider6 que
las superficies se aproximan sin tener en cuenta el desplaza-
miento relativo en direccion tangencial entre las superficies.

En particular, como la osteoartritis (o artrosis) altera las
caracteristicas mecanicas de la articulacion, entre las cuales
la viscosidad del fluido sinovial 1, el médulo de elasticidad
E y el espesor del cartilago articular e son menores en una
articulacién artrdsica en comparacién a aquellos correspon-
dientes a una sana, en este trabajo se incluyd un andlisis
del comportamiento de esta articulacién al cambiar alguna
de las caracteristicas antes mencionadas (7, E o e) o todas
ellas.

II. METODOS

Caracteristicas geométricas del modelo

La articulacién de rodilla consiste principalmente en dos
condilos femorales que se articulan sobre los platillos tibia-
les, tal como se ve en la Fig. 1.

De manera equivalente esta articulacién se puede consi-

FIG. 1: Articulacion natural de la rodilla. Modificada de (Injury-
map, 2018)

&%

FIG. 2: Modelo geométrico equivalente utilizado, adoptado de
Weiss (2022).

derar como un elipsoide rigido que se aproxima a un sustra-
to plano deformable (EoP) [7, 8]. Dicho elipsoide posee un
radio equivalente en direccién sagital (R,) y uno en direc-
cién medial (Ry) (Fig. 2), de tal manera que dichos radios
se pueden expresar como

RyR
R, = 7 (1.a)
th - Rxf
y
Ry =2,844R,, (1.b)

donde los subindices f y f hacen referencia a los céndilos
femoral y tibial, respectivamente.

Las superficies articulares se encuentran recubiertas por
cartilago hialino articular, cuyo espesor y caracteristicas
mecdnicas varian en funcién de la posicién anatémica. En
el modelo EoP, el sustrato plano deformable es quien adop-
ta las caracteristicas mecdanicas del cartilago, por lo que se
considera que su espesor es € = 2 ecy4, siendo ec4 un espesor
uniforme representativo del cartilago articular real [7, 8].

Vidal-Lesso y col. [9] determinaron que el espesor del
cartilago difiere entre el caso sano y el osteoartritico: Mien-
tras que el cartilago sano posee un espesor promedio ecq =
2,25 mm, el cartilago osteoartritico puede tener espesores
que rondan desde ec4 = 1,50 mm hasta un valor practica-
mente nulo.

Altura del canal de lubricacion y deformacién del plano

La carga proveniente de las porciones superiores del
miembro inferior se transmite hacia el fluido sinovial, el
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cual aumenta su presioén y produce una deformacién sobre
las superficies articulares. Estas deformaciones afectan, a su
vez, las dimensiones del canal de lubricacién y, por lo tanto,
el campo de presiones del fluido se modifica. Por ello, las
ecuaciones que gobiernan los procesos de lubricacién y de
deformacion en la articulacién se encuentran fuertemente
acopladas.

Elipsoide rfg'_:do__ p W -
e —— _! e __I_
h z

Capa de fluido
v X

| Plano defarm able
L/2

FIG. 3: Esquema de la zona de contacto.

La altura del canal de lubricacién (denotada con h, Fig.
3) para el modelo EoP se obtiene por medio de la siguiente
ecuacion:

2 2

X
h:h0+—+y—+wt+éz,

2
2R, ' 2R, @)

siendo A la menor distancia entre las superficies indefor-
madas en el instante inicial y 8, el desplazamiento de cada
punto de la superficie del s6lido al deformarse. El mismo
se obtiene al resolver las ecuaciones de elasticidad lineal.
Se consideré que el elipsoide se desplaza aproximandose
al plano a una velocidad w por lo que el producto wr es el
desplazamiento del elipsoide rigido debido a dicha aproxi-
macién. En este trabajo se consideré que las superficies se
aproximan con una velocidad constante w = 0,1 m/s [10],
desde una distancia de separacién inicial iy = 100 um.

Deformacion del sustrato

Para determinar §,, se modela al cartilago como un sélido
elastico lineal, isotrépico y homogéneo, y se asume que que
las deformaciones sobre éste son pequefias. Por lo tanto, se
resuelven las ecuaciones 3D de elasticidad lineal,

V.T=0, 3)

donde

T= liv (€+ (1—Vzv) tr(s)l) ’

siendo

£= % (Vu+ (Vu)")

el tensor de deformaciones infinitesimales, u el vector de
desplazamientos, E el mddulo de elasticidad y v la relacién
de Poisson del cartilago. Se asumi6 que la superficie supe-
rior estd en contacto con el fluido sinovial y estd sometida a
la presién de éste (7, =n- T = —p), mientras que la super-
ficie opuesta, estd en contacto con el hueso y se mantiene
fija (u=0). El resto de las superficies se suponen libres de
tensiones (7, =0, Fig. 4).

Vidal-Lesso y col. [9] determinaron experimentalmente
valores promedio de médulo de elasticidad tanto para el car-

= ) y Cara
¥ " B o F
Libre de tensiones inferior
x fija
FIG. 4: Condiciones de contorno impuestas sobre el solido. Qo
denota el dominio en donde se resuelven las ecuaciones de elasti-

cidad lineal.

tilago articular sano (E = 16 MPa) como para el osteoartri-
tico (E = 5,5 MPa). En este trabajo se usardn estos valores.

Ecuacion de lubricacion de Reynolds

El fluido sinovial posee un comportamiento no Newto-
niano. Sin embargo, debido a las altas tasas de corte a las
que se encuentra sometido, es usual aproximarlo a un flui-
do Newtoniano. En este trabajo se considera que el fluido
sinovial es Newtoniano, siendo la viscosidad n = 0,1 Pa s
en el caso osteoartritico y 7 = 1,0 Pa s en el caso sano.

A partir de las ecuaciones de cantidad de movimiento pa-
ra el fluido sinovial, considerando la hipétesis de lubrica-
cion (donde las dimensiones del dominio L son mucho ma-
yores que los espesores de canal i, L >> h), flujo cuasi esta-
cionario, fuerzas de inercia y volumen despreciables, flujo
isotérmico e incompresible, se puede obtener la ecuacion
de lubricaciéon de Reynolds que permite determinar cémo
se relacionan el campo de presion p y la altura del canal h:

d (1 ap\ 9 ([ h dp\ oh
ox (1211 ax) oy (1211 ay> aFr
La ec. (4) es una forma simplificada de la ecuacién de
Reynolds,vilida solamente para estudiar el fendmeno de
aplastamiento de la pelicula lubricante, el cual predomina
en la fase de contacto inicial del ciclo de la marcha y en los
momentos en los que la velocidad de arrastre es nula [11].
Durante el aplastamiento de la pelicula lubricante se mo-
difica tanto su espesor como la presion cuando se aplican
impulsos de carga, principalmente en periodos de tiempo
muy pequeios, por lo que este mecanismo de lubricacion
es esencial para prevenir el colapso de la pelicula lubricante
durante situaciones de cambio repentino de la carga apli-
cada [11, 12]. De esta manera, el sistema de ecuaciones a
resolver consiste en la ecuacion de altura del canal, la ecua-
cion de deformacion del material y la ecuacién de lubrica-
cién de Reynolds.

4)

Explotando la simetria del elipsoide que modela el con-
dilo, sélo se resuelven las ecuaciones de lubricacion en un
dominio correspondiente a la mitad del céndilo (regién gris
en Fig. 5). Luego, en las fronteras marcadas en azul (Fig.
5) se impone la condicién de presién nula. En la frontera
restante se adopta una condicion de simetria (derivada de
la presién dp/dy = 0). El tamafio del dominio L debe ser
lo suficientemente grande para evitar que esta ultima con-
dicidn sea satisfecha de manera forzada. Debido a esto, se
seleccion6 un tamafio de dominio L, = L, = L = 8,00 cm.
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FIG. 5: Condiciones de frontera impuestas sobre el fluido, Q| co-
rresponde a la superficie superior del sustrato deformable.

Técnica de resolucion

Se utiliz6 el software comercial COMSOL Multiphysics
5.2a, el cual esta basado en el método de elementos finitos.
La implementacién se llevé a cabo utilizando los médulos
matemadtica y mecdnica estructural de dicho software. Se
utilizé un resolvedor directo paralelo (PARDISO) con una
tolerancia de 0,01 y método de resolucién temporal de tipo
BDF con escalado de tiempo libre.

Para garantizar la independencia de los resultados con la
malla se resolvid el mismo problema con mallas sucesiva-
mente més finas. La malla resultante (con 249435 elemen-
tos tetraédricos en total) se muestra en la Fig. 6, la cual pre-
senta una discretizaciéon mds fina sobre la superficie supe-
rior del s6lido deformable, debido a que la convergencia del
modelo estd altamente ligada a la resolucién de la ecuaciéon
de lubricacién (Ec. (4)).

FIG. 6: Discretizacion del dominio.

La resolucién de las ecuaciones en el dominio da co-
mo resultado los valores de presion y desplazamiento del
sustrato a medida que el condilo (elipsoide) y el cartilago
(plano) se aproximan entre si.

La carga que soporta la junta se puede obtener al integrar
el valor de la presi6n a lo largo de la misma:

W:/p(t)dQ en Q. Q)
Q

La fuerza maxima promedio que soporta una articula-
cién de miembro inferior de una persona que camina o
sube escaleras es aproximadamente 3 veces su peso corpo-
ral (PC = MC * g). Por otro lado, la carga calculada por
la ecuacion (5) corresponde a la mitad de un dnico céndi-
lo femoral (debido a la simetria con respecto al plano x-z).
Por lo tanto, la carga aplicada sobre la articulacion se puede
relacionar con la masa de una persona por medio de:

3% MC*9,80

) (6)

Por lo que las cargas aplicadas de interés se encuentran en
el rango de 400 N (MC =55 kg) y 800 N (MC = 110 kg).

III. RESULTADOS Y DISCUSION

Se simularon cinco escenarios (ver Tabla 1) para analizar
el desempeiio de la articulacién de la rodilla ante una dis-
minucién del médulo eléstico, del espesor del cartilago y
de la viscosidad del fluido sinovial. En la Tabla 1 se aprecia
en negrita el o los pardmetros reducidos en cada escenario,
respecto al caso sano.

A medida que las superficies se aproximan, las presiones
en el canal se incrementan, produciendo tensiones sobre el
solido que se traducen en deformaciones sobre el mismo.
Cuanto mayor sea la carga sobre la articulacién, mayores
seran las presiones en el fluido y, por lo tanto, mayores las
tensiones sobre el cartilago. Al mismo tiempo, el aumento
de presién modificard el espesor de canal. Es por esto que el
problema analizado posee ecuaciones altamente acopladas.

TABLA 1: Pardmetros de los casos estudiados

Escenario L E ¢
(Pa.s) (MPa) (mm)

Sano 1,0 16 4,5
Viscosidad reducida 0,1 16 4,5
Espesor reducido 1,0 16 3,0
Modqlo Young 1.0 5.5 45
reducido

Artrosis 0,1 55 3,0

En este trabajo, la carga se incrementd progresivamente
hasta alcanzar el rango de valores de interés (entre 400 y
800 N), de los cuales se obtuvieron los resultados mostrados
a continuacién. Los resultados obtenidos de altura minima,
presién médxima y tensién de Von Mises del cartilago sobre
el punto ubicado en el centro del contacto de la cara superior
del mismo para una carga de 800 N se muestran en la Tabla
2 y la diferencia porcentual de cada caso de estudio con
respecto al valor obtenido para la articulacion sana (entre
paréntesis).

TABLA 2: Valores de Pyax, Hyn y Tvm para los casos estudia-
dos

. PMAX (%) Hyin (% Tvm(%
Escenario [MPa) [mn(l] ) [MP(’a] )
Sano 3,982 91,4 1,65

(=) (=) (=)
Viscosidad 3,981 32,4 1,79
reducida (2,23%) (—64,5%) (8,48 %)
Espesor 1,543 99,9 0,57
reducido (—60,4 %) (9,30%) (—67,3%)
1;’2‘;‘1‘20 2,095 97,4 0,89
reducido (—46,2%) (6,57 %) (—46,1%)
Artrosis 3,045 31,2 1,19
(—21,8%) (—65,9%) (—27,8%)

La Fig. 7 muestra la altura minima de pelicula lubricante
obtenida para cada uno de los casos a medida que la car-
ga aumenta. La altura minima obtenida para una carga de
800 N en el escenario de articulacion artrdsica es un 65,9 %
menor que la correspondiente a una sana. En cambio, si el

Robledo Blasco, Leandro, et al. / Anales AFA Vol. 35 Nro. 1 (Marzo 2024 - Junio 2024) 15-20 18



espesor se reduce a 3,00 mm (curva roja en Fig. 7) parece-
ria conservar en mejor medida la altura minima del canal de
lubricacién, con respecto al caso sano (curva verde). Cuan-
do la viscosidad se reduce a 0,1 Pa s, la altura minima del
canal es 32,4 um, un 64,5 % menor que en el caso sano.

E ;
= 1
= 100 ~
2 ;
8 1
= 80 :
Qo 1
2 1
[} 1
2 60 :
o 1
& i
o 1
g A ———— e '
g — Articulacion Sana Médulo reducido :
'.E 207 — viscosidad reducida  — Artrosis :
i — Espesor reducido 1
2 0 :
< 400 500 600 700 800
Carga (N)

FIG. 7: Altura minima del canal de lubricacion frente a un incre-
mento de la carga para todos los casos simulados.

Cabe aclarar que los cambios de pendiente observados
para el caso artrésico se deben a que la altura minima del
canal se encuentra en el centro del canal para cargas meno-
res a 550 N, mientras que, para cargas superiores, y como
consecuencia de la deformacién de las superficies articula-
res, la altura minima se observa en la periferia del canal de
lubricacioén, creando un estrechamiento en el canal y confi-
nando parte del fluido en el centro del mismo.

— Articulaci6n Sana
— Viscosidad reducida

€

:5 400r _ Espesor reducido

§ Madulo reducido

E 300 — Artrosis
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= 200r
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o
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=

= 0 L
= 0 5 10 15

X (mm)

FIG. 8: Altura del canal de lubricacion en la linea de simetria
para los casos simulados.

La Fig. 8 muestra la altura del canal de lubricacién ob-
tenido para distintos casos a lo largo de la linea de simetria
(coordenada x) para una carga de 800 N, donde se puede
ver que el canal de lubricacion posee la altura minima en
el centro del canal para los escenarios sano y con espesor
reducido, mientras que este valor se encuentra desplazado
del centro del canal para el escenario artrdsico y aquel con
una viscosidad reducida.

La Fig. 9 muestra la distribucién de presiones en la linea
de simetria, para una carga de 800 N. La presién méixima
para los casos artrésico, con médulo eldstico y espesor re-
ducidos son un 21,8%, 46,2% y 60,4 % menores que pa-
ra la articulacién sana, respectivamente, mientras que para
una viscosidad reducida la presiéon maxima aumenta en un

2,23 %. Cabe sefialar que, la disminucién de la presion ma-
xima observada cuando el espesor o el médulo de Young
se han reducido se vincula con una ampliacion de la regién
donde se distribuye la carga. De acuerdo a la Fig. 9, para el
caso sano la zona de carga estd comprendida entre -20 mm
< X <20 mm, en cambio, en el caso donde E se ha reducido
la zona de carga corresponde a -30 mm < x < 30 mm.

~

— Articulacién Sana
[ — Viscosidad reducida
— Espesor reducido
| — Madulo reducido
t — Artrosis

w
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53 n
- n o w

=]
n
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Distribucién de presion en el canal (MPa)

X (mm)

FIG. 9: Distribucion de presiones a lo largo del eje de simetria
para todos los casos simulados.
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FIG. 10: Tensiones de Von Mises mdximas en el centro del car-

tilago frente a un incremento de carga impuesta para los casos
simulados.

700 800

Una disminucién del médulo eléstico o del espesor del
cartilago conducen a una reduccién de esta tension para to-
do el rango de cargas impuestas considerado. Esta diferen-
ciaes del 46,1 % y 67,3 % con respecto a la articulacién sana
para una carga de 800 N.

Por el contrario, una disminucién de la viscosidad condu-
ce a un aumento de la tensién de Von Mises para todas las
cargas impuestas analizadas, con una diferencia de 8,48 %
con respecto a la articulacién sana para una carga de 800 N.

En una articulacién artrdsica, las tensiones de Von Mises
son menores que las observadas en una sana para todo el
rango de cargas considerado, llegando a ser un 27,8 % me-
nor para una carga de 800 N.

La Fig. 10 muestra las tensiones de Von Mises maximas
del cartilago en el centro del contacto frente a un incremento
de carga para los casos simulados.
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IV. CONCLUSIONES

Se analizaron cinco casos de estudio con el fin de compa-
rar el desempefio de la articulacién al modificar pardmetros
caracteristicos de una articulacién sana frente a aquellos de
una articulacion osteoartritica.

Los resultados indican que una disminucién del espesor
del sustrato (relacionado con el espesor del cartilago articu-
lar) produciria una mejor distribucién de la carga (ya que
se observa un aumento de la zona de carga) en la zona de
contacto, obteniéndose presiones y tensiones de Von Mises
menores a los correspondientes con la articulacién sana al
mismo tiempo que se observan alturas de canal similares en
ambos casos. Este minimo de altura del canal observado se
mantuvo constante para el rango de cargas analizadas.

La reduccién del médulo eldstico produce una mejor dis-
tribucién de la carga en la articulacién, obteniéndose una
distribucién de presiones menor al mismo tiempo que la al-
tura minima es mayor que la de la articulacién sana. Las ten-
siones de Von Mises en esta situacion resultaron ser meno-
res que las observadas para la articulacién sana, indicando
que esta articulacién estaria sometida a menores esfuerzos.

Una disminucién de la viscosidad, a igual carga, conduce
auna reduccion de la altura minima del canal de lubricacion
con respecto a la articulacidn sana al mismo tiempo que se
observan mayores tensiones de Von Mises en el cartilago, lo
que indica una mayor aproximacién entre las superficies y
esfuerzos mayores en el material, aumentando el riesgo de
contacto entre las superficies articulares y de desgaste en la
junta. Por otra parte, la distribucién de presiones obtenida
para esta situacion es similar a la de una articulacion sana.

Aunque las predicciones observadas para un escenario
con sélo reduccioén del espesor o sélo reduccion del médulo
elastico parecerian ser favorables, en la realidad la articu-
lacién muestra una combinacién de la alteracion de los tres
pardmetros estudiados (los anteriormente mencionados mas
la viscosidad del fluido sinovial), obteniéndose asi lo obser-
vado en la articulacién artrésica, donde se observan presio-
nes menores al mismo tiempo que minimos de pelicula lu-
bricante menores que la articulacién sana, favoreciendo el
contacto entre las superficies. Estos resultados indican que
la viscosidad del fluido influiria en mayor medida al de-
sempefio de la articulacién, ya que esta situacion es la que
produce espesores de pelicula lubricante menores, presio-
nes y tensiones mayores en comparacion con los escenarios
de médulo y espesor de cartilago reducidos. Este comporta-
miento es cualitativamente coincidente con el observado en
la artrosis.

Este trabajo muestra resultados obtenidos a partir de
un modelo de la articulacién de rodilla bajo consideracio-
nes simplificatorias relacionadas con el comportamiento del
fluido sinovial, el mecanismo de deformacién del cartilago
articular, la geometria de la articulacién y las cargas y ve-
locidades actuantes. Sin embargo, este modelo puede servir
como base para otros mds realistas, donde se consideren,
por ejemplo las caracteristicas no Newtonianas del fluido si-
novial, la reologia viscoelastica del cartilago articular, con-
sideraciones geométricas de la articulacién mds parecidas a
la articulacién natural o estudios transitorios donde las car-
gas y velocidades aplicadas sobre la articulacién varfan a lo

largo del ciclo de la marcha.
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