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Resumen

Estudio biomecánico de la articulación
coxofemoral con y sin displasia de cade-
ra mediante el método de los elementos
finitos
La displasia del desarrollo de cadera es una patología biomecánica que altera la morfología y función de la
articulación coxofemoral. Comprender su impacto en la biomecánica de la cadera es fundamental para desa-
rrollar estrategias de diagnóstico y tratamiento. En este estudio, se analizó la biomecánica de la articulación
coxofemoral con y sin displasia mediante reconstrucciones tridimensionales basadas en imágenes diagnósticas
de infantes con una edad aproximada de 4 años, considerando variaciones en el índice acetabular y el ángulo
centro-borde para representar distintos grados de displasia. Se desarrolló un modelo musculoesquelético para
evaluar la distribución de esfuerzos y presiones en la cavidad acetabular, con especial énfasis en el compor-
tamiento del cartílago trirradiado, mediante simulaciones por el método de elementos finitos. Los resultados
indicaron que los modelos con valores patológicos de índice acetabular y ángulo centro-borde presentaron
mayores concentraciones de esfuerzo en la región superior de la cavidad acetabular. Además, se identificó
una reducción en la estimulación osteogénica en el frente de osificación ilion para valores patológicos, lo que
podría afectar el desarrollo del acetábulo. Estos hallazgos permiten comprender mejor la relación entre la
morfología acetabular y la mecanobiología del cartílago en pacientes con displasia de cadera, proporcionando
una base para futuras investigaciones sobre la biomecánica de esta patología y su tratamiento.

Palabras clave: cartílago trirradiado, displasia del desarrollo de cadera, índice osteogénico,
modelo de elementos finitos, índice acetabular, ángulo centro-borde
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Abstract

Biomechanical study of the hip joint
with and without hip dysplasia using
the finite element method
Developmental dysplasia of the hip is a biomechanical pathology that alters the morphology and function of
the coxofemoral joint. Understanding its impact on hip biomechanics is fundamental to develop diagnostic
and treatment strategies. In this study, the biomechanics of the coxofemoral joint with and without dysplasia
was analyzed using three-dimensional reconstructions based on diagnostic images of infants aged approxima-
tely 4 years, considering variations in acetabular index and center-edge angle to represent different degrees
of dysplasia. A musculoskeletal model was developed to evaluate the distribution of stresses and contact
pressure in the acetabular cavity, with special emphasis on the behavior of the triradiate cartilage, by means
of finite element method simulations. The results indicated that the models with pathological values of ace-
tabular index and center-edge angle presented higher stress concentrations in the superior region of the
acetabular cavity. In addition, a reduction in osteogenic stimulation at the ilion osification front was identi-
fied for pathological values, which could affect the development of the acetabulum. These findings provide
a better understanding of the relationship between acetabular morphology and cartilage mechanobiology in
patients with hip dysplasia, providing a basis for future research on the biomechanics of this pathology and
its treatment.

Keywords: triradiate cartilage, developmental dysplasia of the hip, osteogenic index, finite
elements model, acetabular index, center-edge angle.
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Estudio biomecánico de la articulación coxofemoral con y sin displasia de cadera mediante el
método de los elementos �nitos

1 Introducción y estado del arte

La displasia del desarrollo de cadera (DDC) es una alteración congénita caracterizada por una formación
anormal de la articulación coxofemoral, siendo una de las anomalías más comunes en recién nacidos (Méndez
et al. 2020). Esta patología se presenta cuando la cavidad acetabular no articula correctamente con la
cabeza femoral, lo que permite su desplazamiento fuera de la cavidad acetabular (Raimann y Aguirre2021).
Como consecuencia, se produce un crecimiento aposicional irregular del cartílago en la cabeza femoral y
un desarrollo anómalo del cartílago en el acetábulo (Pérez Hernández et al.2003). El origen de la DDC es
multifactorial, lo que signi�ca que su aparición puede estar in�uenciada por factores genéticos, étnicos y
ambientales (Mazzi Gonzales De Prada2011). La incidencia de la patología varía entre el 0.1 % y el 3 % de
la población, dependiendo de la región geográ�ca y los factores predictivos. Aunque no existe una variable
única que determine su aparición, estudios han encontrado que la displasia está presente en el 12 % de las
niñas (Díaz y Barriga 2012).

En Colombia, la DDC afecta a 5 de cada 1000 recién nacidos vivos, de los cuales 10-20 % presentan antece-
dentes familiares. Se ha reportado que la displasia se presenta en el 60 % de los casos en la cadera izquierda,
en un 20 % en la cadera derecha y en un 20 % de manera bilateral (Peñaherrera Cabezas2013). En Chile,
según el Estudio Colaborativo Latinoamericano de Malformaciones Congénitas (ECLAMC), la incidencia es
de 3 de cada 100 nacidos vivos, mientras que en el Hospital Universitario de Chile la cifra es de 3.4 por cada
1000 nacidos, con una mayor prevalencia en pacientes femeninos (Nazer et al.2009). Un estudio realizado
con 82 casos de DDC reportó que el 75.5 % de los pacientes eran mujeres y el 24.5 % hombres. En cuanto a
la distribución anatómica de la patología, 53 % de los casos se presentaron en la cadera izquierda, 24 % en
la derecha y 23 % de forma bilateral. Respecto al tipo de displasia, 84 % correspondió a casos sin desplaza-
miento, 10 % a subluxación y 6 % a luxación total. Entre los signos clínicos más frecuentes, la limitación de
la abducción se observó en el 100 % de los casos, mientras que la asimetría de pliegues glúteos y del muslo
se presentó en 78 % de los pacientes. La detección a través de la maniobra de Ortolani y Barlow se reportó
en un 6 % de los casos, principalmente en neonatos menores de tres meses, y la diferencia en la longitud de
las extremidades se identi�có en aproximadamente 4 casos (Pipa-Muñiz et al.2016).

Los antecedentes familiares desempeñan un papel relevante en la predisposición a la displasia. Se estima que
1 de cada 10 recién nacidos desarrolla algún grado de DDC si existe un historial familiar. La probabilidad
de padecer la patología es del 6 % si un hermano ha sido diagnosticado, del 12 % si uno de los padres la ha
presentado, y del 36 % si hay antecedentes en la generación previa. En muchos casos, la causa subyacente es
un cartílago acetabular blando, especialmente en neonatos cuyo cartílago aún está en proceso de osi�cación.
Además, la posición fetal y la postura del bebé durante el primer año de vida pueden in�uir en el desarrollo
de la displasia, al aumentar o disminuir la presión sobre la articulación coxofemoral y afectar la distensión de
los ligamentos. Las complicaciones asociadas a la DDC incluyen compresión del nervio femoral, osteonecrosis
y subluxación de la rodilla. Los estudios biomecánicos han permitido comprender las cargas y esfuerzos a
los que está sometida la articulación coxofemoral, aunque aún persisten limitaciones en la capacidad de
simulación de tejidos como el músculo y el cartílago. A pesar de los avances en tecnologías de simulación y
modelado computacional, sigue siendo un desafío desarrollar modelos más realistas que representen �elmente
el comportamiento mecánico y la interacción entre los distintos tejidos.
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1.1. Displasia del desarrollo de cadera 1. Introducción y estado del arte

Las estadísticas re�ejan una incidencia signi�cativa de la DDC en recién nacidos, especialmente en niñas,
aunque las razones precisas de esta predisposición aún no están completamente de�nidas. Hasta la fecha, los
estudios que analizan la relación entre las cargas articulares en condiciones de displasia y el desarrollo de los
cartílagos articular y trirradiado siguen siendo limitados. Esto se debe, en gran medida, a la falta de modelos
biomecánicos avanzados que permitan realizar simulaciones más precisas de los diferentes componentes de
la articulación. Se hace necesario explorar enfoques computacionales más detallados y desarrollar modelos
basados en imágenes médicas que integren una representación más realista de la interacción entre el hueso,
el cartílago y el músculo.

1.1 Displasia del desarrollo de cadera

La DDC comprende un conjunto de malformaciones o alteraciones que pueden afectar el acetábulo, la cabeza
femoral o la articulación coxofemoral en su totalidad (Figura1-1). Estas alteraciones pueden manifestarse
en distintas etapas del desarrollo, como el periodo intrauterino, durante la formación de órganos; el periodo
neonatal, en las primeras cuatro semanas de vida; el periodo perinatal, que ocurre durante o inmediatamente
después del nacimiento; y el periodo posnatal, semanas o meses después del nacimiento (Mazzi Gonzales De
Prada 2011). Además, la DDC puede de�nirse como una dislocación congénita de la articulación coxofemoral
con distintos grados de severidad, caracterizada por un proceso evolutivo que compromete la estabilidad y
funcionalidad de la articulación.

Figura 1-1 : Componentes de la articulación coxofemoral

Fuente: (American Academy of Orthopaedic Surgeons2022)

2



1. Introducción y estado del arte 1.1. Displasia del desarrollo de cadera

La DDC es una patología de origen multifactorial, in�uenciada por diversos factores genéticos, hormonales,
mecánicos y ambientales (Mazzi Gonzales De Prada2011):

Genético: Se ha identi�cado la presencia de alteraciones hereditarias en genes dominantes de baja
penetración. En ciertas familias, la predisposición a la displasia de cadera es más frecuente, lo que
sugiere un componente genético en su desarrollo

Hormonal: La producción de relaxina y la insu�ciente inactivación de esta hormona por parte del
hígado fetal pueden provocar hiperlaxitud ligamentaria, aumentando el riesgo de inestabilidad en la
articulación coxofemoral.

Mecánico: Factores como una disminución de la movilidad fetal debido a compresión intrauterina o
a un útero poco elástico pueden afectar la posición pélvica del feto y predisponer al desarrollo de
displasia acetabular.

Ambiental: Diferentes culturas y regiones tienen prácticas que pueden in�uir en la aparición de la DDC.
Por ejemplo, algunos métodos tradicionales de carga o sujeción de los recién nacidos en posiciones de
extensión, aducción y rotación pueden incrementar el riesgo de displasia.

Factores raciales y étnicos: En ciertas poblaciones, las costumbres en el transporte y manejo de los
infantes pueden in�uir en la incidencia de la DDC. Por ejemplo, mantener a los bebés con las piernas
estiradas y juntas por períodos prolongados puede favorecer la displasia, mientras que permitir una
posición con las piernas separadas y libres en sus movimientos reduce este riesgo.

Dentro del espectro de alteraciones que abarca la DDC, se encuentran la subluxación y la luxación, que
representan diferentes grados de desplazamiento de la cabeza femoral respecto al acetábulo como se puede
ver en la �gura 1-2 (Moraleda et al. 2013). La subluxación de cadera se de�ne como una condición en la que
la cabeza femoral permanece en contacto parcial con el acetábulo, aunque presenta una movilidad anómala
dentro de la cavidad acetabular. Este contacto incompleto provoca inestabilidad articular y puede generar
cambios estructurales en la morfología de la cadera si no es tratada a tiempo (Moraleda et al.2013). En
algunos casos, la subluxación se acompaña de hipertro�a del labrum acetabular, lo que puede afectar la
congruencia articular y predisponer al desarrollo de osteoartrosis en la edad adulta (Cymet-Ramírez et al.
2011). Por otro lado, la luxación representa un estado más severo de inestabilidad, en el que la cabeza
femoral pierde completamente su contacto con el acetábulo. Esta condición puede presentarse de manera
congénita o desarrollarse progresivamente en el tiempo si la inestabilidad no es corregida (Nazer et al.2009).
Existen dos tipos principales de luxación: luxación teratológica, que ocurre en el útero y suele estar asociada
con trastornos neuromusculares o síndromes genéticos. y luxación típica, que se encuentra en niños sin
otras anomalías congénitas y que puede detectarse al nacimiento o en los primeros meses de vida (Betzabé
Oropeza-Soria et al.2023).
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1.1. Displasia del desarrollo de cadera 1. Introducción y estado del arte

Figura 1-2 : Radiografía anteroposterior de pelvis, que muestra una displasia acetabular (A), una subluxación
de la cadera (B) y una luxación de la cadera (C).

Fuente: (Moraleda et al. 2013)

La subluxación y la luxación de cadera tienen una serie de factores de riesgo bien identi�cados, siendo el sexo
femenino el más prevalente en los estudios revisados. En un análisis retrospectivo de niños con alteraciones
congénitas atendidos en un instituto de rehabilitación, se encontró que el 64 % de los casos correspondían a
niñas, lo que coincide con estudios previos que han documentado una mayor predisposición en este grupo
(Betzabé Oropeza-Soria et al.2023). En cuanto a la prevalencia, se ha reportado que el 17.3 % de los niños
con alteraciones congénitas tienen luxación, mientras que el 56.7 % presentan displasia de cadera. De este
grupo, el 72.7 % de los pacientes tienen alguna de estas dos condiciones (Betzabé Oropeza-Soria et al.2023).

En los casos severos, la DDC puede provocar desviaciones en la columna vertebral, acortamiento de las
extremidades, deformidades en la rodilla, dolor y pérdida progresiva de la movilidad articular (Cymet-
Ramírez et al. 2011). La detección temprana de la DDC es fundamental para prevenir complicaciones a
largo plazo y evitar dolor y deterioro articular severo en la adultez. Una de las pruebas más utilizadas para
su diagnóstico precoz es la maniobra de Ortolani, la cual permite detectar inestabilidad o luxación en la
articulación coxofemoral del lactante. Este procedimiento consiste en colocar el muslo del bebé en �exión
y realizar un movimiento de abducción, asegurando un ángulo de aproximadamente 90°. El examinador
debe posicionar sus manos de manera que los pulgares se ubiquen en la parte interna de los muslos y los
demás dedos en la parte externa. Durante la maniobra, si la cadera es inestable o está luxada, se percibe
un resaltoçaracterístico, lo que indica una posible displasia. Para garantizar la efectividad del método, es
crucial que el bebé se encuentre relajado durante la evaluación (Ortolani1976).

El examen físico es fundamental en la detección temprana de anomalías en la cadera, ya que actúa como el
primer �ltro diagnóstico. Sin embargo, el uso del ultrasonido ha demostrado ser una herramienta de gran
utilidad y se ha consolidado como un examen habitual para evaluar la estructura acetabular y la posición
femoral, permitiendo una mejor visualización de la articulación (Berman y Klenerman1986). Además del
ultrasonido, las imágenes médicas desempeñan un papel clave en el diagnóstico de la displasia del desarrollo
de cadera (DDC). Durante las primeras semanas de vida, la realización de ecografías por personal especia-
lizado permite identi�car signos característicos como la línea de Shenton, la línea de Hilgenreiner, el índice
acetabular, la línea de Perkin y los cuadrantes de Ombredane, como se ve en la �gura1-3 los cuales son uti-
lizados para evaluar la congruencia articular y la estabilidad de la cadera (Silva-Caicedo y Garzón-Alvarado
2011).

El tratamiento de la DDC tiene como objetivo lograr la reducción de la cadera, promoviendo la correcta
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Figura 1-3 : Esquema de líneas para la detección de DDC.

Fuente: (Silva-Caicedo y Garzón-Alvarado2011)

relación entre el acetábulo y la cabeza femoral, al tiempo que se minimizan deformidades, complicaciones
y secuelas a largo plazo. La elección del tratamiento depende de la edad del paciente y de la severidad de
la anomalía. En algunos casos, la displasia puede resolverse espontáneamente en las primeras semanas de
vida, por lo que algunos especialistas optan por un enfoque de observación con seguimiento médico regular.
Otros profesionales pre�eren intervenir de inmediato mediante el uso de férulas de abducción para corregir
la posición de la cadera. Si la anomalía persiste después de las primeras seis semanas, se recomienda la
reducción de la cadera con la férula mencionada anteriormente. Si tras tres semanas de tratamiento no se
observa mejoría, será necesario que el especialista adopte una nueva estrategia terapéutica. En los casos en
que la displasia se mantiene en niños mayores de 18 meses, y no hay evidencia de corrección con tratamientos
conservadores, puede ser necesaria una intervención quirúrgica para lograr una adecuada reducción de la
cadera y prevenir alteraciones en el desarrollo de la articulación (Silva-Caicedo y Garzón-Alvarado2011).

1.2 Cartílago Articular

El cartílago articular es una capa de tejido con un espesor aproximado de 5 mm que recubre los extremos
óseos en las articulaciones móviles (�gura1-4). Se caracteriza por ser un tejido aneural y avascular, lo
que signi�ca que carece de vasos sanguíneos, nervios y vasos linfáticos. Por ser un tejido conectivo del
organismo, esta compuesto por células denominadas condrocitos y por una matriz extracelular. En términos
estructurales, el cartílago articular tiene un aspecto blanco, brillante y �rme. Su función principal es reducir
la fricción entre las super�cies articulares, proporcionar una super�cie lubricada para el movimiento y
responder de manera e�ciente a las solicitaciones mecánicas que se generan durante la carga articular
(Alvarez 2001).
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1.2. Cartílago Articular 1. Introducción y estado del arte

Figura 1-4 : Capas cartílago articular.

Fuente: (Thompson 2015)

Dentro de la estructura del cartílago articular, los condrocitos son células especializadas en la síntesis
y recambio de la matriz extracelular (MEC), la cual está formada por proteínas y nutrientes esenciales.
Estas células producen y eliminan la MEC, cuyas características varían según la capa de cartílago en
la que se ubiquen. La matriz extracelular es una estructura compleja que rodea los condrocitos y está
compuesta principalmente por agua, colágeno, proteoglicanos y proteínas no colágenas. Su función principal
es proporcionar rigidez, resistencia y protección celular, permitiendo que el cartílago articular desempeñe
su papel en la biomecánica de las articulaciones (Alvarez2001). Dado que el cartílago articular es un tejido
avascular, la nutrición de los condrocitos depende de la difusión de nutrientes a través del líquido sinovial, que
se origina en la membrana sinovial. En la madurez, este proceso es la única fuente de nutrición del cartílago.
Sin embargo, durante las primeras etapas del desarrollo, el tejido también recibe nutrientes por difusión
desde el estrato óseo, aunque este mecanismo desaparece con la maduración del cartílago (Forriol Campos
2002). La absorción de estos nutrientes depende de la concentración y composición del líquido sinovial, así
como de la organización de los proteoglicanos dentro de la MEC. La respuesta de los condrocitos a estos
estímulos puede estar modulada por diferentes factores, como agentes farmacológicos, cargas mecánicas,
cambios en la presión hidrostática y la activación de ciertos componentes de la matriz extracelular.

El desarrollo del cartílago depende exclusivamente de la actividad de los condrocitos. Durante la fase de
crecimiento, estos presentan una elevada actividad metabólica y una alta densidad celular, lo que favorece
la producción de MEC. Sin embargo, una vez �nalizado el desarrollo, la actividad celular disminuye y la
síntesis de la matriz extracelular se reduce progresivamente. Debido a que los condrocitos tienen una baja
capacidad de recambio celular, la regeneración del cartílago es extremadamente limitada, lo que puede
derivar en el desgaste progresivo y la eventual desaparición de la capa cartilaginosa en las articulaciones. El
crecimiento del cartílago se produce a partir de la extensión periférica del centro de osi�cación primario, que
es el lugar donde se inicia la formación ósea durante el desarrollo embrionario (Garzón Alvarado et al.2008).
Dependiendo de su mecanismo de formación, el crecimiento del cartílago puede clasi�carse como aposicional
o intersticial. En el crecimiento aposicional, el cartílago nuevo se forma sobre la super�cie del cartílago ya
existente. En el crecimiento intersticial, el cartílago se desarrolla desde el interior del tejido cartilaginoso
previamente formado (Alvarez 2001).
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En términos biomecánicos, el cartílago articular es fundamental para la unión y lubricación de las articula-
ciones, lo que lo somete a altas cargas mecánicas. Un ejemplo claro es el cartílago de la rodilla, que debe
soportar el peso corporal con cada salto, evitando el contacto directo entre los huesos. Para resistir estas
cargas, los componentes de la MEC deben estar organizados de manera que permitan absorber y distribuir
fuerzas de compresión, cizalladura y tensión. El comportamiento del cartílago articular puede entenderse
mediante una analogía con una esponja. En estado de reposo, el cartílago absorbe agua y nutrientes, alma-
cenándolos dentro de la MEC. Cuando el cartílago se somete a compresión, expulsa el agua y los desechos
metabólicos hacia el exterior. Esta propiedad, que le con�ere un comportamiento viscoelástico, es funda-
mental para su función en la absorción de impactos y la distribución de cargas dentro de las articulaciones
(Forriol Campos 2002).

El cartílago articular es un material multifásico, no lineal, viscoelástico y permeable, conformado por dos
fases principales, una sólida y una líquida. Un material con estas propiedades responde de manera diferente
dependiendo de la velocidad y la magnitud de la carga aplicada (López-Vaca et al.2012). Para describir
este comportamiento, inicialmente se propusieron modelos unidimensionales basados en la combinación de
un resorte y un amortiguador lineal, con�guraciones que permitieron representar de manera simpli�cada
la respuesta mecánica del cartílago. En la �gura1-5 se pueden observar tres tipos de modelos diferentes
basados en el modelo estándar de tres parámetros: en el inciso a) se muestra el esquema de modelo no
lineal visco-porohiperelástico, el cual considera deformaciones �nitas, permeabilidad no lineal y una fase
sólida hiperelástica; el inciso b) se ve el modelo anterior sumando un comportamiento �broso al cartílago
(García y Cortés 2006) y por último c) muestra el modelo de viscoelasticidad estándar (Wilson et al.2005).
Los resultados experimentales han demostrado que el cartílago presenta un comportamiento viscoelástico
dependiente del �ujo, además de ser anisotrópico y exhibir una respuesta no lineal en tensión-compresión
debido a la compleja organización de su matriz extracelular y su composición.

Uno de los primeros modelos que consideró el cartílago como un material poroelástico fue desarrollado por
Mow, quien realizó varias aproximaciones fundamentales en su formulación. Asumió una matriz sólida estric-
tamente elástica y lineal, estableció que la permeabilidad del cartílago era independiente de la deformación
y determinó que la variación en la relación de volúmenes dependía del porcentaje de contenido sólido (Mow
et al. 1980). A partir de este modelo inicial, se han desarrollado enfoques más avanzados que buscan repre-
sentar con mayor precisión el comportamiento mecánico del cartílago. Algunos de estos modelos incluyen
el bifásico transversalmente isotrópico, que incorpora anisotropía en su formulación; el modelo constitutivo
para tejido �broso compuesto por �bras de colágeno, que enfatiza la función estructural del colágeno en la
resistencia del cartílago; el modelo bifásico no lineal visco-hiperelástico, que permite capturar la compleji-
dad de la respuesta mecánica bajo cargas dinámicas; y el modelo bifásico visco-hiperelástico con refuerzo
�broso, que integra los efectos del colágeno en la viscoelasticidad del tejido. Además, se han desarrollado
modelos más complejos como el poro-viscoelástico �bro-reforzado, que incluye la interacción entre la matriz
porosa y las �bras estructurales, y los modelos químico-mecánicos, que incorporan la in�uencia de factores
bioquímicos en la respuesta mecánica del cartílago (Caballero Alemán2012). Además del comportamiento
viscoelástico, es importante considerar la dinámica del �uido dentro del cartílago. Para ello, se emplea la
teoría de la poroelasticidad, la cual permite modelar un material poroso y elástico saturado con un �uido.
Aplicando este enfoque al cartílago articular, es posible describir la interacción entre el �ujo del líquido sino-
vial y la deformación del cartílago, que actúa como una estructura porosa durante la expulsión del líquido
(Peñaherrera Cabezas2013).
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Figura 1-5 : Esquemas resorte amortiguador para modelar el cartílago: a) Modelo bifásico no lineal visco-
hiperelástico, b). Modelo bifásico visco-hiperelástico �bra-reforzado para cartílago articular, c) Modelo po-
roviscoelástico �bro-reforzado emulador de la dilatación.

Fuente: (Caballero Alemán 2012)

1.3 Modelos Musculares

Los modelos musculares utilizados en los modelos de cadera son herramientas cruciales para entender las
fuerzas internas que actúan en la articulación. Estos modelos varían en complejidad y enfoque. Los modelos
musculares encontrados en la literatura incluyen diversas aproximaciones para representar la interacción
entre los músculos y el esqueleto. El Modelo de Línea se desarrolló como una representación biomecánica
tridimensional de la musculatura de la cadera, basado en la representación de los músculos mediante líneas
rectas entre puntos de origen e inserción, determinados sobre los huesos de pelvis y fémur. Este modelo
asume que la fuerza ejercida por un músculo actúa a lo largo de una línea de acción que conecta su origen en
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la pelvis con su punto de inserción en el fémur, lo cual simpli�ca el análisis biomecánico sin requerir grandes
volúmenes de datos anatómicos complejos. (Dostal y Andrews1981a), (Dostal, Soderberg et al. 1986). Li
et al. (Li 2020) desarrollaron un modelo musculoesquelético tridimensional de elementos �nitos que integra
explícitamente un modelo de contacto deformable de la articulación coxofemoral durante la marcha. El
modelo incluye huesos, músculos y articulaciones de la extremidad inferior derecha, y los músculos fueron
modelados como elementos generadores de fuerza contráctil, aplicados entre puntos de origen e inserción,
de�nidos sobre los huesos sin representar explícitamente su masa o geometría tridimensional. El modelo de
Hill está compuesto por tres elementos: un elemento contráctil que representa la fuerza activa generada por
la acción del músculo, un componente en paralelo que se re�ere a la tensión pasiva generada por el músculo
y un elemento en serie que modela al tejido tendinoso elástico que conecta el músculo con el hueso. Los
músculos se modelaron como actuadores que responden a comandos de activación simulando la contracción
voluntaria, mientras que los tendones representan la transmisión de fuerza a lo largo del sistema músculo-
esquelético. (Luo et al.2022). Finalmente, los Modelos Personalizados Basados en Resonancia Magnética
se construyen a partir de imágenes médicas, proporcionando una representación anatómica más precisa de
los músculos y mejorando la estimación de los brazos de momento muscular (Modenese y Kohout2020),
(Scheys et al.2008).

Estos modelos son útiles para estudiar las fuerzas internas que actúan a nivel articular de manera no invasiva.
Sin embargo, pueden presentar errores debido al nivel de detalle en su geometría, por lo que es importante
una validación para garantizar la con�abilidad de sus predicciones(De Pieri et al.2018). Hoy et al. (Hoy
et al. 1990) desarrollaron un modelo musculoesquelético computacional de la extremidad inferior humana
para analizar la función de los músculos y tendones durante el movimiento. En las �guras1-6 y 1-7 se puede
observar la representación del musculo incluyendo los tendones y la simpli�cación por medio del modelo
resorte amortiguador. Finalmente, el estudio investiga cómo la longitud del tendón, las �bras musculares y
el brazo de momento afectan la producción de fuerza y la relación momento-ángulo en las articulaciones de
la cadera, rodilla y tobillo.

Figura 1-6 : Representación esquemática de un actuador musculotendinoso.

Fuente: (Hoy et al. 1990)

Otros estudios como Ardila et al. (Ardila et al. 2013) estudiaron en pacientes con DDC la in�uencia de
los factores biomecánicos en la reducción de caderas luxadas con el arnés de Pavlik mediante un modelo
computacional tridimensional que simula la dinámica de reducción en dos condiciones: (1) caderas subluxadas
y (2) caderas completamente luxadas. En la �gura1-8 en el inciso a) se ve la reconstrucción 3D de la
articulación a partir de tomografías y en el inciso b) se puede apreciar el modelo simpli�cado incluyendo los
músculos. El estudio identi�có cinco músculos aductores clave como mediadores del pronóstico de la DDC
y determinó su contribución de fuerza no dimensional en la dirección necesaria para lograr una reducción
concéntrica de la cadera. Los resultados muestran que los músculos aductores desempeñan un papel crucial
en la reducción de caderas subluxadas, ya que su acción mecánica depende del grado de luxación. En
caderas subluxadas, durante la abducción y �exión, los músculos Pectíneo, Aductor Corto, Aductor Largo
y la porción proximal del Aductor Mayor contribuyen positivamente a la reducción, mientras que la porción
distal del Aductor Mayor tiene un efecto negativo. En contraste, en caderas completamente luxadas, todos
los músculos aductores tienen un efecto negativo en la reducción, lo que resalta la necesidad de tracción
para lograr la reducción en luxaciones tipo Graf IV.

La estimación de los parámetros musculares representa un desafío en los modelos musculoesqueléticos, par-
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Figura 1-7 : Modelo muscular musculotendinoso.

Fuente: (Hoy et al. 1990)

Figura 1-8 : Representación de la anatomía reconstruida y del modelo computacional: (a) reconstrucción
tridimensional de la cadera basada en TC; (b) modelo sólido simpli�cado con musculatura.

Fuente: (Ardila et al. 2013)

ticularmente en la determinación de la longitud óptima de las �bras musculares. Algunos estudios han
desarrollado metodologías para ajustar los parámetros musculares en modelos musculoesqueléticos escala-
dos linealmente a partir de un modelo de referencia genérico con parámetros musculares válidos. Además,
este enfoque generalizado permite estimar la longitud óptima de las �bras musculares y la longitud de holgu-
ra de los tendones en modelos personalizados, creados a partir de imágenes médicas (Modenese, Ceseracciu
et al. 2016). En este contexto, Márquez et al. (Márquez-Flórez et al.2016) utilizaron el modelo de Hill para
representar el sistema muscular de la cadera. Dado que su estudio se desarrolló en condiciones estáticas, el
sistema se simpli�có a resortes lineales precargados en tensión. El análisis incluyó un total de diez músculos
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de la cadera, con especial atención al grupo de músculos aductores, compuesto por el pectíneo, aductor corto,
aductor largo, aductor grácil y aductor mayor. Cuando el infante se encontraba en posición de pie, se inclu-
yeron los músculos abductores (glúteo mayor, glúteo medio y glúteo menor), además del ilíaco, recto femoral,
bíceps femoral y los isquiotibiales (semimembranoso y semitendinoso). Estos músculos fueron considerados
tanto en los tratamientos con yeso pelvipédico (spica cast) como en el grupo sin tratamiento, ya que desem-
peñan un papel fundamental en la fase de apoyo medio de la marcha. Sin embargo, en la postura con férula
rígida, se excluyeron el bíceps femoral y los isquiotibiales. Además, la rigidez del resorte y la longitud libre
de cada músculo aductor se calcularon con base en los puntos de inserción, longitudes naturales y tensiones
musculares, asegurando una representación precisa de la biomecánica del sistema musculoesquelético.

Phillips et al. (Phillips 2009) desarrollaron un modelo de elementos �nitos para el fémur, en el cual integraron
tanto la estructura ósea como el sistema musculoesquelético completo, logrando una representación más
detallada de la biomecánica del miembro inferior. Como se muestra en la Figura1-9, el modelo incluyó un
total de 26 músculos y 7 estructuras ligamentarias, las cuales fueron modeladas como elementos de resorte.
Para simular la activación muscular, se aplicaron dos enfoques distintos:

Figura 1-9 : Condiciones de contorno modelo de fémur libre que muestra los elementos de resorte utilizados
para representar los músculos y ligamentos.

Fuente: (Phillips 2009)
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En la estrategia lineal de activación muscular, se consideró un modelo adecuado para actividades cotidianas
como caminar, subir y bajar escaleras, levantarse y sentarse. En estas acciones, las fuerzas musculares rara vez
superan el 75 % de la fuerza contráctil máxima del músculo. La curva fuerza-desplazamiento, representada
en la Figura 1-10, se de�nió con base en un valor de rigidez de referencia y en la fuerza contráctil máxima del
músculo, proporcionando una aproximación biomecánica adecuada para cargas moderadas. Por otro lado,
en la estrategia no lineal basada en la activación por deformación muscular regulada por fuerza, la curva
fuerza-desplazamiento se estableció mediante una relación no lineal entre la fuerza aplicada y la deformación
del músculo como se puede observar en la Figura1-11. Este enfoque permitió una activación rápida del
músculo en respuesta a pequeñas deformaciones axiales, asegurando que la activación se mantuviera en la
zona de inserción muscular. Finalmente, Los resultados mostraron que el modelo no lineal generó fuerzas
articulares en la cadera y la rodilla que, al compararse con mediciones in vivo, ofrecieron una mayor precisión
en la representación biomecánica del comportamiento del fémur. Este hallazgo sugiere que la incorporación
de estrategias no lineales en la modelación de la activación muscular mejora signi�cativamente la predicción
de cargas articulares y la interacción entre los componentes del sistema musculoesquelético.

Figura 1-10 : Relación fuerza-desplazamiento para cada uno de los músculos en tensión en el modelo de
condiciones de contorno libre lineal.

Fuente: (Phillips 2009)
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Figura 1-11 : Relación fuerza-desplazamiento para cada uno de los músculos en tensión en el modelo de
condición de contorno libre no lineal.

Fuente: (Phillips 2009)

1.4 Modelos por elementos �nitos de cadera

En la búsqueda de una mejor comprensión de la (DDC) y la optimización de sus tratamientos, el método de
los elementos �nitos (FEM) se ha convertido en una herramienta fundamental en la investigación biomecáni-
ca. Este método permite la simulación detallada de las condiciones mecánicas de la articulación de la cadera,
facilitando el análisis de distintos escenarios patológicos. Si bien la mayoría de los estudios han modelado
caderas con displasia en adultos, también se han desarrollado modelos aplicados a poblaciones pediátricas
(Vafaeian et al. 2017). Un ejemplo de ello es el trabajo de Incze et al. (Incze-Bartha et al.2023), quienes
compararon la arquitectura articular de una cadera normal y una cadera displásica mediante FEM. Para
ello, utilizaron tomografías computarizadas (CT) de la cadera derecha normal de un niño de 8 años y de la
cadera izquierda displásica de una niña de 12 años, a partir de las cuales generaron modelos geométricos
detallados. En su estudio, consideraron las propiedades lineales, elásticas e isótropas del tejido óseo en niños,
diferenciando entre hueso cortical, hueso trabecular y cartílago articular. Sus resultados revelaron diferencias
signi�cativas en la distribución de la presión de contacto entre las caderas normales y con displasia, como
se puede observar en la Figura1-12.

Los modelos 3D re�ejan con precisión la anatomía real de la cadera, incluyendo huesos, cartílagos y múscu-
los, lo que permite un análisis detallado de las condiciones mecánicas. Generalmente, para la reconstrucción
tridimensional de la articulación afectada, se utilizan imágenes obtenidas mediante tomografía computari-
zada (Dostal y Andrews 1981b). Posteriormente, se asignan propiedades materiales especí�cas a los tejidos
involucrados y se establecen condiciones de carga que replican las actividades diarias del paciente. Esta
metodología permite analizar la distribución de tensiones y deformaciones en la articulación, además de
predecir su comportamiento biomecánico bajo diferentes condiciones (Vafaeian et al.2017).

Henak et al. (Henak et al. 2011) estudiaron el papel del labrum acetabular en la transferencia de carga en
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Figura 1-12 : Distribución de Von mises normal y patológico para: a) acetábulo y b) cabeza femoral.

Fuente: (Incze-Bartha et al. 2023)

caderas con geometría normal y con displasia acetabular, utilizando modelos de elementos �nitos especí�-
cos por sujeto. En su investigación, identi�caron los tejidos presentes en la cápsula articular y asignaron
propiedades especí�cas para el labrum, cartílago y acetábulo (Figura1-13). Para ello, generaron modelos
tridimensionales a partir de tomografías computarizadas y evaluaron el comportamiento articular con y sin
la presencia del labrum, simulando diferentes actividades de la vida cotidiana.

Por su parte, Liu et al. (Liu, Ecker, Xie et al. 2015) desarrollaron un programa basado en tomografía compu-
tarizada para el diagnóstico y la plani�cación de la osteotomía periacetabular. En su estudio, cuanti�caron
la morfología acetabular a través de parámetros como el ángulo centro-borde y la relación de cobertura de la
cabeza femoral. A partir de estos datos, construyeron un modelo tridimensional de elementos �nitos basado
en la geometría especí�ca de cada paciente, con el objetivo de predecir los cambios en la presión de contacto
del cartílago antes y después de la intervención quirúrgica. Para ello, identi�caron los tejidos hueso cortical,
cartílago acetabular y cartílago femoral, modelándolos como materiales elásticos lineales e isótropos. En
otro estudio, Ike et al. (Ike et al. 2015) analizaron, mediante FEM, los efectos mecánicos de la osteotomía
acetabular rotacional en la articulación de la cadera. Su investigación se centró en la correlación entre el
ángulo centro-borde, el índice de la cabeza femoral y el ángulo acetabular con el esfuerzo mecánico en la
articulación coxofemoral. En este modelo, tanto el hueso como el cartílago fueron considerados materiales
elásticos e isótropos, permitiendo evaluar cómo los cambios estructurales derivados de la osteotomía afectan
la distribución de cargas en la cadera.
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Figura 1-13 : Condiciones de contorno entre cartílago y labrum.

Fuente: (Henak et al. 2011)

Se han desarrollado modelos especí�cos para cada paciente con el �n de simular diferentes escenarios quirúr-
gicos y evaluar la biomecánica postoperatoria. Estos modelos han demostrado que la orientación funcional
individual puede in�uir signi�cativamente en la mecánica articular (Rivas et al. 2024). Sin embargo, a pesar
de los avances en modelado y simulación, aún existen limitaciones notables. La precisión de estos mode-
los depende en gran medida de la calidad de las imágenes médicas y de la exactitud en la asignación de
propiedades materiales a los tejidos. Además, la simpli�cación de estructuras anatómicas complejas puede
no representar con total �delidad la dinámica real de la articulación durante actividades funcionales. Por
esta razón, es fundamental que los estudios seleccionen adecuadamente las condiciones de frontera para
garantizar la validez de los resultados. Un ejemplo de esto es el estudio de Zhao et al. (Zhao et al.2010),
en el cual se evaluaron biomecánicamente los cambios en la distribución del esfuerzo tras una osteotomía
periacetabular, analizando cómo la severidad de la DDC in�uye en estas alteraciones mediante el uso de
modelos tridimensionales de elementos �nitos (FEM). Para ello, generaron dos modelos anatómicos, uno
representando una cadera normal y otro con una cadera patológica. En cuanto a las condiciones de contorno
y carga, como se muestra en la Figura1-14, se estableció un soporte en la parte superior del sacro y se aplicó
una carga vertical de 620 N, calculada restando el peso de una pierna del peso corporal total del paciente
(74 kg). Esta carga fue aplicada en el centro de la super�cie superior del soporte sacral. Adicionalmente, se
incorporó una fuerza simulada de los músculos abductores, mientras que las articulaciones del soporte sacral
fueron restringidas en el plano transversal. Por último, el extremo distal del fémur izquierdo fue restringido
en todas las direcciones, asegurando así una representación biomecánica más precisa de la articulación en el
modelo FEM.

Por su parte, Zou et al. (Zou et al. 2013) desarrollaron un modelo tridimensional de elementos �nitos para
investigar la posición óptima del acetábulo tras una osteotomía periacetabular. Su estudio se centró en
analizar los cambios en el área de contacto, la presión de contacto y el esfuerzo de Von Mises en el cartílago
femoral y pélvico. A diferencia del estudio anterior, en este caso se modi�caron las condiciones de contorno.
Las cargas aplicadas corresponden a las generadas durante el apoyo unipodal. La fuerza resultante en la
articulación de la cadera fue calculada considerando la fuerza de los músculos abductores y un porcentaje
del peso corporal asociado al apoyo sobre una sola pierna como se observa en la Figura1-15 inciso a).
Para la aplicación de cargas, la fuerza fue distribuida sobre la pelvis, mientras que los desplazamientos
se restringieron en las otras dos direcciones. Como resultado, todos los nodos en la super�cie superior de
la pelvis solo pudieron desplazarse en la dirección de la fuerza aplicada hacia la cabeza femoral (Figura
1-15 inciso c)). Además, el fémur fue completamente restringido en su extremo distal, asegurando una
representación biomecánica más precisa de la articulación en condiciones de carga.

Estudios como el de Liu et al. (Liu, Ecker, Schumann et al.2016) consideran una diferente aplicación de la
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Figura 1-14 : Condiciones de contorno modelo de articulación de cadera: a) vista frontal: aplicación del peso
corporal como condición de carga y b) Vista oblicua: Fuerza abductora sobre el músculo glúteo medio .

Fuente: (Zhao et al. 2010)

Figura 1-15 : Fuerzas y condiciones de contorno modelo de articulación de cadera.

Fuente: (Zou et al. 2013)

carga en la articulación de la cadera. Su objetivo fue realizar un análisis de elementos �nitos para investigar
la reorientación óptima del acetábulo tras una osteotomía periacetabular, basándose en simulaciones de
presión de contacto y áreas de contacto utilizando un modelo de cartílago especí�co para cada paciente.
En este estudio, la super�cie superior de la pelvis y las áreas del pubis fueron �jadas para restringir su
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movimiento. El extremo distal del fémur se restringió en las direcciones x e y, evitando desplazamientos
en esos ejes, pero se dejó libre en la dirección vertical (z) para permitir un comportamiento más realista
bajo carga. La fuerza de contacto articular resultante en la cadera se aplicó directamente en el centro de la
cabeza femoral, como se ilustra en la Figura1-16.

Figura 1-16 : Condiciones de contorno y carga modelo de articulación de cadera.

Fuente: (Liu, Ecker, Schumann et al. 2016)

Los estudios que emplean el FEM han enriquecido signi�cativamente la comprensión de la biomecánica
en la displasia de cadera. Estas investigaciones han permitido identi�car áreas de mayor concentración de
esfuerzo en la articulación displásica, lo que ha sido clave para entender la progresión de la patología y su
impacto en la mecánica articular. Autores como Russell et al. (Russell et al.2006) encontraron diferencias
biomecánicas entre caderas normales y caderas con displasia, concluyendo que las irregularidades óseas
provocaban aumentos localizados de presión en la articulación. Por su parte, Zhao et al. (Zhao et al.2010)
demostraron que una cobertura insu�ciente de la cápsula articular en los modelos simulados generaba un
aumento de los esfuerzos en la cavidad acetabular, alterando la distribución uniforme de cargas observada
en una articulación sana. Este cambio resultaba en una concentración de esfuerzos en el borde de la cavidad
acetabular en los modelos patológicos, lo que podría contribuir al deterioro progresivo del cartílago. Además,
Liu et al. (Liu, Ecker, Xie et al. 2015) informaron que la relación de cobertura de la cabeza femoral y el
ángulo centro-borde son parámetros morfológicos determinantes en la distribución del área y las presiones
de contacto en caderas normales y con displasia.

Estos estudios mediante FEM también han contribuido a la optimización de técnicas quirúrgicas, como
la osteotomía correctiva, al permitir evaluar virtualmente los efectos de diferentes abordajes y grados de
corrección. Un ejemplo de ello es el estudio de Zou et al. (Zou et al.2013), quienes analizaron las presiones
de contacto tras una osteotomía periacetabular. Asimismo, Liu et al. (Liu, Ecker, Schumann et al.2016)
presentaron un análisis detallado de la distribución de las presiones de contacto en dos modelos de cartílago
diferentes y en distintos tipos de osteotomía periacetabular (Figura1-17). Finalmente, Zou et al. (Zou et al.
2013) también evaluaron los cambios en el área de contacto y la presión, encontrando que existe una posición
óptima del acetábulo en la que se maximiza la super�cie de contacto y se minimizan tanto la presión de
contacto como el esfuerzo de Von Mises en el cartílago acetabular y femoral.
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Figura 1-17 : Distribución presiones de contacto para dos modelos de cartilago diferentes.

Fuente: (Liu, Ecker, Schumann et al. 2016)

1.5 Índice Osteogénico (IO)

El índice osteogénico es un criterio matemático desarrollado para predecir la osi�cación endocondral en
respuesta a los esfuerzos mecánicos a los que está sometido el cartílago en crecimiento. Este concepto
fue introducido por Carter et al. (Carter y Wong 1988) como una combinación de dos tipos de tensiones
mecánicas (Figura1-18): el esfuerzo de corte octaédrico, que favorece la osi�cación, y el esfuerzo hidrostático
compresivo, que la inhibe. En otras palabras, es la suma entre dos componentes del tensor de esfuerzos.
La primera componente solo cambia la forma del medio sin afectar su volumen, y la segunda comprime o
expande, lo que corresponde a la compresión o tensión respectivamente (Gamboa Márquez2013). La ecuación
1-1 presentada por Carter et al. (Carter y Wong 1988) establece la relación matemática anteriormente
mencionada.

IO =
cX

i =1

ni (Si + kD i ) (1-1)

Donde Si representa el esfuerzo de corte octaédrico,D i el esfuerzo hidrostático,k un coe�ciente empírico de
ponderación y ni el número de ciclos de carga aplicados. Valores elevados deIO indican un incremento en
la osi�cación, mientras que valores bajos sugieren inhibición del crecimiento óseo. Gamboa et al. (Gamboa
Márquez2013) explica que la primera componente (Si ) solo cambia la forma del medio sin afectar su volumen,
y la segunda (D i ) comprime o expande, lo que corresponde a la compresión o tensión respectivamente.

El índice osteogénico ha sido utilizado en diversos modelos computacionales para predecir patrones de
osi�cación en el sistema óseo en desarrollo. Shefelbine et al. (Shefelbine y Carter2004) usaron este concepto
para analizar la rotación y crecimiento del fémur en niños con parálisis cerebral, demostrando que las
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Figura 1-18 : Representación esquemática de la deformación causada por la tensión hidrostática y la tensión
octaédrica.

Fuente: (Carter, Beaupré et al. 1998)

alteraciones en las cargas mecánicas modi�can los patrones de crecimiento óseo. De manera similar, Narváez
et al. (Narváez-Tovar y Garzón-Alvarado 2012) desarrollaron un modelo basado en elementos �nitos para
evaluar el efecto de cargas mecánicas en la placa de crecimiento de la tibia proximal, con�rmando que la
inhibición o estimulación de la osi�cación depende de la distribución de esfuerzos.

En un desarrollo posterior, Beaupre et al. (Beaupre et al.2000) presentaron la ecuación original del índice
osteogénico modi�cada, introduciendo la ecuación1-2, donde m�ax( Si ) es el valor máximo de esfuerzo cor-
tante, m��n( D i ) es el valor mínimo (más compresivo) del esfuerzo hidrostático y k es un parámetro empírico
que regula el peso relativo entre el esfuerzo hidrostático y el esfuerzo cortante en el cálculo del índice os-
teogénico, valores dentro del rango de 0.35 a 1.0 para k permiten que los resultados del modelo se ajusten
mejor a las observaciones clínicas. Esta versión del modelo mejora la predicción de la osi�cación al eliminar
la dependencia del número de ciclos de carga, haciéndolo más estable en estudios biomecánicos de largo
plazo.

OI maxmin = m�ax( Si ) + k m��n( D i ) (1-2)

Otros autores han aplicado este concepto en estudios sobre la formación y mantenimiento del cartílago
articular, así como en la predicción de la osi�cación en condiciones patológicas. Kim et al. (Kim et al.2019)
analizaron la osi�cación del cartílago trirradiado y la pared posterior del acetábulo mediante tomografía
computarizada 3D, estableciendo una línea temporal precisa para la osi�cación de estas estructuras. Sus
resultados pueden servir como referencia para estudios biomecánicos que incorporen el índice osteogénico en
el análisis de displasia de cadera. Yadav et al. (Yadav, Shefelbine y Gutierrez-Farewik2016) en su estudio
demostró, que la geometría de la placa de crecimiento in�uye en la distribución del índice osteogénico.
Además realiza un comparativo en la placa para el IO, el esfuerzo hidrostático y el octaédrico (�gura1-
19). Por otro lado, Beaupre, Stevens y Carter (Beaupre et al.2000) propusieron que la osteoartritis es la
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última etapa del proceso de osi�cación endocondral, sugiriendo que el índice osteogénico puede predecir la
degeneración del cartílago articular en función de la carga mecánica acumulada a lo largo del tiempo. Su
estudio validó el modelo utilizando simulaciones de elementos �nitos, demostrando que los cambios en la
carga pueden modular la progresión de la osteoartrosis.

Figura 1-19 : Esfuerzo cortante máximo, esfuerzo hidrostático mínimo e índice osteogénico para la super�cie
más distal de los modelos de placas de crecimiento para fémur.

Fuente: (Yadav, Shefelbine y Gutierrez-Farewik2016)

1.6 Super�cie de respuesta en biomecánica

La Metodología de Super�cies de Respuesta (RSM) es un conjunto de técnicas matemáticas y estadísticas
utilizadas para modelar y analizar problemas en los que una variable de interés es in�uenciada por otros
factores (Banerjee et al.2021). Tiene un enfoque estadístico para diseñar experimentos, evaluar los efectos
propios e interactivos de las variables operativas independientes y optimizar el proceso con pocos experimen-
tos (Goren et al. 2022). La representación de la relación entre los factores y la respuesta se logra mediante
modelos polinomios de primer o segundo orden (Vara Salazar2004). La ecuación 1-3 presenta la ecuación
de primer orden, donde:Y representa la variable de respuesta,� 0 es el término independiente,� i son los
coe�cientes de regresión que indican el efecto de cada variable independiente en la respuesta, y� representa
el error aleatorio. Este modelo es útil cuando se espera que el comportamiento del sistema pueda describirse
con una relación lineal entre las variables (Montgomery et al.2007).

Y = � 0 +
X

� i X i + � (1-3)

Cuando la relación entre los factores y la respuesta no es lineal, se utiliza la ecuación1-4, que representa un
modelo de segundo orden, donde:� ii X 2

i representa los efectos cuadráticos de cada variable independiente
sobre la respuesta, mientras que� ij X i X j modela cómo dos factores in�uyen conjuntamente en la respuesta.
Este modelo es especialmente útil cuando se espera que la optimización de la respuesta dependa de efectos
combinados entre variables (Montgomery et al.2007). Para concluir, estos modelos permiten representar
super�cies de respuesta en k dimensiones, proporcionando herramientas para la optimización de procesos.
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Y = � 0 +
X

� i X i +
X

� ii X 2
i +

X
� ij X i X j + � (1-4)

RSM ha sido utilizada en la optimización de modelos biomecánicos. En el estudio sobre discos interver-
tebrales humanos, se empleó RSM en combinación con análisis de elementos �nitos (FEM) para ajustar
los parámetros materiales del disco intervertebral L3-L4. Se determinaron valores óptimos para 11 paráme-
tros, reduciendo el error entre la simulación y los datos experimentales a un 6 % (Somovilla Gómez et al.
2017). Por su parte, Chegini et al. (Chegini et al. 2009) analiza cómo la morfología de la cadera afecta
la distribución del esfuerzo en los tejidos blandos de la articulación durante actividades cotidianas como
caminar y sentarse. Se desarrollaron modelos computacionales de caderas normales y patológicas basados
en variaciones del ángulo centro borde y el ángulo alfa que mide la deformidad de la cabeza femoral. Se
apoyaron en grá�cas como la de la �gura1-20, donde se puede observar una super�cie tridimensional para
visualizar los cambios en las tensiones de Von mises en función de los ángulos mencionados, para sugerir
que la geometría de la cadera in�uye en el desarrollo de patologías articulares y que la cirugía correctiva
debería buscar restaurar parámetros anatómicos dentro de rangos óptimos para reducir la sobrecarga en el
cartílago y el labrum.

Figura 1-20 : Variación de la tensión máxima de Von Mises en el cartílago acetabular: a) Durante la marcha
y b) Durante el movimiento de sentarse y ponerse de pie.

Fuente: (Chegini et al. 2009)

1.7 Identi�cación del problema

La displasia del desarrollo de la cadera (DDC) es una alteración enfermedad que, si no se diagnostica y trata
oportunamente, puede provocar complicaciones en la adultez. Una de sus principales consecuencias es la
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deformación del cartílago articular, tanto en el acetábulo como en el fémur, lo que compromete el desarrollo
adecuado de la articulación. Diversos estudios han abordado esta patología desde un enfoque biomecánico,
empleando simulaciones computacionales para analizar la respuesta de la cadera bajo diferentes condiciones,
como el uso de dispositivos ortopédicos, posturas biomecánicas o las etapas del ciclo de marcha. En su ma-
yoría, estos estudios se han centrado en la distribución de esfuerzos, presiones y deformaciones en la cavidad
acetabular, o en el análisis del índice osteogénico en el fémur. Sin embargo, faltan investigaciones que per-
mitan comprender la respuesta biomecánica del cartílago trirradiado, una estructura clave en el desarrollo
del acetábulo y de los frentes de osi�cación que lo componen. Entender cómo las alteraciones geométricas
provocadas por diferentes grados de DDC afectan la distribución del esfuerzo en estas regiones podría ofrecer
nuevas perspectivas sobre el desarrollo articular, contribuyendo así a mejorar las estrategias terapéuticas
actuales y a establecer nuevas líneas de investigación. En este contexto, surge la siguiente pregunta de inves-
tigación: ¿Cómo las alteraciones geométricas en la cadera de infantes alteran el comportamiento mecánico
de la articulación?

1.8 Objetivos

1.8.1 Objetivo General

Estudiar la biomecánica de la articulación coxofemoral con y sin displasia de cadera.

1.8.2 Objetivos Especí�cos

De�nir las alteraciones geométricas propias de la displasia de la cadera empleando reconstrucciones
tridimensionales a partir de imágenes diagnosticas.

De�nir un modelo musculoesquelético del comportamiento de la articulación coxofemoral con y sin
displasia de cadera.

Analizar el efecto de las alteraciones geométricas propias de la displasia de la cadera en el comporta-
miento mecánico del cartílago presente en la articulación coxofemoral.

1.9 Esquema del documento

El presente trabajo de tesis se organiza en seis capítulos, estructurados para dar cumplimiento a los objetivos
planteados y facilitar la comprensión del desarrollo del estudio. A continuación, se describe brevemente el
contenido de cada capítulo:

Capítulo 1. Se contextualiza la displasia del desarrollo de la cadera, abordando sus implicaciones
clínicas y biomecánicas. Se revisa la literatura sobre el cartílago articular, los modelos musculares
empleados en simulaciones biomecánicas, los estudios computacionales previos para el análisis de
la articulación coxofemoral, el índice osteogénico y la aplicación de la metodología de super�cie de
respuesta en estudios biomédicos.
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Capítulo 2. Se explican los criterios empleados para identi�car la displasia de cadera y seleccionar los
parámetros geométricos para el estudio. Posteriormente, se describe la reconstrucción tridimensional
de los modelos anatómicos a partir de tomografías computarizadas.

Capítulo 3. Se describe el modelo computacional basado en el método de elementos �nitos, incluyendo
la asignación de materiales, condiciones de frontera, contactos, mallas y de�nición de las variables de
respuesta.

Capítulo 4. Se presentan los resultados obtenidos de las simulaciones, incluyendo mapas de distribución
de esfuerzos, análisis del índice osteogénico y evaluación de los frentes de osi�cación. Asimismo, se apli-
ca la metodología de super�cie de respuesta para estudiar la interacción entre parámetros geométricos
e índice osteogénico en los nueve modelos simulados.

Capítulo 5. Se interpretan los resultados obtenidos, se discuten sus aportes, destacando su relevancia
biomecánica y su aplicación clínica en el diagnóstico y tratamiento de la DDC.

Capítulo 6. Se presentan las conclusiones generales y se plantean recomendaciones para futuras inves-
tigaciones.
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Estudio biomecánico de la articulación coxofemoral con y sin displasia de cadera mediante el
método de los elementos �nitos

2 Reconstrucción tridimensional

En esta primera fase, se utilizan imágenes diagnósticas de una cadera sana de una niña de 4 años con
núcleos de osi�cación y concavidad de la cabeza femoral adecuada, para obtener un modelo tridimensional
de la articulación coxofemoral. Posteriormente, mediante un software CAD, se modi�ca la geometría de la
articulación de acuerdo con los parámetros que de�nen la displasia con el �n de generar malformaciones de
la cadera. La naturaleza de estas malformaciones dependerá del estudio bibliográ�co y de las tomografías
obtenidas en pacientes displásicos. De igual manera, la generación de estos parámetros mediante software
CAD es necesaria, ya que la osi�cación del acetábulo no ocurre completamente hasta los 17-18 años, momento
en el que los centros de osi�cación secundaria se han fusionado (Lee y Eberson2006). Esto quiere decir que
las tomografías de cadera en infantes menores de 17 años están compuestas de tejido cartilaginoso que no
es fácil de reconstruir y presenta una di�cultad en la identi�cación de estos parámetros en las tomografías.

2.1 Identi�cación de parámetros (DDC)

Para desarrollar la reconstrucción tridimensional, es fundamental establecer las mediciones básicas que
determinan si el paciente sufre de displasia en la cadera. Además, es necesario plantear una metodología
clara para analizar las tomografías que permita cuanti�car el grado de DDC. Dado que la DDC es una
alteración de la articulación coxofemoral, la relación anatómica entre sus componentes se ve comprometida
y, como resultado, no se genera un desarrollo correcto del cartílago trirradiado y demás componentes como:
el hueso ilíaco, el fémur, la cápsula acetabular, los ligamentos y los músculos (Mazzi Gonzales De Prada
2011). Por lo anterior, con los parámetros que de�nen si una cadera es patológica o no, es posible clasi�car
los niveles de DDC y obtener, a partir de las imágenes diagnósticas, los diferentes modelos de análisis.

2.1.1 Mediciones Básicas para diagnosticar la DDC con imágenes radiológicas

Esta sección examina los conceptos fundamentales a revisar en una radiografía de cadera para evaluar el nivel
de displasia. La buena comprensión de estos conceptos permite una evaluación adecuada de las tomografías
y la modi�cación adecuada de los modelos. Esto es necesario para evitar discrepancias en las mediciones
entre modelos y obtener modelos realistas y precisos.(Cuevas2013)

2.1.1.1 Línea de Hilgenreiner

La línea de Hilgenreiner es una línea horizontal trazada en la parte superior del cartílago trirradiado (Noordin
et al. 2010). Para trazar esta línea se necesita ubicar el frente de osi�cación del ilion en el cartílago trirradiado,
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es necesario tener en cuenta que el cartílago no se podrá ver en la imagen médica ya que es tejido blando.
Ubicado el frente de osi�cación, será necesario establecer un punto en la zona más alejada de la cresta iliaca,
tanto en la articulación derecha como en la izquierda. Luego, se unen los dos puntos mediante una línea
horizontal. Como se muestra en la �gura 2-1, se pueden observar los puntos denominados como A_I y
A_D, además de la línea Hilgenreiner con L_H de color azul. Esta línea permite trazar mediciones como
el índice acetabular, que es parte de este estudio, además de mostrar la inclinación de la imagen respecto a
la horizontal (Cuevas 2013). En 3D Slicer se ubican estos puntos sobre el plano coronal creando puntos y
líneas con las herramientas New Line y New Point.

Figura 2-1 : Ubicación de Línea Hilgenreiner en Tomografía.

Fuente: Autor.

2.1.1.2 Línea de Perkins

La línea de Perkins es una línea vertical trazada por el borde lateral del acetábulo (Raimann y Aguirre2021).
Para trazar esta línea se debe ubicar el frente de osi�cación del techo acetabular en el ilion. Luego, se dibuja
un punto en el borde lateral de la cavidad acetabular L_p; después, se traza una línea perpendicular a la
línea de Hilgenreiner L_H que pase por el punto L_P, trazado en el borde superior del techo acetabular, que
en la �gura 2-2 se puede observar de color verde. El cruce de líneas genera una división de la cadera en cuatro
cuadrantes, que permiten ubicar el centro de osi�cación femoral. Estos cuadrantes permiten identi�car si
es una cadera normal veri�cando que la epí�sis femoral se encuentra en el cuadrante inferomedial (Cuevas
2013). Por último, después de ubicar los puntos, en el software 3D Slicer se generan estos puntos al igual
que se realizo con la línea de Hilgenreiner.
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Figura 2-2 : Ubicación de Línea de Perkins en Tomografía.

Fuente: Autor.

2.1.1.3 Línea Acetabular

La línea acetabular es tangente al techo acetabular y une los puntos A y B. El primero está ubicado en el
frente de osi�cación del ilión con el cartílago trirradiado y es la zona más alejada de la cresta iliaca. El punto
B se ubica en el borde externo de la cavidad acetabular sobre el frente de osi�cación que está construyendo
la cavidad acetabular. La abertura que forman la línea de Hilgenreiner y la línea acetabular es lo que se
conoce como índice acetabular (Raimann y Aguirre2021). En la �gura 2-3 se observa de color rojo.

Figura 2-3 : Ubicación de Línea Acetabular en Tomografía.

Fuente: Autor.
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2.1.1.4 Línea de Shenton

La línea de Shenton es la línea curva que va desde la parte medial del cuello femoral hasta el borde inferior
de la rama superior del pubis. Para ubicar esta línea, es necesaria una radiografía del paciente, donde se
pueda ubicar el agujero obturador de la pelvis. Luego, se dibuja una elipse que cubra este agujero (elipse
cian en la �gura 2-4) y se traza una línea paralela a la línea de Hilgenreiner que pase por el centro de la
elipse anterior (línea azul punteada en la �gura 2-4). Después, se genera una nueva elipse que comparta
curva con la anterior y cuyos focos estén sobre la línea paralela (elipse verde en la �gura2-4). Por último,
es necesario revisar si la elipse cubre las dos curvas y genera una curva continua como la curva naranja en
la �gura 2-4. Si la curva no es continua, hay riesgo de subluxación o una luxación de cadera (Jara-Paredes
y Jara-Atencia 2022).

Figura 2-4 : Ubicación de Línea de Shenton en Radiografía.

Fuente: Autor.

2.1.1.5 Cuadrantes de Ombredanne

Los cuadrantes de Ombredanne se forman con las líneas de Hilgenreiner y Perkins, recibiendo también el
nombre de Cuadrantes de Putti. El cuadrante inferomedial permite conocer si hay una situación normal con
la ubicación del núcleo secundario de osi�cación, recordando que la ubicación no es el centro geométrico de
la cabeza femoral debido a que esta es una masa cartilaginosa que se osi�ca de manera excéntrica (Cuevas
2013). En la �gura 2-5 se observan el cuadrante inferomedial y los núcleos secundarios de osi�cación.
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Figura 2-5 : Ubicación Cuadrantes de Ombredanne en Radiografía.

Fuente: Autor.

2.1.2 Metodología de Medición

Tras identi�car los parámetros en la radiografía de cadera, se procede a realizar las mediciones a partir de
referencias previamente marcadas, lo que permite determinar la presencia de una patología y evaluar la
relación entre la cabeza femoral en desarrollo y el acetábulo. Para ello, se identi�can puntos de referencia
(como se muestra en la Figura2-6) y se clasi�ca la condición de la cadera en displasia, subluxación o
luxación, tres patologías distintas que a menudo pueden confundirse en la interpretación radiográ�ca. Así,
la displasia se re�ere a una alteración en el crecimiento de las estructuras anatómicas, consecuencia de las
presiones excéntricas sobre la cabeza femoral (Requeiro Molina et al.2022). La subluxación ocurre cuando
la cabeza femoral no está reducida concéntricamente, presentando una posición ascendida y lateralizada
(Ibarra Zavala 2021). Finalmente, la luxación se caracteriza por la ausencia de contacto entre las super�cies
articulares del fémur y el acetábulo (Ibarra Zavala2021).

Figura 2-6 : Puntos de referencia en radiografía en etapa cartilaginosa.

Fuente: Autor.
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Entendiendo la necesidad de de�nir el tipo de contacto entre la cabeza femoral y el acetábulo. Es importante
de�nir parámetros que permitan la clasi�cación de la DDC. A continuación, se presentan los parámetros
radiográ�cos:

2.1.2.1 Índice Acetabular IA

Como se observa en la �gura2-7, el índice acetabular es el ángulo de abertura formado por la línea acetabular
(línea roja ) y la línea Hilgenreiner (línea azul) (Silva-Caicedo y Garzón-Alvarado2011). En estudios recientes,
Aponte et al. (Aponte Cruzado 2020) reportaron que, en niños entre 4 y 8 meses, el IA promedio es 26.61°,
con un rango entre 30° y 18°, disminuyendo progresivamente con la edad. Para niños de 8 a 12 meses, este
valor desciende a 23.41° en promedio, con un rango de 29° a 13°, evidenciando una reducción constante en
el desarrollo del acetábulo. A los 3 a 5 años, el IA continúa disminuyendo hasta alcanzar un promedio de
14.25° (Aponte Cruzado2020). En la Tabla 2-1 Novais et al. (Novais et al. 2018) presentan los valores de
referencia para el IA a partir de diferentes pacientes pediátricos sin patologías, a partir de lo cual determinan
los valores normales de IA para infantes.

Figura 2-7 : Ubicación ángulo índice acetabular.

Fuente: Autor.

Tabla 2-1 : Valores Normales para Índice Acetabular. Propuestos por Novais et al. (Novais et al.2018)
Valores Normales de Índice Acetabular

Niña Niño
Año Derecha (DS) Izquierda (DS) Derecha (DS) Izquierda (DS)
0-0.5 24;04� 3;7 25;64� 4;0 24;14� 1;8 23;43� 3;0
0.5-1 24;60� 4;2 25;67� 3;9 23;41� 3;7 23;91� 4;0
1-2 23;84� 3;4 25;46� 4;0 22;95� 3;9 23;00� 4;0
2-3 21;48� 3;8 21;81� 3;6 19;82� 4;0 19;87� 4;1
3-4 19;58� 4;1 19;42� 3;6 17;23� 4;0 18;09� 4;3
4-5 19;07� 4;0 18;52� 3;8 16;92� 2;7 16;27� 3;4
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2.1.2.2 Ángulo Centro Borde (CE)

El ángulo centro borde o también conocido como ángulo de Wiberg, evalúa el grado de cobertura lateral de
la cabeza femoral en el plano frontal. A mayor ángulo CE se tiene un acetábulo más profundo (Ömeroglu
et al. 2002). Para ubicar este ángulo se debe trazar una línea horizontal entre los centros de las cabezas
femorales y una línea perpendicular a esta. Luego, se traza una línea entre el borde externo o más lateral
del acetábulo (Miranda et al. 2009). En la �gura 2-8 se puede ver que este ángulo se forma entre la línea
perpendicular de color azul, la línea naranja y su vértice es el centro de la cabeza femoral. Los valores por
debajo de los 20° son considerados con displasia del desarrollo de cadera y los valores superiores a 25° son
considerados normales, con un intervalo de transición entre los 20° y los 25° como lo indica la tabla2-2.

Figura 2-8 : Ubicación ángulo Centro Borde o Wiberg.

Fuente: Autor.

Tabla 2-2 : Valores patológicos y sanos del ángulo centro borde. Propuestos por Lee et al. y Tschauner et al.
(Lee y Kim 2012), (Tschauner et al. 2002).

Rangos de Medición Ángulo Centro Borde en Radiografía
Patología Rango

Acetabular Dyspalsia CE <20°
Borderline Dysplasia CE 20-25°

Acetabular Overcoverage CE 40°

2.1.2.3 Clasi�cación de Tonnis

La clasi�cación de Tonnis permite cuanti�car la DDC por medio de los cuadrantes de Ombredanne (Figura
2-5) y la posición de la cabeza femoral. Este método que mide la severidad de la enfermedad a partir de la
posición de la cabeza femoral, exactamente la posición del núcleo de osi�cación femoral (�gura2-9), clasi�ca
esta severidad en cuatro tipos, entendiendo el GRADO I como una cadera sana (Narayanan et al.2015):

GRADO I: El centro del núcleo de osi�cación femoral es medial a la línea de Perkins.
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GRADO II: El centro del núcleo de osi�cación femoral es lateral a la línea de Perkins y está por debajo
de la línea de Hilgenreiner.

GRADO III: El centro del núcleo de osi�cación femoral es lateral a la línea de Perkins y al nivel de la
línea de Hilgenreiner.

GRADO IV: El centro del núcleo de osi�cación femoral está sobre la línea de Hilgenreiner.

Figura 2-9 : Clasi�cación de Tonnis.

Fuente: (Narayanan et al. 2015)

2.1.2.4 Porcentaje de Migración de Reimers

El porcentaje de migración de Reimers es el método para evaluar DDC en infantes, ya que se tiene en
cuenta la radiografía y, a partir de ella, se obtiene una evaluación cuantitativa de la dislocación de la cabeza
femoral. Para una correcta medición de este índice se necesita identi�car la línea de Perkins (�gura2-2), la
línea de Hilgenreiner (�gura 2-1) y, dependiendo del desarrollo de la cadera, la cabeza femoral osi�cada o
la metá�sis femoral (�gura 2-6). Este índice se obtiene a partir dea

b �100 %, donde (Ren et al.2023):

a: la distancia entre la cabeza femoral y la línea de Perkins tomada desde el borde lateral de la cabeza
femoral a la línea de Perkins.

b: la medida del ancho de la cabeza femoral que se toma paralela a la línea de Hilgenreiner.

En infantes con DDC el índice de migración puede ser hasta de un 33 %; es una cadera con subluxación
entre 33 % y 99 %; y es una cadera luxada mayor al 99 % (Gutiérrez2000). En la �gura 2-10 se observan
los parámetros a medir.
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Figura 2-10 : Parámetros para el cálculo del porcentaje de migración de Reimers.

Fuente: Autor.

2.1.2.5 Ángulo del cuello del fémur

El ángulo del cuello del fémur (�gura 2-11) es la medida entre el eje de la diá�sis femoral y el eje del cuello
del fémur. Este ángulo in�uye en el ajuste entre la cabeza femoral y el acetábulo, afectando la función de
la articulación y la distribución de fuerzas en la cadera. En la infancia, este ángulo es de aproximadamente
150°, pero se reduce a 140° en la niñez y alcanza un valor promedio de 125° en el adulto, disminuyendo aún
más a 120° en la vejez (Isaac et al.1997). Un aumento del ángulo por encima de los valores normales se
conoce como coxa valga, mientras que una disminución por debajo de 120° se denomina coxa vara.

Figura 2-11 : Ángulo del cuello del fémur.

Fuente: Autor.
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2.1.3 Elección de Parámetros

Entre los parámetros presentados en la sección anterior, el índice acetabular y el ángulo centro-borde son
herramientas cruciales para la valoración detallada de la morfología acetabular en pacientes con displasia. Por
su parte, la clasi�cación de Tönnis ayuda a los médicos a evaluar la severidad de la condición y plani�car
el tratamiento adecuado (Valera et al. 2016), midiendo el daño estructura, pero no es útil para evaluar
cobertura acetabular. En cuanto al ángulo del cuello femoral, es una medida que determina el ángulo de
inclinación de la cabeza del fémur, alejándose del control sobre la geometría de la cavidad acetabular y su
responsabilidad sobre el crecimiento y desarrollo del mismo.

El índice acetabular proporciona una medida para la relación entre la profundidad del acetábulo y la cabeza
femoral como se puede ver en la �gura2-12, esto permite cuanti�car la cobertura acetabular. El IA permite
al especialista identi�car la displasia, clasi�car la gravedad de la patología y medir la remodelación acetabular
y el resultado de los tratamientos de la displasia. Un índice acetabular elevado sugiere una menor cobertura
acetabular y, por ende, una mayor propensión a la luxación de la cadera (Novais et al.2018). Por otro lado,
el ángulo centro-borde, que mide la inclinación del borde del acetábulo en relación con la línea horizontal
de Hilgenreiner (Petersen et al.2016) como se puede ver en la �gura2-13, ofrece una perspectiva angular
de la morfología acetabular. Este ángulo es esencial para evaluar la orientación del acetábulo y permite
cuanti�car la cobertura de la cabeza femoral, identi�cando posibles anormalidades (Wiberg1939).

Figura 2-12 : Generación Diferentes Ángulos IA.

Fuente: Autor.

Figura 2-13 : Generación Diferentes Ángulos CE.

Fuente: Autor

La clasi�cación de Tönnis permite evaluar la displasia del desarrollo de la cadera (DDC) en diferentes grados
según la posición del núcleo de osi�cación de la cabeza femoral (Figura2-9). Este sistema de clasi�cación
es reconocido por su �abilidad y e�ciencia en la evaluación de la gravedad de la patología (Yilar y Topal
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2023). Sin embargo, en pacientes con DDC en etapa de crecimiento, la posición del núcleo de osi�cación de la
cabeza femoral puede ser imprecisa, lo que introduce un margen de error en la clasi�cación, dependiendo en
gran medida de la experiencia del observador (Ismiarto et al.2019). En cuanto a la migración de Reimers,
la cual cuanti�ca la posición relativa de la cabeza femoral en relación con el borde del acetábulo, se ha
considerado una medida valiosa para evaluar la estabilidad de la cadera. No obstante, su utilidad para el
diagnóstico inicial de la displasia de cadera es limitada. Por otro lado, el ángulo del cuello femoral (Figura
2-11) permite clasi�car la deformación de la cadera en coxa valga y coxa vara, lo que resulta útil para
identi�car pacientes con riesgo de luxación de cadera. Este ángulo es relevante para evaluar el ajuste de la
cabeza femoral en el acetábulo, la distribución de las fuerzas y la función articular (Isaac et al.1997). Para
una correcta medición del ángulo del cuello femoral, la de�nición precisa de los ejes del cuello femoral es
fundamental (Hartel et al. 2016).

De lo anterior, se concluye que el índice acetabular (IA) y el ángulo centro-borde (CE) son los principales
índices radiográ�cos utilizados para cuanti�car la cobertura lateral de la cabeza femoral por estructuras óseas
acetabulares (Werner et al.2012). Ambos parámetros se centran directamente en la morfología acetabular,
proporcionando datos cuantitativos sobre su estructura. Por otro lado, aunque el ángulo del cuello femoral
y el porcentaje de migración de Reimers también constituyen mediciones cuantitativas, el primero se enfoca
en la morfología del fémur, mientras que el segundo evalúa la dislocación de la cabeza femoral. En cuanto
a la clasi�cación de Tönnis, su interpretación requiere un alto grado de experiencia, ya que se orienta
principalmente a la evaluación de la gravedad de la patología y a su evolución a lo largo del tiempo.

Para este estudio, se seleccionaron el índice acetabular (IA) y el ángulo centro-borde (CE) como parámetros
principales, variando entre valores sanos y patológicos. Se ha reportado que las diferencias estadísticas entre
sexo y lado de la cadera (derecha o izquierda) no son clínicamente relevantes para estos índices (Werner
et al. 2012). En el caso del índice acetabular, la Tabla2-1 presenta los valores normales. Adicionalmente, el
estudio de Ibrahim et al. (brahim et al. 2013) establece los valores normales del índice acetabular en niños
turcos sanos de entre 6 meses y 8 años de edad, así como los valores esperados para displasia leve y grave. En
cuanto al ángulo centro-borde, de acuerdo con la Tabla2-2, valores inferiores a 20° se consideran patológicos,
mientras que valores entre 20° y 25° representan un intervalo de transición. Por otro lado, si el ángulo supera
los 40°, se observa una sobrecobertura acetabular. En este estudio, se emplearon las mediciones presentadas
en la Tabla 2-3.

Tabla 2-3 : Valores utilizados en el estudio de la articulación coxofemoral
Valores índice acetabular y ángulo centro borde usados en el estudio

Patología índice Acetabular ángulo Centro Borde
Acetabular Dysplasia 35 13
Borderline Dysplasia 23 22

Acetabular Overcoverage 20 30
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2.2 Tratamiento de Imágenes

La obtención de un modelo 3D de la articulación coxofemoral requirió la aplicación de un proceso de
segmentación de imágenes. En el diagrama de la Figura2-14 se presenta un resumen de dicho proceso, el
cual se describe a continuación.

Figura 2-14 : Proceso de segmentación de imágenes.

Fuente: Autor
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Para generar el modelo 3D, fue necesario realizar una búsqueda de imágenes diagnósticas de la articulación
coxofemoral en infantes, especí�camente tomografías axiales computarizadas (TAC). En primer lugar, se
evaluó si las imágenes disponibles permitían una diferenciación clara entre el cartílago trirradiado y el hueso
en desarrollo, además de identi�car con precisión los centros de osi�cación en el fémur. También se veri�có
la calidad de las imágenes en términos de resolución y cantidad de cortes. El grupo de trabajo contaba
inicialmente con las imágenes mostradas en la Figura2-15; sin embargo, estas presentaban baja calidad y
no permitían distinguir con claridad el cartílago trirradiado del hueso acetabular. Con el �n de obtener un
modelo más representativo y mejorar el estudio de la articulación, se utilizaron imágenes de un hombre joven
de 25 años sano, lo que permitió comprender mejor la futura formación de la articulación, en particular la
transformación de las zonas cartilaginosas en estructuras óseas (Figura2-16). Finalmente, se adquirieron
imágenes de una niña de 4 años, las cuales, tras su revisión, cumplieron con el requisito de diferenciar de
manera adecuada la parte cartilaginosa de la zona ósea, como se muestra en la Figura2-17.

Figura 2-15 : TAC niña de 10 años con baja de�nición.

Fuente: Autor.

Figura 2-16 : TAC adulto sano alta de�nición.

Fuente: Autor.
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Figura 2-17 : TAC niña con cadera en desarrollo.

Fuente: Autor.

El proceso de segmentación consiste en transformar un TAC o volumen de un paciente en un modelo 3D.
El software utilizado identi�ca cada segmento como una estructura y, dependiendo de su densidad, puede
reconocer el tipo de tejido gracias a su biblioteca de materiales orgánicos. Para este estudio, se empleó el
programa 3D Slicer, un software libre que permite visualizar, manipular y analizar imágenes médicas.

Las tomografías fueron cargadas en formato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine),
un estándar utilizado para almacenar imágenes médicas como CT o MRI. Este formato garantiza la conec-
tividad entre dispositivos y la estandarización de las condiciones en los estudios de imágenes diagnósticas,
permitiendo que cualquier profesional pueda visualizar las mismas imágenes con idénticas densidades desde
cualquier dispositivo o ubicación en el mundo (Serna et al.2010).

Para iniciar la reconstrucción, fue necesario crear capas que permitieran al programa identi�car los com-
ponentes de interés. Estas capas fueron diferenciadas en función de su densidad ósea, la cual representa la
cantidad de material mineral presente en el cuerpo y se mide por unidad de área. A través de la herramienta
Threshold, el programa permite ajustar la escala de grises de las imágenes o el valor Houns�eld (UH), lo
que facilita la identi�cación del tipo de tejido de interés, asignándole un color y un nombre a cada capa en
las imágenes.

Los valores UH son unidades arbitrarias utilizadas para cuanti�car los niveles de densidad en una tomografía
computarizada (CT). Estos valores oscilan entre +1000 y -1000, donde valores más bajos corresponden a
tejidos menos densos y valores más altos a estructuras con mayor densidad. En el software 3D Slicer, estos
valores deben ajustarse manualmente para identi�car correctamente los tejidos óseos (Figura2-18) (Dellán
et al. 2015).
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