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Resumen

La displasia residual de cadera en jóvenes y adultos requiere un procedimiento quirúrgico pa-

ra su tratamiento; tener en cuenta el comportamiento biomecánico futuro de la articulación

podŕıa ser una útil herramienta en la planificación y evaluación del procedimiento quirúrgico

más adecuado para el paciente. Este trabajo realizó una comparación de la distribución de

esfuerzos en la articulación de cadera, usando un modelo espećıfico de elementos finitos de la

articulación de un paciente con secuelas de displasia y un modelo de la reubicación articular

simulando el procedimiento quirúrgico realizado. El máximo esfuerzo generado y el área de

soporte de peso fueron calculados en tres escenarios: durante el apoyo de la persona sobre

sus dos piernas, apoyo sobre una sola pierna y durante la etapa de apoyo de un ciclo de

marcha.

Se desarrolló un modelo tridimensional de la articulación del paciente, construido a partir de

imágenes obtenidas por tomograf́ıa axial computarizada y se incorporó el tejido cartilaginoso

articular creado en base a la geometŕıa ósea de la cadera. Para la simulación de la postura

bipodal aplicamos una carga igual a la mitad del peso del cuerpo en la articulación. Para

la simulación del apoyo monopodal consideramos la acción de seis músculos en el equilibrio

articular y calculamos la fuerza resultante que actúa sobre la articulación. En la simulación

del ciclo de marcha consideramos la fase de apoyo de un ciclo normal, y la dividimos en 10

partes; en cada simulación, se aplicó la carga en función del peso del cuerpo de acuerdo a

los datos presentados en la literatura. Los resultados revelaron que se genera una excesiva

carga en la articulación patológica debido a la reducida cobertura articular. En la simulación

de apoyo bipodal, el máximo esfuerzo generado sobre la cabeza femoral en el modelo post-

quirúrgico es reducido en un 43 %, el área de soporte de peso se incrementó un 61.2 % y la

presión de contacto en el cart́ılago articular femoral se redujo en un 47.4 %. En la simulación

de apoyo monopodal el esfuerzo generado en la cabeza femoral post-quirúrgica se redujo

en un 21.7 % en comparación con el modelo patológico. El área de contacto post-quirúrgica

se incrementó un 45.7 % y la presión de contacto en el cart́ılago disminuyó un 35.2 %. Las

simulaciones sobre el modelo post-quirúrgico durante la fase de apoyo de la marcha revelaron

una reducción del 20.2 % del esfuerzo máximo generado en la cabeza femoral en el punto

de mayor carga (20 % fase de apoyo), además de una reducción del 49 % en la presión de

contacto en el cart́ılago articular y un incremento del 64 % en el área de soporte de peso en el

mismo punto. Este estudio revela una mejora biomecánica post-quirúrgica muy considerable

en la distribución de cargas en la articulación; por otra parte, este estudio permite tener un

mayor acercamiento a la realidad del paciente y contribuye a la toma de una óptima decisión

para el tratamiento de la patoloǵıa.

Palabras clave: biomecánica, articulación de cadera, osteotomı́a de cadera, planifica-

ción quirúrgica, análisis pre-quirúrgico y post-quirúrgico, análisis por elementos finitos.
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Abstract

Residual hip dysplasia in young and adult people requires a surgery to treat the patho-

logy; considering the future biomechanical behavior, could be clinically useful for planning

and evaluating the appropriate surgical procedure for the patient treatment. We developed a

comparative study of stress distribution in a hip joint, using a finite element model of the hip

of a patient with residual dysplasia and a model of the articular relocation according with

the surgery process proposed by the surgeon. The aim of this case study was to estimate

and compare the stress distribution and the weight bearing area on three different scenarios:

standing on two legs, single leg standing and the stance phase while one gait cycle. This study

was developed using a three-dimensional model constructed from the CT scanning images

of the patient, additionally, cartilaginous tissue was incorporated to the model constructed

from bone geometry. In bipedal position the half of the body weight was applied on the ace-

tabulum in vertical direction. To simulate one leg standing we calculated the resultant force

produced on the hip considering six muscles acting in equilibrium of the joint. To simulate

the stance phase of a gait cycle, we divided it in ten stages; on each step, the resultant force

was applied according to the data suggested in the literature. The results showed a high load

on the pathological joint due to poor femoral coverage as a consequence of the dysplasia. On

a bipedal position the stress generated on the postoperative femoral head is 43 % lower than

preoperative model, the contact area showed an increment of 61.2 % and the contact pressure

on the articular cartilage was reduced in 47.4 %. On one-legged stance the maximum stress

generated on the postoperative femoral head showed a reduction of 27.1 %, apart from an

increment of 45.7 % in the contact area and a reduction of 35.2 % in the contact pressure on

the articular cartilage. Simulating the stance phase of a gait cycle, the results showed a high

load on the pathological joint. The postoperative model showed a reduction of 20.2 % of the

maximum stress at the point of greatest load applied (20 % stance phase), apart from a re-

duction of 49 % in the contact pressure on the articular cartilage and an increment of 64 % of

the weight bearing area. The present study shows a substantial biomechanical improvement

at the load level that the hip joint would support in the postoperative model. On the other

hand, this study provides a closer approach to the patient reality and contributes to identify

the best decision to take about the appropiate surgical procedure to treat the pathology.

Keywords: biomechanics, hip joint, hip osteotomy, surgical planning, preoperative and

postoperative analysis, finite elements analysis.
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4.3. Presión de contacto pre-quirúrgica en el cart́ılago femoral - apoyo bipodal . . 53

4.4. Superficies de contacto . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
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de un ciclo de marcha - pre-quirúrgico . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 75

4.21.Interpolación de esfuerzos en la cabeza femoral durante la fase de apoyo de
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apoyo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 80
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1. Introducción

La displasia de cadera es una de las principales causas de dolor sobre la articulación coxo-

femoral en personas jóvenes y adultas y es la mayor causa de osteoartrosis en adultos que

muchas veces demanda el reemplazo total de cadera [68, 28, 65]. Esta afección ósea conduce

a una incorrecta formación articular que puede provocar cojera a corto plazo y más tarde

invalidez [85]. El número de caderas dislocables en nacimiento es de 15 a 20 por cada 1000

niños [85]. La incidencia de la displasia de cadera asintomática en la población joven y adulta

no es determinada. La presencia de displasia residual de cadera (DRC) o secuelas de dis-

plasia, puede presentarse como consecuencia de la displasia en periodo infantil, al no haber

sido detectada o tratada a edad temprana, cuando un tratamiento ortopédico ha quedado

inconcluso, secundaria a trastornos neuromusculares como la parálisis cerebral, neuropat́ıa

hereditaria sensitivo-motora, traumas y a otros śındromes [55] y hay casos donde no existen

antecedentes conocidos de displasia de cadera infantil. Cuando la displasia es congénita, la

incidencia es más común en mujeres y en ciertos grupos étnicos. El tratamiento de esta pa-

toloǵıa en adolescentes y jóvenes adultos en la mayoŕıa de casos requiere de una intervención

quirúrgica.

Se ha reportado que hasta el 76 % de casos de osteoartrosis se asocian directamente a la

displasia y en adultos, este proceso degenerativo requiere frecuentemente un reemplazo total

de cadera [67]. La complejidad del tratamiento correctivo está en función de la edad del

paciente, de la severidad de la displasia y además de las actividades que el paciente realiza

diariamente. En los Estados Unidos se ha estimado que más de 46 millones de adultos pa-

decen osteoartrosis, lo que representa un alto costo humano, social y económico en el área

de salud para su tratamiento. Estad́ısticas realizadas por The American Journal of Managed

Care estiman que anualmente se invierte en el tratamiento de osteoartrosis alrededor de 89

billones de dólares [71] y se estima que el número de ciruǵıas de reemplazo de cadera total

para el año 2030 llegará a 572000 anuales.

La articulación de cadera es una de las articulaciones más grandes y estables del cuerpo

humano, la estabilidad es provista por su configuración de esfera y cavidad. Su desarrollo

está en función de la correlación entre las fuerzas que solicitan la articulación de la cadera

y la respuesta biológica de renovación celular de las estructuras osteoarticulares [78]. Las

alteraciones de la cadera pueden dar como resultado una distribución anormal de esfuerzos

sobre el cart́ılago articular y la cabeza femoral, conduciendo hacia una lesión sobre la articu-
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lación [70], misma que se incrementará de acuerdo al nivel de cargas soportadas. La displasia

de cadera se caracteriza por un cubrimiento acetabular disminuido asociado frecuentemente

a la lateralización del centro de giro de la articulación (ver Figura 1.1), lo que provoca el

aumento y distribución inadecuada de las presiones de contacto sobre la cadera. Un alto

esfuerzo de contacto sobre la articulación durante un largo periodo y sobre una reducida

área de soporte puede acelerar el desarrollo de osteoartrosis [28, 39, 61].

Figura 1.1.: a) Ángulo de cobertura lateral en una cadera normal, b) ángulo de cobertura

lateral en una cadera con displasia residual.

La evaluación de la DRC en un adulto joven es realizada con una imagen radiográfica antero-

posterior de pie y una imagen lateral. Sobre estas imágenes se evalúa el ángulo de cobertura

lateral y anterior, el ángulo acetabular de Sharp, la relación entre la profundidad y la aber-

tura del acetábulo, el ı́ndice de extrusión, la subluxación lateral, la oblicuidad del techo, la

distancia pico al borde y la ĺınea de Shenton [69, 87, 85, 32].

Para comprender el comportamiento biomecánico de la articulación de cadera normal y pa-

tológica conjuntamente con las implicaciones asociadas, es necesario conocer como las cargas

biomecánicas actúan sobre la articulación durante las actividades normales que el paciente

lleva a cabo d́ıa a d́ıa. La Biomecánica como parte de la Ingenieŕıa Biomédica, es un campo

interdisciplinario que ha desempeñado un papel fundamental en la comprensión del funciona-

miento de los distintos sistemas biológicos del cuerpo humano ante distintas condiciones de

carga y con distintas patoloǵıas. Una de las mayores áreas de desarrollo de la Biomecánica ha

sido la Ortopedia, orientándose principalmente a problemas articulares. Conceptualizando

y representándolos numéricamente, se han logrado simular complejos fenómenos biológi-

cos, permitiendo predecir un comportamiento articular futuro de una manera no invasiva; es

aśı que se han desarrollado modelos anaĺıticos y computacionales de la articulación de cadera

para estimar su comportamiento biomecánico. Entre los métodos de análisis más aceptados
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se encuentra el método de elementos finitos (FEM) ampliamente utilizado por la flexibilidad

del método para simular distintos escenarios biomecánicos.

La aplicación de herramientas computacionales en el análisis del comportamiento biomecáni-

co de la articulación de cadera, se visualiza como una excelente alternativa para adquirir

conocimiento del comportamiento normal y patológico de la articulación. Con el modela-

miento predictivo de la distribución de esfuerzos sobre la articulación de cadera, se pretende

presentar una herramienta que permita a los cirujanos ortopédicos tener conocimiento del

comportamiento biomecánico futuro de la articulación simulando un procedimiento quirúrgi-

co determinado, sirviendo como apoyo para determinar las caracteŕısticas de la osteotomı́a

a realizar sobre el paciente para obtener una mejor distribución de cargas.

1.1. Definición del problema y objetivos

La alteración anatómica producida por la DRC en un adolescente y adulto joven puede ser

corregida mediante ciruǵıa, y la complejidad del procedimiento quirúrgico se establece en

función de la severidad de la displasia. Una vez que el cirujano ha evaluado al paciente

y ha planificado el procedimiento quirúrgico a realizar, es necesario estimar cuál será el

resultado de la distribución de esfuerzos sobre la articulación de cadera considerando los

procedimientos planificados.

1.1.1. Pregunta de investigación

¿Cuál será la distribución de esfuerzos sobre la articulación después de una ciruǵıa recons-

tructiva de cadera con secuelas de displasia?

1.1.2. Objetivo general

Este trabajo propuso realizar un análisis biomecánico pre y post quirúrgico de la distribución

de esfuerzos sobre la articulación de cadera de un paciente con secuelas de displasia, para

evaluar la ciruǵıa reconstructiva planificada, utilizando el método numérico de elementos

finitos.

1.1.3. Objetivos espećıficos

Construir un modelo geométrico tridimensional de la articulación de cadera pre y post

quirúrgico a partir de imágenes médicas.

Realizar el análisis Biomecánico pre y post quirúrgico, basado en la determinación de

esfuerzos generados en la articulación de cadera.
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Comparar la distribución de esfuerzos considerando la geometŕıa inicial y final de la

articulación de cadera.

Este documento presenta la metodoloǵıa llevada a cabo en el análisis pre y post quirúrgico

de un estudio de caso para evaluar el procedimiento quirúrgico planificado y realizado en un

paciente con secuelas de displasia de cadera. El documento está organizado de la siguiente

manera:

En el caṕıtulo 2 revisamos el estado del arte en cuanto a la estimación de esfuerzos sobre la

cadera. Revisamos la biomecánica de la articulación de cadera en general, partiendo de la

constitución de la articulación y la actividad muscular relacionada al movimiento articular.

Analizamos los principales métodos utilizados en la estimación de esfuerzos en la articula-

ción, en la determinación de la fuerza resultante que actúa sobre la cadera y en la estimación

del área de soporte de peso. Repasamos también algunos de los métodos numéricos mane-

jados en la estimación de esfuerzos generados sobre la articulación, métodos de validación y

experimentación realizados en torno a los modelos numéricos.

El caṕıtulo 3 describe la metodoloǵıa propuesta en nuestro estudio partiendo del diagnóstico

del paciente, luego se describe el proceso de reconstrucción 3D del modelo de la articulación,

se detalla la construcción del modelo de elementos finitos, la caracterización de los elementos,

las ecuaciones constitutivas de los materiales utilizados en el análisis, el mallado del modelo

y el planteamiento del sistema a resolver utilizando el método de elementos finitos. En es-

te caṕıtulo describimos el desarrollo del modelo pre-quirúrgico (PRE-Q), el procedimiento

quirúrgico llevado a cabo sobre el paciente y el diseño del modelo de elementos finitos post-

quirúrgico (POST-Q).

En el caṕıtulo 4 se describen las simulaciones de los tres distintos escenarios realizados sobre

los modelos PRE-Q y POST-Q. En este caṕıtulo se detallan el origen de las cargas aplicadas

sobre el modelo y la respuesta del sistema a las condiciones y escenarios planteados. En

este caṕıtulo se revisan los resultados proporcionados por las simulaciones y se realiza la

interpretación de los mismos.

En el caṕıtulo 5 se presentan las conclusiones del estudio y se plantean algunos trabajos

futuros que se concibieron durante el desarrollo de este proyecto.



2. Generalidades y estado del

conocimiento

Este caṕıtulo revisará el estado del arte en torno a la articulación de cadera, su compor-

tamiento biomecánico y los métodos numéricos aplicados para estimar la distribución de

esfuerzos sobre una cadera normal y displásica. Los temas tratados incluyen: El compor-

tamiento biomecánico de la cadera, rangos de movimiento, actividad muscular, fuerzas que

actúan sobre la articulación, área de soporte de peso, modelos numéricos del comportamiento

de la articulación y caracterización de los materiales en los modelos biomecánicos.

El comportamiento biomecánico de las articulaciones del esqueleto humano bajo distintas

cargas fisiológicas se ha venido estudiando desde distintas perspectivas; por un lado se han

desarrollado técnicas experimentales y por otro, modelos numéricos. La primera opción pre-

senta varios inconvenientes, como la dificultad de la generalización de resultados y el cam-

bio de parámetros o variables durante las pruebas. Orientado a la estimación de efectos

post-quirúrgicos, rendimiento de prótesis, comportamiento de implantes y la respuesta bajo

condiciones extremas, W. Brekelmans et al. [20] demostraron que FEM puede ser un méto-

do ideal para el análisis mecánico de la compleja estructura femoral, siempre y cuando se

consideren parámetros esenciales como la geometŕıa de la articulación, los datos de carga

y las propiedades de los materiales que describirán el comportamiento del modelo. Con la

aplicación de este método, los parámetros del sistema mecánico pueden ser modificados sin

dificultad, los resultados son más extensos, cuantitativos y pueden ser generalizados. Durante

los años posteriores se constató una amplia aceptación de FEM en el campo de la ortopedia,

[47] estableciéndose como una herramienta robusta y confiable en el área biomédica. Este

método se ha venido aplicando a problemas en Biomecánica desde la década de los 70 [9, 12].

2.1. Conceptos generales

2.1.1. Biomecánica de la articulación coxofemoral

La articulación de cadera está conformada por la unión articular de la cavidad cotiloidea

del hueso coxal y la cabeza femoral, estas superficies están cubiertas por cart́ılago articular,

tejido que facilita el contacto articular, absorbe impacto y permite el deslizamiento articular.

Desde el borde del acetábulo hasta el cuello del fémur forman la cápsula articular, constitui-
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da por fibras circulares y longitudinales; a su vez la cápsula está rodeada por los músculos

que hacen posible el movimiento. La constitución de esta estable articulación sinovial, per-

mite un amplio rango de movimientos demandados en las actividades normales diarias. El

movimiento de la cadera tiene lugar en los tres planos: sagital (flexión - extensión), frontal

(abducción - aducción) y en el plano transversal (rotación interna - externa).

El crecimiento normal del acetábulo indispensable para la cobertura femoral adecuada, de-

pende del crecimiento normal del cart́ılago epifisario, cart́ılago trirradiado y los tres centros

de osificación de la porción acetabular, pubis, hueso iĺıaco y el isquion; además del normal

crecimiento intersticial aposicional en el acetábulo, la presencia de la cabeza femoral esférica

en el acetábulo parece ser decisiva para estimular el desarrollo normal de la articulación [66].

La cabeza del fémur ingresa en la cavidad acetabular y el rodete acetabular aumenta su

cobertura. Aunque se observa una superficie de enlace y apoyo muy amplia, el único con-

tacto de la cabeza femoral con el acetábulo se sitúa en la superficie más lateral denominada

techo acetabular, formada por cart́ılago articular. Las regiones del techo acetabular que se

encuentran mayor tiempo en contacto adquieren un mayor grosor que se va reduciendo des-

de el cenit hasta la periferia [78]. Al presentarse una incongruencia en la cabeza femoral, el

deslizamiento no uniforme provocará que el cart́ılago articular sea comprimido o tensionado.

La constitución del fémur tiene dos relaciones angulares importantes para su función normal:

el ángulo de inclinación cervicodiafisiario y el ángulo de anteversión femoral. El ángulo de

inclinación formado por el eje del cuello y el eje de la diáfisis femoral en el plano frontal, se

considera como normal alrededor de 130o en adultos. Un ángulo superior es conocido como

coxa valga y un ángulo menor es conocido como coxa vara (ver Figura 2.1-a) [21]. El ángulo

de anteversión está formado por la proyección del eje de la cabeza femoral en el plano trans-

versal y el eje de los cóndilos del fémur, en adultos este ángulo rodea los 12o (ver Figura

2.1-b) [70]. El ángulo centro borde de Wiberg mide la lateralización de la cabeza femoral en

un plano frontal. Wiberg G. [88] determinó que un ángulo de cobertura superior a 25o puede

considerarse como normal, mientras que la cobertura menor a 20o es asociada con displasia

acetabular (ver Figura 2.1-c) [36, 88].

La alteración anatómica producida por la DRC en jóvenes y adultos, puede ser evaluada

considerando los parámetros radiográficos del paciente. Para realizar este procedimiento, es

necesario una radiograf́ıa anteroposterior de pie y una oblicua de la articulación del paciente

[85], además, imágenes por tomograf́ıa axial computarizada (TAC) de la articulación, permi-

ten determinar en el plano transversal la cobertura acetabular de la cadera. Los parámetros

de evaluación vaŕıan según la edad del paciente; en un adulto joven se usan las siguientes

medidas radiográficas:

Ángulo de cobertura lateral y anterior: El ángulo de cobertura anterior (ver Figura 2.2-

b) se puede medir sobre una radiograf́ıa tomada en falso perfil. Este ángulo está formado
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Figura 2.1.: Parámetros radiográficos del paciente de estudio, ángulos medidos en el modelo

de la articulación: a) ángulo de inclinación cervicodiafisiario, b) ángulo de

anteversión femoral y c) ángulo de cobertura lateral.

por una ĺınea vertical que pasa por el centro de la cabeza femoral y una ĺınea oblicua

que pasa por el centro articular y el borde anterior del acetábulo. En pacientes con

displasia este ángulo se ve disminuido, se considera como normal un ángulo superior a

20o [55].

Índice de extrusión: este ı́ndice se obtiene dividiendo la distancia horizontal del segmen-

to de la cabeza femoral lateral al borde del acetábulo (A), por la distancia horizontal

total de la cabeza femoral (A+B) un valor superior a 0.25 es un indicio de displasia,

Figura 2.2-c [63, 69].

Proporción entre la abertura y la profundidad del acetábulo: este valor evalúa la pro-

fundidad del acetábulo. El ancho es medido por una ĺınea que une el punto más lateral

del extremo del acetábulo con el punto más bajo de la imagen en lágrima (W) y la

profundidad es evaluada midiendo la distancia perpendicular que parte desde W hasta

el punto de mayor profundidad (D). La proporción(D/W)x100 se considera normal

sobre un valor de 38 en adultos, Figura 2.2-d [32, 43, 69].

Ángulo acetabular de Sharp: este ángulo está formado por una ĺınea que une el extremo

lateral superior osificado del acetábulo con la imagen en lágrima de la pelvis y otra

ĺınea horizontal une los dos puntos en lágrima de las caderas. Una cadera con un ángulo

superior a 42o se considera displásica, Figura 2.2-e [85, 83].

Subluxación lateral: esta medida es determinada por la distancia horizontal entre la

imagen de lágrima y el borde extremo medial de la cabeza femoral. En un adulto se
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Figura 2.2.: Parámetros para evaluación radiológica de la displasia de cadera en jóvenes

y adultos: a) ángulo de cobertura lateral, b) ángulo de cobertura anterior, c)

ı́ndice de extrusión, d) proporción entre abertura y profundidad acetabular, e)

ángulo acetabular de Sharp, f) subluxación lateral, g) distancia pico borde, h)

ĺınea de Shenton y i) oblicuidad del techo acetabular. Imágenes del literal a y

b tomadas de [32] y del literal c al i tomadas de [69].

considera una distancia de hasta 6 ± 2 mm como normal y una distancia superior a

12 mm se asocia con displasia, Figura 2.2-f [69].

Distancia pico borde: es la distancia horizontal entre el borde lateral del acetábulo y

punto más vertical de la ceja. Una distancia de 16 ± 4 mm se considera como normal

en un adulto y una distancia menor a 12 mm se asocia con displasia, Figura 2.2-g [69].

Ĺınea de Shenton: se describe como la proyección de un arco que parte desde el borde

inferior del cuello femoral y continúa hacia el borde superior del agujero obturador.

Cuando esta ĺınea no presenta continuidad, se asocia una subluxación o dislocación de

la cabeza femoral del acetábulo y es un alto indicio de que el paciente tiene displasia

de cadera, Figura 2.2-h [79].

Oblicuidad del techo: esta medida es utilizada para evaluar la orientación del techo

acetabular sobre el plano frontal y la cobertura superior lateral de la cabeza femoral.

Este ángulo se mide entre una ĺınea oblicua que une el punto extremo lateral del techo

acetabular y el borde medial del techo y una ĺınea horizontal. Una medida mayor a 20o
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es un indicio de displasia, Figura 2.2-i [87, 32].

Para la evaluación con una imagen por TAC, es necesario tener una vista frontal y transversal

de la pelvis a través de los centros de las cabezas femorales. En la Figura 2.3 se puede observar

el nivel de cobertura acetabular sobre la cabeza femoral. Sobre cada fémur se marcan dos

regiones: la primera (AASA) es el sector de cobertura anterior y la segunda región (PASA)

determina la cobertura posterior del fémur. Se dibuja una ĺınea entre los centros de las

cabezas femorales y luego se dibujan dos ĺıneas oblicuas, una parte del centro de la cabeza

femoral y se conecta al punto más anterior del acetábulo, el mismo proceso se repite para la

región posterior (ver Figura 2.3). Anda et al. [6] reportaron un valor normal alrededor de 63o

para la cobertura anterior y un valor de 105o para la cobertura posterior, ángulos menores

a estos se asocian a la displasia de cadera.

Figura 2.3.: Evaluación de cobertura acetabular anterior y posterior utilizando imágenes

por TAC. Imagen tomada de [52].

2.1.2. Actividad muscular en el equilibrio articular

La estabilidad de la articulación de cadera está relacionada con la cápsula articular y los liga-

mentos asociados, el cubrimiento normal femoral y los músculos alrededor de la articulación.

El movimiento es mayor en el plano sagital, la flexión puede ir de 0 a 140o y la extensión

de 0 a 15o. El rango de abducción puede ir de 0 a 60o y la aducción de 0 a 25o. La rotación

externa puede ir de 0 a 90o y la rotación interna de 0 a 70o [70]. El ligamento iliofemoral

soporta y limita el movimiento de extensión, este es uno de los ligamentos más fuertes en

el cuerpo humano. La flexión de la articulación es limitada por el contacto entre la pared

abdominal y el muslo. La abducción es limitada por el ligamento pubofemoral y la aducción

es limitada por el contacto con la extremidad opuesta y por la tensión en el ligamento de

la cabeza femoral [86]. La rotación interna es limitada por el ligamento isquiofemoral y la
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rotación externa, por la tensión en el ligamento iliofemoral y pubofemoral. El ligamento teres

conecta la cabeza femoral y el acetábulo.

La acción de los músculos conectados entre la pelvis y el fémur, intervienen en los distintos

movimientos de la articulación. El Psoas mayor se une al iĺıaco y conforman el iliopsoas que

se inserta en el trocánter menor, el músculo sartorio, el recto femoral; en conjunto intervienen

en la flexión de la cadera. El glúteo mayor se extiende desde la parte posterior de la pelvis

hasta la parte posterior de la diáfisis del fémur, este músculo extiende la cadera. El glúteo

mediano y menor se generan en la parte lateral de la pelvis y se insertan en el trocánter

mayor, intervienen en la abducción de la cadera. Los músculos aductores incluyen el aductor

largo, el aductor mayor, el aductor corto, el músculo pect́ıneo y el músculo grácil. La rotación

externa incluye el músculo piramidal, cuadrado femoral y el obturador externo. La rotación

interna incluye el tensor fascia lata además de la acción secundaria de varios músculos.

Dostal y Andrews [34] determinaron de manera generalizada los puntos de acción muscular

relacionada a la cadera. Los datos fueron obtenidos marcando las posiciones aproximadas de

conexión muscular en el hueso de la pelvis y en el fémur; se presentaron las coordenadas de

cada músculo en el espacio, permitiendo representar la fuerza producida por cada músculo

como un vector.

2.2. Estado del arte

2.2.1. Fuerza resultante y área de soporte de peso

El análisis realizado por R. Denham [33] abordó la mecánica de la cadera como un sistema

de palanca de primer grado con la cabeza femoral como fulcro y se demostró como la ar-

ticulación soporta y transmite fuerzas mucho más grandes que el peso total del cuerpo en

determinadas etapas de la marcha. Señaló también la relación que existe entre la articulación

de cadera y la ĺınea de acción del peso total del cuerpo, demostrando que cualquier ligero

movimiento vaŕıa esta relación, provocando una alteración en las fuerzas musculares que

deben mantener el equilibrio de la articulación y por lo tanto alterando la presión total que

la articulación tiene que soportar. Utilizando las caracteŕısticas geométricas de la articula-

ción como la distancia entre el eje del peso del cuerpo y el centro de la cabeza femoral y el

trocánter mayor, se plantearon conceptos de mucha utilidad para la comprensión de algunos

procedimientos quirúrgicos. Pauwels (1935), Blount (1956) y Denham [33] realizaron cálculos

para obtener la fuerza resultante que se transmite desde la cabeza femoral hacia el acetábulo,

mientras que por otro lado experimentos sobre elementos anatómicos fueron desarrollados

por Backman (1957) o Carl Hirsch et al. [45] entre otros autores.

El análisis de las fuerzas que actúan sobre la articulación de cadera es muy variable de acuer-

do a la postura o movimiento de la persona. La fuerza resultante sobre la articulación puede
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ser estimada en condición estática o dinámica. Un modelo biomecánico estático, estima la

fuerza resultante en una posición espećıfica del cuerpo, analizando el equilibrio de fuerzas

y torques [64]. Para estimar el comportamiento de la articulación y los valores máximos de

carga durante la marcha, se analiza la articulación en una postura monopodal, debido a que

es la posición en la que soporta más carga durante el proceso normal de marcha y además se

considera como una posición frecuente en las actividades diarias [33, 64]. La estimación de la

fuerza resultante sobre la articulación de cadera durante actividades dinámicas o en diferen-

tes posiciones del cuerpo, requiere el uso de modelos biomecánicos dinámicos principalmente

basados en mediciones realizadas en un laboratorio de marcha durante las distintas etapas

del proceso [64]. Los datos obtenidos en la marcha, son utilizados para calcular la fuerza

resultante en el tobillo, la rodilla y la cadera, aśı como también para determinar la actividad

muscular en cada ciclo de la marcha [64, 84, 48, 56].

En varios modelos se ha utilizado el radio de la cabeza femoral y la cobertura lateral o anterior

como parámetros principales para la determinación de la superficie de soporte de peso. La

Figura 2.4-a muestra un esquema de la articulación de cadera en donde se determinaron

algunos parámetros radiográficos del paciente: ángulo de cobertura centro-borde υCE, altura

de la pelvis H, ancho de la pelvis C desde el centro de la cabeza femoral, distancia entre

las caderas l y radio de la cabeza femoral r. La Figura 2.4-b muestra un esquema de la

distribución de esfuerzos en dos diferentes caderas con un mismo ángulo de cobertura lateral

pero con diferentes ángulos de inclinación de la fuerza resultante aplicada ϑR, demostrando

que el área de distribución de esfuerzos se ve afectada por el ángulo de aplicación de carga.

El uso de imágenes médicas permite generar un modelo 3D de la articulación en función

de la geometŕıa espećıfica del paciente, permite también obtener una mejor estimación del

área de contacto de la cadera y al realizar un análisis biomecánico se puede estimar el

comportamiento de los diferentes componentes de la articulación bajo carga.

El método básico utilizado para la determinación del área de soporte de peso ha partido

de una radiograf́ıa anterior-posterior y una de falso perfil de la cadera. Con este método se

puede evaluar la cobertura de la cabeza femoral e indirectamente estimar el área de soporte

de peso [64, 16]. Muchos enfoques matemáticos han sido propuestos para estimar el área de

soporte de peso y consecutivamente la distribución de esfuerzos de contacto. En el trabajo

presentado por Daniel et al. en [31] estimaron el esfuerzo máximo sobre el área de soporte de

peso utilizando los parámetros mostrados en la Figura 2.4-a. Los monogramas presentados en

este estudio, utilizaron previamente modelos matemáticos para calcular el vector de fuerza

resultante aplicado sobre la cadera en posición monopodal de acuerdo a los datos geométricos

del paciente. La tendencia en Biomecánica es combinar los datos obtenidos durante la marcha

con una imagen 3D del área de soporte de peso para mejorar la estimación de la distribución

de esfuerzos para una actividad o posición del cuerpo espećıfica.
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Figura 2.4.: Esquema de los parámetros radiográficos y distribución de esfuerzos sobre la

cadera: a) parámetros radiológicos de la cadera, b) esquema de la distribución

de esfuerzos sobre dos distintas caderas en función del ángulo de aplicación de

la carga. Imágenes tomadas de [64].

2.2.2. Modelos numéricos del comportamiento articular

El esfuerzo producido sobre la cadera depende de la magnitud y dirección de la fuerza resul-

tante sobre la articulación, del tamaño del área de soporte del peso y de la distribución de

esfuerzos a través de esta área [64]. La caracterización de las fuerzas de contacto que actúan

sobre la articulación de cadera han sido determinadas por dos principales técnicas: el primer

método consiste en el uso de prótesis instrumentadas que permiten medir directamente los

valores de esfuerzos sobre la articulación y el segundo método consiste en el modelamiento

del sistema músculo esquelético, el cual nos permite calcular fuerzas dentro de las estruc-

turas del cuerpo [77]. Hodge et al. [46], utilizaron una prótesis instrumentada formada por

un grupo de sensores de presión dentro de la cabeza femoral y se obtuvieron datos durante

la ciruǵıa, recuperación, rehabilitación y actividad normal del paciente hasta por un año

después de la ciruǵıa. Los datos adquiridos revelaron altas y no uniformes presiones sobre la

articulación que demuestran correlación entre las magnitudes y distribuciones de los datos

obtenidos in-vitro y mediante simulaciones por computadora del comportamiento mecánico

de la articulación.Uno de los primeros modelos biomecánicos de la articulación de cadera

fue el planteado por Fischer (1895-1904), quien calculó las fuerzas musculares en la fase de

impulso en la marcha. Similares análisis han sido realizados para obtener las fuerzas y mo-

mentos transmitidos desde el tronco hacia las piernas como en el caso de Bernstein (1935)

o Hirsch & Rydell (1965). De igual manera otras aproximaciones fueron desarrolladas por

Pauwels (1935) y Denham [33] para determinar la magnitud de la fuerza transmitida entre la

cabeza femoral y el acetábulo. En modelos 3D como el presentado por Dalstra y Huiskes [29],

se plantea un análisis utilizando FEM, en el cual se representa tanto el hueso subcondral,
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trabecular y cortical. La interacción de la cabeza femoral y el acetábulo fue representado

utilizando un material que garantizó la transmisión de fuerzas en la articulación; además se

asumió que no exist́ıa fricción y no se incluyó el cart́ılago articular en el modelo. El módulo

de Young y el radio de Poisson fueron tomados de trabajos previos realizados por el mis-

mo autor [30]. Examinando las propiedades del hueso pélvico trabecular, demostraron que

éste no es altamente anisotrópico, por lo que se puede asumir como isotrópico en los análisis

computacionales. En este estudio se desarrollaron dos principales escenarios: el primero, con-

siderando las tensiones musculares en el análisis y el segundo sin considerarlas. El resultado

mostró que el valor pico de esfuerzo Von Misses se incrementó de 7 MPa a 9.3 MPa sobre el

hueso subcondral al eliminar las fuerzas musculares. Este análisis demostró que las fuerzas

musculares influyen en gran medida en la carga general aplicada sobre la articulación y la

deformación del hueso pélvico, sin embargo, su precisión en magnitud es menos importante

para el estudio del esfuerzo dentro y alrededor del acetábulo.

En el estudio presentado por Ipavec et al. [51], calcularon la distribución de esfuerzos de

contacto sobre la cadera, conociendo la fuerza resultante y los parámetros geométricos de

la articulación, utilizando una ecuación algebraica no lineal. Los resultados se consideraron

como una estimación aproximada debido a las simplificaciones que fueron introducidas, sin

embargo, el modelo presentó muy pequeñas variaciones con relación a uno de los modelos

biomecánicos de mayor referencia, realizado por Legal y Ruder (1977). Johnston et al. en [53]

desarrollaron un modelo matemático de la cadera para evaluar los efectos de las alteraciones

quirúrgicas alcanzables durante un reemplazo de cadera. Se consideraron la reubicación del

acetábulo, el ángulo entre el cuello de la prótesis y el eje femoral y el largo del cuello protésico.

La carga soportada por la cadera es altamente afectada por la geometŕıa de la articulación

y las simulaciones realizadas demostraron que la ubicación del centro del acetábulo es muy

importante para reducirla. Se encontró que las cargas son menores cuando el centro del

acetábulo se ubica en la región medial, inferior y anterior.

2.2.3. Caracterización de los materiales

La utilización de FEM permite dividir un dominio completo en subdominios o elementos

que se encuentran interconectados por nodos; aśı, el método es ideal para el análisis sobre

geometŕıas de alta complejidad como las articulaciones del sistema esquelético. Partiendo de

unas condiciones iniciales conocidas, se busca hallar una solución a un fenómeno que transcu-

rre en el dominio continuo. La relación que existe entre las solicitaciones y las deformaciones

de un material, es primordial al describir la naturaleza mecánica de los tejidos o estructuras

a analizar. A un nivel macroscópico el hueso está compuesto por hueso cortical o compacto

y hueso trabecular o esponjoso. El hueso trabecular tiene un comportamiento mecánico que

puede describirse como viscoelástico [70, 38]. El comportamiento en la región elástica revela

que el hueso es aún capaz de retornar a su estado inicial después de haber sido expuesto
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y removido a un nivel de cargas inferior al ĺımite elástico. Se ha encontrado en algunas in-

vestigaciones que el hueso trabecular y el cortical tienen las mismas propiedades elásticas

[80], partiendo del hecho de que a nivel microestructural están conformados por los mismos

componentes. En la región proximal del fémur el hueso trabecular vaŕıa su módulo elástico de

0.1 a 2000 MPa [80] dependiendo de varios factores como la edad, el grupo étnico, el metabo-

lismo de cada individuo o la dirección de aplicación de carga; en general esta estructura ósea

se considera como un material anisotrópico. Por otro lado, algunos modelos biomecánicos

han demostrado que el hueso trabecular puede ser representado como un material isotrópico,

por ejemplo, Kabel et al. [54] realizaron pruebas experimentales y simulaciones utilizando

micro elementos finitos, encontrando que el hueso trabecular se puede modelar con un único

valor de elasticidad isotrópica efectiva. La suposición de un comportamiento lineal, elástico

e isotrópico responde de una manera adecuada en escenarios donde las velocidades de de-

formación no son elevadas, como las que ocurren cuando se realizan actividades normales [23].

El campo de experimentación en cuanto a pruebas mecánicas sobre el tejido óseo es muy

amplio, por ejemplo, Choi et al. [26] determinaron en su trabajo que el módulo de elasticidad

del hueso cortical es 19 % más alto que el del hueso trabecular. Por otro lado, Bayraktar et

al. en [11], demostraron que el módulo de elasticidad del hueso trabecular es alrededor de

10 % menor al módulo del hueso cortical, sin embargo, este último es un 25 % más fuerte.

Pruebas realizadas a nivel microestructural tanto por microscopia acústica como por na-

noindentación, presentaron un módulo de elasticidad en el hueso cortical de 14 GPa en el

eje longitudinal, alineado generalmente con las cargas y determinaron que este módulo es

alrededor de 40 % más grande en comparación con la dirección transversal [80]. Bosisio et

al. en [18], determinaron un módulo de elasticidad radial aparente para el hueso cortical

de 16 ± 1.8 GPa utilizando un método numérico inverso sobre un modelo 3D de elementos

finitos. Por otra parte, para el coeficiente de Poisson ha sido ampliamente aceptado un valor

de 0.365 para el hueso trabecular y cortical [54, 38]. En cuanto al hueso subcondral, se ha

demostrado que este tejido tiene un módulo de elasticidad entre 0.62 a 1.88 GPa realizando

pruebas mecánicas a nivel microestructural [26].

El cart́ılago articular desde el punto de vista de la ingenieŕıa es un material poroso vis-

coelástico, con importantes propiedades como la función de absorber impacto, permitir el

deslizamiento articular gracias a su baja fricción, soportar altas cargas y presentar una alta

resistencia al desgaste [58]. La función del cart́ılago articular es vital en la movilidad de las

articulaciones y un daño sobre este tejido puede llevar a afecciones degenerativas como la

osteoartrosis [67, 85, 37]. El comportamiento del cart́ılago articular presenta tres principales

fases: una fase sólida, una como fluido y una fase de iones. La combinación de estas fases le

brinda la capacidad de soportar altas cargas. Buscando una manera más generalizada y sen-

cilla de representar el comportamiento del cart́ılago articular, Lu et al. [57] presentaron una

correspondencia entre un medio trifásico y un medio elástico; demostraron que en equilibrio,
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la deformación de un material cargado con ĺıquido y sometido a carga es idéntico al de un

medio elástico sin carga. Otra visión del comportamiento viscoelástico del cart́ılago articular

fue planteada por el mismo autor en [58], donde se propone un modelo bifásico conformado

por una fase sólida y una ĺıquida. La aproximación lineal bifásica del comportamiento del

cart́ılago requiere del módulo de elasticidad, el radio de Poisson y un factor de permeabilidad.

Se han desarrollado diversas pruebas mecánicas sobre el cart́ılago articular con la intención

de mejorar los modelos que representan el comportamiento biomecánico del tejido. Algunas

pruebas han determinado un módulo de elasticidad de 0.3 a 1.5 MPa en equilibrio y durante

pruebas ćıclicas se ha demostrado que este módulo puede alcanzar niveles más elevados,

desde 14.6 hasta 65.7 MPa [73]. En pruebas realizadas sobre cart́ılago articular bovino, se

demostró que dentro del rango de presiones fisiológicas normales, el cart́ılago no presenta

una deformación considerable, lo que permite considerarlo como un material incompresible

[10]. Hodge et al. en [46] reportaron niveles de esfuerzo compresivo de alrededor 20 MPa en

la articulación de cadera medidos in-vivo utilizando una prótesis instrumentada. Harris et al.

en [40] reportaron un esfuerzo máximo de 7.52 ± 2.11 MPa durante la fase de contacto del

talón en la marcha normal, modelando el cart́ılago como un material homogéneo, isotrópico

e incompresible.

Algunos estudios in-vitro se han realizado en torno a la determinación del esfuerzo genera-

do sobre el cart́ılago articular, experimentando sobre articulaciones humanas; entre ellos se

encuentran los valores máximos de presión reportados por von Eisenhart et al. [35], estos

resultados fueron obtenidos mediante el uso de peĺıculas sensoras de presión en cadáveres

y los valores obtenidos rodeaban los 7 MPa cuando se aplicó el 50 % del peso del cuerpo y

alcanzó los 9 MPa cuando se aplicó el 300 % del peso del cuerpo. En el trabajo presentado

por Afoke et al. [4], estimaron una presión de alrededor 10 MPa al aplicar 350 % del peso

del cuerpo, utilizando sensores de presión sobre cinco articulaciones de cadera de cadáveres

y se representaron tres instantes de la fase de apoyo de un ciclo de marcha. Anderson et

al. [7] desarrollaron pruebas experimentales sobre una articulación de cadera de un cadáver

utilizando sensores de presión para validar los resultados de esfuerzo de contacto obtenidos

por un modelo 3D de elementos finitos. Mientras los sensores brindaron un valor de esfuerzo

promedio alrededor de 10 MPa, el modelo presentó valores máximos de esfuerzo de contacto

en el rango de 10 a 12 MPa durante la simulación de marcha. Aplicando una herramienta

matemática distinta, Abraham et al. en [2], realizaron un análisis por elementos discretos

para estimar el esfuerzo de contacto sobre el cart́ılago y contrastarlo con un análisis por

elementos finitos. El primero método presentó un área de contacto 7.50 % menor y se de-

terminó un rango de esfuerzos máximos entre 9.8 a 13.6 MPa durante la marcha normal.

Russell et al. en [82] aplicaron FEM sobre un modelo espećıfico del paciente y se simuló un

ciclo de marcha normal obteniendo valores de presión de contacto sobre la cabeza femoral

en un rango entre 3.56 a 9.88 MPa en un paciente con displasia de cadera, mientras que la
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presión de contacto en una articulación normal se estimó entre 1.9 y 7.38 MPa.

La caracterización del cart́ılago articular representa una complicación adicional. Algunos

autores han obtenido la geometŕıa a partir de imágenes de resonancia magnética nuclear

(RMN) y para obtener mayores detalles, inyectando agentes de contraste para delimitar

mejor la capa cartilaginosa [24]. Algunos modelos como en nuestro caso, han diseñado el

cart́ılago articular partiendo de la superficie femoral y acetabular, generando un volumen de

espesor constante mediante una extrusión de las superficies. Anderson et al. [8] desarrollaron

varias pruebas con el fin de determinar el grado de variación en los resultados producto

de manejar distintos tipos de geometŕıas del cart́ılago articular. Los resultados mostraron

que al trabajar con un volumen de espesor constante, se incrementa ligeramente el esfuerzo

máximo generado sobre el cart́ılago a la vez que se observa una reducción ligera en el área de

contacto. Sin embargo, el trabajar con un volumen generado a partir de las caracteŕısticas

morfológicas superficiales de la cabeza femoral y el acetábulo, presenta mejores resultados

que al eliminar irregularidades e idealizar la superficie como una esfera perfecta. El cart́ılago

en una persona adulta tiene un espesor de 1 a 2.5 mm [84]. Según Brand et al. en [19], dentro

de los distintos experimentos y aproximaciones numéricas desarrollados para determinar el

esfuerzo generado sobre la articulación de cadera, dejando por un momento a un lado el

método utilizado, se han obtenido resultados variantes que sugieren que el máximo esfuerzo

de contacto sobre una articulación normal está en el rango de 2 a 10 MPa y en articulaciones

patológicas desde 5 a 20 MPa.



3. Metodoloǵıa para el análisis

biomecánico de la articulación de

cadera

El análisis biomecánico de la articulación de cadera nos permite adquirir un mayor cono-

cimiento de la realidad del paciente con displasia. El desarrollo de un modelo 3D de la

articulación espećıfica del paciente puede brindarnos una importante ayuda para el trata-

miento de la patoloǵıa articular; este trabajo presenta un estudio de caso donde se busca

estimar cuál es la distribución de esfuerzos sobre una articulación de cadera con secuelas de

displasia y cuál podŕıa ser la distribución de esfuerzos sobre la articulación después de haber

sido el paciente sometido a un procedimiento quirúrgico para el tratamiento de la patoloǵıa.

El objetivo de este trabajo es poder predecir un comportamiento biomecánico futuro de la

articulación y cuantificar la mejora biomecánica que se podŕıa esperar como consecuencia de

la intervención quirúrgica. Este caṕıtulo detalla el desarrollo de la metodoloǵıa planteada,

partiendo del diagnóstico del paciente y concluyendo con el desarrollo del modelo de ele-

mentos finitos PRE-Q Y POST-Q de la articulación de cadera. Contamos con las imágenes

obtenidas por TAC del paciente y a partir de estas, se construyó el modelo 3D de elementos

finitos de la articulación. Realizamos una exhaustiva revisión del estado del arte con el fin

de desarrollar un modelo que nos brinde resultados confiables del comportamiento articular.

Tomamos en consideración estudios experimentales donde se involucraron pruebas mecáni-

cas sobre tejido óseo y cartilaginoso, simulaciones sobre modelos computacionales y estudios

de validación de modelos de elementos finitos, para conseguir un modelo confiable y eficiente.

La investigación y desarrollo de escenarios quirúrgicos virtuales, se encuentran en evolución

permanente; nuestro estudio forma parte de un proyecto de apoyo quirúrgico virtual en

donde se podrá brindar una ayuda importante a la planificación y evaluación quirúrgica. La

metodoloǵıa que se desarrolló en este trabajo se presenta en la Figura 3.1.

El modelo 3D fue generado a partir de imágenes por TAC del paciente, luego se elimina-

ron y corrigieron imperfecciones superficiales originadas al momento de crearlo. Una vez

determinado el modelo, procedimos a construir el volumen que se caracterizó como cart́ılago

articular, subsecuentemente, se procedió a realizar el mallado de los componentes articulares
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Figura 3.1.: Esquema de la metodoloǵıa del estudio.

e ingresamos el modelo al software para el pre proceso Preview V1.7 [59], donde se asignaron

las propiedades mecánicas de cada uno de los componentes, se configuraron las restricciones

del sistema y se aplicaron las cargas. Para realizar el análisis por elementos finitos no lineales

se utilizó el software Febio V1.5 [59], y el post proceso para la visualización de resultados,

se realizó en el software Postwiew V1.4 [59].

3.1. Secuelas de displasia - Caso de estudio

Para el desarrollo de nuestro trabajo, utilizamos las imágenes obtenidas por TAC de un

paciente del sexo femenino de 14 años de edad con secuelas de displasia en la cadera izquierda

(Apéndice A: consentimiento informado). La cobertura disminuida de la cabeza femoral

izquierda es evidente en la imagen frontal antero-posterior (ver Figura 3.2-a). El análisis de

las imágenes del paciente demostró la existencia de alteraciones morfológicas en la cadera

izquierda, obteniendo los siguientes parámetros radiográficos:

Ángulo centro borde de Wiberg de 8 ± 1 o sobre la cadera izquierda (ver Figura 3.2-a)

y un ángulo de Wiberg en la cadera derecha de 25 ± 1o. Un ángulo normal se considera

superior a 25o [88].

Ángulo de inclinación cervicodiafisiario de 150 ± 3o (Coxa valga) (ver Figura 3.2-b).

Se considera como normal un ángulo de 130o en adultos.

Ángulo de anteversión femoral de 52 ± 2o (ver Figura 3.2-c). Se considera como normal

un ángulo entre 10 y 16o.
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Para evitar el continuo desgaste y daño sobre el cart́ılago articular, es necesario realizar una

intervención quirúrgica para eliminar o disminuir la patoloǵıa lo antes posible. La Tabla

3.1 reúne las caracteŕısticas radiográficas del paciente en contraste con las aceptadas en la

literatura como normales.

Figura 3.2.: Parámetros radiográficos del paciente: a) ángulo de cobertura lateral, b) ángulo

de inclinación cervicodiafisiario y c) ángulo de anteversión femoral.

Tabla 3.1.: Parámetros radiográficos de referencia y del paciente de estudio.

Paciente Normales en adultos

Ángulo de cobertura lateral 8 ± 1 o 25o

Ángulo de inclinación cervicodiafisiario 150 ± 3o 130o

Ángulo de anteversión femoral 52 ± 2o entre 15 y 20o

Se puede observar en las imágenes, aunque será más evidente al reconstruir el modelo 3D,

que la cabeza femoral ha perdido su forma redondeada y presenta una forma ovoidal; además

se observa un desplazamiento de la cabeza femoral hacia el lateral, indicando subluxación.

En la Figura 3.4 podemos ver la cobertura anterior y posterior sobre un corte transvesrsal en

el centro de la cadera. La cadera displásica muestra una deficiencia en la cobertura anterior
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Figura 3.3.: Centro de la cabeza femoral patológica para determinar la cobertura anterior

y posterior femoral.

Figura 3.4.: Cobertura anterior y posterior de la cadera patológica y normal realizando un

corte transversal sobre el centro de la cabeza femoral patológica.
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común en la patoloǵıa [32]. La cobertura se encuentra en un rango menor al establecido

como normal en [6], donde se establece que un rango de cobertura anterior menor a 63o y

un ángulo de cobertura posterior menor a 105o corresponden a un paciente con displasia de

cadera. Sobre la imágenes por TAC del paciente, realizamos 5 cortes transversales sobre el

centro de la cabeza femoral (ver Figura 3.3), un corte en la parte inferior al corte central

transversal y cuatro cortes adicionales sobre el centro femoral. La cobertura femoral anterior

en la cadera displásica muestra un ángulo de 31.56 ± 1.5o, y una cobertura posterior de 69.1

± 3.77o (ver Figura 3.4). Por otro lado, la cadera normal mostró un ángulo de cobertura

anterior de 54.04 ± 6.69o y un ángulo de cobertura posterior de 81.96 ± 7.91o (ver Tabla

3.2).

Tabla 3.2.: Cobertura angular anterior y posterior desde corte transver-

sal en imagen TAC

Cadera Displásica Cadera Normal

Nivel de Corte [mm] Anterior Posterior Anterior Posterior

+9.00 34.20 75.60 62.20 91.60

+6.00 31.20 68.00 60.00 86.50

+3.00 31.20 68.00 52.00 84.00

0.00 30.60 68.20 48.00 74.70

-3.00 30.60 65.70 48.00 73.00
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3.2. Modelo pre-quirúrgico de la articulación de cadera

Varios estudios se han venido realizando sobre el análisis de la distribución de esfuerzos so-

bre la articulación de cadera, modelos matemáticos, experimentos in-vitro, uso de prótesis

instrumentadas entre otros métodos. El uso de FEM permite realizar un análisis sobre la

compleja geometŕıa de la articulación, que se puede generar partiendo de las imágenes ra-

diográficas, además, nos permite simular distintos ambientes de comportamiento articular o

simular situaciones extremas de carga, con la finalidad de estimar la distribución de esfuer-

zos que se generan sobre la articulación, encargada de transmitir el peso del cuerpo a las

extremidades inferiores y permitir el movimiento del cuerpo humano. Algunos investigadores

han analizado el comportamiento biomecánico de la articulación coxofemoral simplificando

su morfoloǵıa, ya sea para tener una visión general del comportamiento articular, enfocarse

en un componente en particular de la cadera o para conocer el comportamiento biomecáni-

co de un elemento protésico entre otros motivos, sin embargo, el trabajar sobre un modelo

espećıfico del paciente nos permite tener un escenario más cercano a la realidad. Se han rea-

lizado también pruebas mecánicas en articulaciones humanas in-vitro utilizando sensores de

presión dentro de la articulación, que permiten tener información mucho más cercana acerca

de la distribución de cargas. Estos resultados nos permiten tener un punto firme de apoyo y

de validación al momento de estimar un comportamiento biomecánico utilizando un modelo

de elementos finitos.

3.2.1. Modelo tridimensional de la articulación de cadera patológica

Para la reconstrucción 3D de la articulación de cadera displásica, utilizamos el software In-

vesalius V3.0 [5] que permite visualizar estructuras tridimensionales a partir de la escala

de grises que se obtiene de una secuencia 2D Dicom [62]. Los parámetros de calibración

utilizados en el equipo radiográfico para la obtención de las imágenes, dependen de los re-

querimientos del cirujano y definen la resolución de los cortes. Las imágenes fueron obtenidas

utilizando un Scanner Toshiba/Aquilion 120 Kv y 39.5 mAs, se realizaron 71 cortes con un

tamaño de pixel de 0.782 mm, el ancho de división es de 3mm y tienen una resolución de

512 x 512 (ver Figura 3.5).

La visualización de traumas o enfermedades basada en la estructura anatómica o el funcio-

namiento fisiológico, es necesaria en la práctica médica; las imágenes obtenidas por TAC o

RMN permiten visualizar distintos tejidos del cuerpo y producir una secuencia de imágenes

en dos dimensiones que muchas veces requiere de una alta pericia por parte del observador

para la reconstrucción mental de la estructura que se observa. La reconstrucción 3D a partir

de las imágenes 2D Dicom, es una herramienta invaluable, tanto para el área cĺınica como

para el área de investigación en diversos campos; en el área de ciruǵıa, esta herramienta

participa en el diagnóstico y en la planificación de un procedimiento quirúrgico. El software
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Figura 3.5.: Imágenes obtenidas por TAC del paciente: a) corte transversal, b) corte sagital

y c) corte frontal de la articulación.

utilizado para la reconstrucción, Invesalius, genera diferentes tipos de archivos de salida entre

ellos el formato STL (Estereolitograf́ıa) que es un tipo de archivo utilizado frecuentemente

en técnicas de prototipado rápido, en nuestro caso, lo utilizamos para la construcción del

modelo de elementos finitos.

Invesalius permite reconstruir diferentes tejidos como el óseo o de la piel, utilizando distin-

tos filtros para la segmentación. Las imágenes radiográficas presentan la información basada

en una escala de grises de 4096 niveles; los filtros funcionan definiendo un ĺımite inferior y

superior, dentro de los cuáles se encontrará el tejido que buscamos identificar o reconstruir.

La escala de grises de las imágenes obtenidas por TAC se convierten en unidades Hounsfield

(HU) donde un valor HU = 0 se determina para valores cercanos al agua y un valor de

H = -1000 para valores cercanos al aire. Utilizando la escala HU se puede determinar la

densidad del hueso en cada pixel de la imagen, también pueden seleccionarse diferentes teji-

dos para su visualización, como por ejemplo: tejido muscular, en un rango alrededor de 40 o

tejido óseo utilizando un filtro entre 100 y 2000. El hueso trabecular puede ser visualizado se-

leccionando un rango entre 100 y 300 y el hueso cortical dentro de un rango entre 300 y 2000.

La reconstrucción 3D de las imágenes puede ser realizada con distintos métodos de inter-

polación. Sobre este modelo se pueden realizar mediciones y cortes con el fin de seleccionar

el segmento de la articulación de interés (ver Figura 3.6-a). Una vez generado el volumen
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articular, se utilizan las herramientas de edición para eliminar irregularidades superficiales.

El número de cortes y la distancia entre ellos, ambos parámetros de configuración al momen-

to de obtener las imágenes TAC del paciente, producen un efecto de escalonamiento en la

reconstrucción de los elementos del modelo. En la Figura 3.6-b, se puede observar la super-

ficie de la cabeza femoral donde este efecto es muy claro. El suavizado de las estructuras 3D

se realiza interpolando los distintos cortes, obteniendo un valor medio entre dos imágenes

a fin de obtener una transición entre cortes más constante, también se puede realizar un

suavizado superficial de manera manual, trabajando sobre cada uno de los cortes ampliando

la región que fue seleccionada por el filtro y manteniendo una transición continua entre dos

imágenes; por otro lado, contamos con radiograf́ıas de la articulación obtenidas durante la

ciruǵıa reconstructiva realizada, las cuáles nos dan una referencia de la forma y posición de

la articulación patológica.

Figura 3.6.: a) Modelo 3D de la articulación de cadera patológica, b) irregularidades en la

superficie de la cabeza femoral.

Los dos componentes articulares que se exportaron fueron el femoral izquierdo completo y

el acetábulo, además del segmento izquierdo de la pelvis, ilion e isquion.

Los archivos STL generados tanto del fémur como del acetábulo, fueron exportados a un

software CAD para incorporar al modelo el volumen cartilaginoso entre los componentes

óseos. Se generaron dos volúmenes, uno femoral y otro acetabular. El espesor aproximado

del cart́ılago articular sano en un adulto es de 1 a 2.5 mm [84]. En nuestro caso construimos

el cart́ılago articular con un espesor de 1 ± 0.3 mm a partir de las superficies femoral y

acetabular. Asignamos al cart́ılago un espesor casi constante modelando un cart́ılago sano.

Anderson et al. en [8], estimaron la diferencia que existe en la distribución de esfuerzos al

considerar distintas técnicas de reconstrucción del cart́ılago articular; demostrando que al

asignar un espesor constante a partir de las superficies articulares femoral y acetabular, como

en nuestro caso, la diferencia es mı́nima comparando los resultados de distribución con los



3.2 Modelo pre-quirúrgico de la articulación de cadera 25

obtenidos al utilizar un modelo del cart́ılago desarrollado a partir de RMN. Considerando un

cart́ılago sano, seleccionamos el área de la cabeza femoral en donde el cart́ılago tiene cobertu-

ra y realizamos una extrusión de la superficie seleccionada. Con las dos superficies paralelas

construimos un sólido y recortamos el peŕımetro para eliminar irregularidades geométricas

que podŕıan generar errores en el análisis numérico. Realizamos el mismo procedimiento para

la construcción de cart́ılago articular acetabular. Varios estudios han modelado el cart́ılago

articular como una superficie idealizada completamente esféricas, sin embargo, considera-

mos una mejor alternativa para nuestro trabajo el generar el volumen tomando en cuenta

las superficies óseas de la cadera, además buscamos construir un modelo espećıfico de la

articulación del paciente respetando la morfoloǵıa presentada en las imágenes TAC que nos

permite tener un modelo más cercano a la realidad (ver Figura 3.7).

Figura 3.7.: Volumen cartilaginoso de espesor casi constante incorporado al modelo: a)

cart́ılago articular acetabular, b) cart́ılago articular femoral.

Una vez construidos los dos volúmenes cartilaginosos, tenemos los cuatro componentes que

forman nuestro modelo, el fémur proximal, el cart́ılago femoral, el componente acetabular de

la pelvis y el cart́ılago acetabular. Para asegurar la posición de los elementos articulares al

momento de realizar el mallado y asegurar un óptimo contacto, asignamos algunas restric-

ciones de posición en los componentes cartilaginosos. El cart́ılago femoral fue restringido en

varios puntos al fémur de manera que comparten una superficie en común, es decir, existe

un contacto perfecto entre estos dos elementos. El cart́ılago acetabular fue restringido de

igual manera al acetábulo, compartiendo una superficie para su contacto óptimo. La Figura

3.8 nos permite visualizar de una manera más clara las caracteŕısticas radiográficas de la

articulación patológica, constatando que el modelo hasta ahora desarrollado, se mantiene fiel

a las imágenes por TAC del paciente.
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Figura 3.8.: Parámetros radiográficos del paciente en el modelo 3D: a) ángulo de inclinación

cervicodiafisiario, b) ángulo de anteversión femoral y c) ángulo de cobertura

lateral.

3.2.2. Modelo de elementos finitos de la articulación de cadera

patológica

La aplicación de FEM busca hallar una solución aproximada a un problema de valor de

frontera, dividiendo un dominio complejo en subdominios o elementos. Las funciones de los

fenómenos a analizar se definen individualmente para cada elemento, estos se encuentran

unidos por los nodos situados en los bordes o internamente en los elementos y en conjunto se

obtiene la solución del problema. El desplazamiento de los nodos es la variable desconocida

base del problema en un análisis estructural simple. El desplazamiento nodal define el estado

de deformación de un elemento y al conocer la deformación inicial y final, en conjunto con las

propiedades constitutivas de cada material se puede definir el nivel de esfuerzo en el elemento

y en los nodos que lo conforman. El proceso para dividir el dominio f́ısico en elementos finitos

se denomina mallado; la elección adecuada de la forma de los elementos y de una apropiada

función de desplazamiento, influyen de manera directa en el grado de aproximación de la

solución. Los elementos pueden ser construidos de innumerables formas, en nuestro modelo

utilizamos elementos tetraédricos formados por 4 nodos (Tet4), análogamente en 2D se uti-

lizan elementos triangulares, ambos tipos son los más usados en el modelado de geometŕıas

irregulares. Los elementos sólidos tetraédricos pueden tener entre 4 y 10 nodos y tienen tres

grados de libertad para desplazamiento por cada nodo. Un elemento de 10 nodos tiene más

flexibilidad que un elemento de 4, pero este último es habitualmente más utilizado por la

rapidez y eficiencia de los algoritmos de mallado. El mallado 3D parte habitualmente de

una malla superficial, por lo que es necesario tomar en cuenta la densidad de esta en las re-

giones donde existe contacto entre componentes para obtener resultados más precisos. Para

nuestro modelo utilizados el mallador ICEM CFD del paquete ANSYS para elementos finitos.
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Partimos por un mallado general sobre todo el fémur. Configuramos las caracteŕısticas globa-

les, como las del algoritmo de mallado superficial y volumétrico, el valor de escala del mallado

y los tamaños mı́nimo y máximo de los elementos. En el siguiente paso, configuramos los

parámetros del algoritmo utilizado en la creación de la malla superficial. Seleccionamos ele-

mentos triangulares que permiten crear una malla rápida y óptima. Generamos un mallado

sin mayor detalle en la diáfisis del fémur, segmento que no requiere una subdivisión densa

debido a que nuestro análisis no se centra en conocer las deformaciones ni el comportamiento

biomecánico en este segmento. Esta disminución de elementos reducirá el tiempo de análisis

computacional. En nuestro modelo se utilizaron elementos Tet4 y el método de mallado selec-

cionado fue Robust (Octree). Establecemos el nivel de suavizado de los elementos de malla,

configuramos el número de iteraciones y la calidad mı́nima que buscamos conseguir. En los

parámetros volumétricos se pueden también seleccionar algunas opciones que configuran el

algoritmo para realizar iteraciones extra con el fin de mejorar la malla, detectar y corregir

elementos duplicados y cerrar agujeros.

Figura 3.9.: Mallado general de los elementos acetabular y femoral utilizando elementos

Tet4.

En la Figura 3.9 se observan las estructuras más grandes de nuestro modelo, el fémur y el

acetábulo, mallados con las caracteŕısticas y parámetros especificados anteriormente. Con

una malla regular sobre el modelo, se puede ajustar la densidad sobre las áreas que estarán

en contacto o las que requieren una mayor definición de acuerdo a la geometŕıa. Utilizamos

la herramienta para ajustar la densidad de la malla que permite seleccionar una localiza-

ción espećıfica para su ajuste. En la Figura 3.10 podemos observar el mallado del fémur

después de ajustar su densidad en la cabeza femoral. Como resultado final, el fémur fue

mallado por 148535 elementos Tet4 y está conformado por 26886 nodos. En esta imagen

también podemos observar la distribución del volumen de los elementos y la calidad de cada

uno de ellos, donde el eje X representa el rango de calidad desde 0 (baja calidad) hasta 1
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Figura 3.10.: Variación de densidad de malla en la cabeza femoral. a) variación del volu-

men de los elementos de malla, b) calidad de los elementos utilizados en el

componente femoral

(óptima calidad) y el eje Y representa el número de elementos dentro de cada rango. En la

Figura 3.10-a observamos que la mayor cantidad de elementos tienen un volumen inferior a

3 mm3 y que más del 80 % de los mismos tienen una calidad entre 0.75 y 1 (ver Figura 3.10-b).

El cart́ılago articular demanda una subdivisión de mayor densidad por el contacto que man-

tiene con el fémur en un lado y con el cart́ılago acetabular por otro. Para crear esta malla,

mantenemos intacto el elemento femoral ya mallado y se mantienen las configuraciones glo-

bales ya establecidas (ver Figura 3.11-a). Al discretizar las superficies, el contacto entre ellas

se ve afectado, pero al configurar una densidad mayor conseguimos una mejora notable. El

cart́ılago femoral y acetabular fueron mallados con el mismo procedimiento y con los mismos

parámetros de configuración del algoritmo. El cart́ılago femoral quedó formado por 47968

elementos y 14791 nodos mientras que el cart́ılago acetabular por 19586 elementos y 6463 no-

dos. En la Figura 3.11-b podemos observar los dos volúmenes cartilaginosos con sus gráficas

de volumen y calidad por elemento (ver Figuras 3.11 c y d).

El mallado del acetábulo y el segmento de la pelvis que forman parte de nuestro modelo
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Figura 3.11.: Volúmenes cartilaginosos mallados utilizando elementos Tet4. a) Contacto en-

tre el cart́ılago femoral y la cabeza femoral, b) cart́ılago femoral y acetabular,

c) variación de volumen de los elementos de la malla del cart́ılago femoral y

acetabular y d) calidad de los elementos de la malla.

siguió el mismo proceso que el componente femoral. Inicialmente realizamos un mallado

general para todo la pelvis, de manera que partes como el ilion, que no serán componentes

sensibles en el análisis por elementos finitos, no tengan demasiados elementos que generen un

costo computacional adicional al momento de resolver el sistema. El algoritmo de mallado

es similar al utilizado sobre el fémur, posteriormente procedemos a asignar un mallado más

denso sobre el segmento acetabular que tendrá contacto con el cart́ılago articular acetabular.

Para garantizar un óptimo contacto entre estas superficies, se procuró mantener una densidad

alta similar a la del cart́ılago acetabular. En la Figura 3.12-a se muestran el componente

acetabular y el cart́ılago acetabular mallados. El modelo completo de la articulación de cadera

finalmente quedó formado por 302346 elementos Tet4 y por 55297 elementos triangulares,

existe penetración en 20214 elementos en los diferentes contactos. La penetración es mı́nima

pero en gran número debido a las dimensiones de los elementos de contacto. En la Tabla 3.3
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se resume el número de elementos generados sobre los componentes de la articulación:

Figura 3.12.: Acetábulo mallado utilizando elementos Tet4. a) Acetábulo mallado en con-

tacto con el cart́ılago acetabular, b) contacto entre el acetábulo y el cart́ılago

acetabular, c) variación de volumen de los elementos de la malla del acetábulo

y d) calidad de los elementos de la malla.

Tabla 3.3.: Generación de la malla sobre los elementos de la articulación.

Número de Elementos Número de Nodos

Fémur 148535 26886

Acetábulo 32037 7157

Cart́ılago Femoral 47968 14791

Cart́ılago Acetabular 19586 6463

Total 302346 55297

Una vez que los cuatro elementos de la articulación han sido mallados, exportamos un so-

lo archivo en formato STL hacia el software Preview V1.7 [59]. Este software fue diseñado
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para realizar el pre-proceso necesario antes de realizar el análisis por elementos finitos. El

pre-proceso incluye la caracterización de los elementos, la asignación de restricciones, la apli-

cación de cargas y los tiempos de simulación. Preview recibe distintos formatos de archivos

CAD y genera un archivo de salida .feb para trabajar con el software para elementos fi-

nitos no lineales, Febio [59]. Al importar el archivo en Preview, lo primero que realizamos

es una segmentación de los cuatro componentes que conforman la articulación de cadera y

se asigna un nombre a cada elemento. Una vez separados los elementos, utilizamos una he-

rramienta del software que nos permite inspeccionar las caracteŕısticas del mallado de cada

componente, el volumen y el Jacobiano de cada elemento; con esto podemos verificar que la

numeración de los nodos haya sido asignada correctamente. El contacto que existe entre las

distintas superficies del modelo requiere que se las seleccione y se las etiquete para su fácil

identificación al establecer las restricciones.

Posteriormente se colocaron las condiciones de frontera sobre el modelo. Las restricciones

establecidas son de igual importancia que las cargas que se aplican, estos dos factores in-

fluyen en la obtención de resultados más cercanos a la realidad. Las restricciones sobre el

fémur fueron realizadas en dos partes de la base. En un segmento de la diáfisis lateral, el

movimiento fue restringido en su totalidad y a nivel de la diáfisis medial, se restringió el

desplazamiento vertical (ver Figura 3.13). La cabeza femoral tiene libertad para desplazarse

y rotar en tres direcciones. El acetábulo, el cart́ılago femoral y acetabular tienen restringidos

todos los grados de libertad excepto el desplazamiento en dirección vertical, dirección en la

que se aplica la carga sobre la articulación. El modelo 3D de la articulación del paciente nos

permite obtener un área de contacto particular en función de la geometŕıa de la articulación,

este es uno de los motivos por el cual se tomó en cuenta únicamente las cargas sobre el eje

vertical, considerando que al entrar en contacto el acetábulo y el fémur, el área de contacto

se generará de acuerdo a la geometŕıa y posición de los elementos articulares, además, el

aporte de los componentes X y Y del vector fuerza en el plano transversal, es menor en

comparación con el componente vertical caudal.

Febio es un solucionador por elementos finitos no lineales diseñado espećıficamente para

aplicaciones en Biomecánica. El software cuenta con varios modelos constitutivos no lineales

que permiten simular el comportamiento complejo del tejido biológico. Para nuestro modelo

utilizamos el modelo Neo-Hookean, isotrópico elástico y cuerpo ŕıgido. Cuando el compor-

tamiento constitutivo de un material está en función del estado actual de deformación, el

material es elástico y cuando el trabajo realizado por el esfuerzo durante la deformación

está en función del estado inicial y final, el material tiene un comportamiento hiperelástico

o no lineal [17]. La mayoŕıa de los modelos utilizados en el software son derivados a partir

de una función de esfuerzo-deformación hiperelástica, si bien se pueden utilizar distintas

descripciones de materiales, un modelo hiperelástico es particularmente conveniente por su

simplicidad y constituye la base para modelos de materiales más complejos como materiales
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Figura 3.13.: Restricción de desplazamiento a nivel de la diáfisis del fémur. Sistema coor-

denado de la articulación.

con propiedades viscoelásticas, viscoplásticas o elastoplásticas. Un material se considera hi-

perelástico cuando puede ser sometido a grandes deformaciones sin presentar deformaciones

permanentes.

El modelo constitutivo asignado al fémur en general es elástico isotrópico, este modelo es

una adaptación de un modelo hiperelástico y presenta un rango de deformaciones no li-

neal dado por el modelo de St. Venant Kirchhoff [17] ideal para simulaciones con pequeñas

deformaciones. La función de enerǵıa de deformación está dada por la ecuación 3.1:

W =
1

2
λ (trE)2 + µE : E (3.1)

Donde E es el tensor de esfuerzos de Euler-Lagrange, λ y µ son los parámetros de Lamé que

caracterizan el material y que son obtenidas experimentalmente, la relación de estos paráme-

tros con el módulo de Young (E) y el radio de Poisson (v) se encuentran en la ecuación 3.2:

λ =
νE

(1 + ν) (1− 2ν)
; µ =

E

2 (1 + ν)
(3.2)

Para determinar los esfuerzos que se presentan en función de la configuración inicial de un
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cuerpo utilizamos el Segundo tensor de tensión de Piola-Kirchhoff, ecuación 3.3:

S =
∂W

∂E
= λ(trE)I + 2µE (3.3)

El modelo constitutivo utilizado para representar el cart́ılago articular parte de un ma-

terial compresible Neo-Hookean [17], este modelo tiene un comportamiento de esfuerzo-

deformación no lineal, la función de enerǵıa se presenta en la ecuación 3.4:

W =
µ

2
(I1 − 3)− µInJ +

λ

2
(InJ)2 (3.4)

Donde I1 es el primer invariante del tensor de deformación de Cauchy-Green por la derecha

C = F T ·F , donde F es el gradiente de deformación y J es el determinante del gradiente de

deformación. El Segundo tensor de Piola-Kirchhoff puede ser determinado desde la ecuación

3.5:

S = µ(I−C−1) + λ(InJ)C−1 (3.5)

de manera alternativa se puede determinar el esfuerzo de Cauchy en función del tensor de

Cauchy-Green por la izquierda b (ecuación 3.6):

σ =
µ

J
(b− I) +

λ

J
(InJ)I (3.6)

El modelo del cart́ılago articular en nuestro modelo se representó como un material incompre-

sible para lo que el software Febio utiliza el método de Lagrangiano aumentado (Augmented

Lagragian Method) (ecuación 3.7) donde p es el multiplicador Lagrangiano y εc es un factor

de penalidad seleccionado por el usuario. Además este método interviene en la configuración

del contacto entre superficies.

T = p+ εcc (3.7)

Para la caracterización del acetábulo y el complemento de la pelvis utilizamos un material

ŕıgido debido a que la deformación en este elemento es pequeña y el estudio no se centró en

esta estructura. Para la configuración espacial de este elemento se ingresa el centro de masa

del cuerpo o módulo de elasticidad, densidad del cuerpo y radio de Poisson. En la Figura

3.14 se detallan los distintos materiales utilizados en la caracterización de los elementos de

la articulación y en la Tabla 3.4 se muestran los valores módulo de Elasticidad y coeficiente

de Poisson para los distintos modelos constitutivos utilizados.
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Tabla 3.4.: Propiedades de los modelos constitutivos utilizados.

Modelo Módulo de Young Coeficiente de Poisson

E (MPa) (v)

Hueso Cortical Isotrópico elástico 14000 0.29

Hueso Trabecular Isotrópico elástico 700 0.20

Hueso Subcondral Isotrópico elástico 1150 0.24

Cart́ılago
Incompresible,

Hiperelástico,

Neo-Hookean

13 0.38

Acetábulo Cuerpo Rı́gido

Figura 3.14.: Materiales asignados a los distintos elementos que conforman la articulación:

hueso cortical, trabecular, subcondral (superficie de la cabeza femoral más

próxima al cart́ılago femoral), cart́ılago articular y el acetábulo.

En nuestro modelo se configuraron dos diferentes contactos: contacto entre dos partes defor-

mables y contacto entre un cuerpo ŕıgido y un elemento deformable. Para la configuración
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entre el acetábulo (cuerpo ŕıgido) y el cart́ılago articular acetabular (cuerpo deformable),

se configuró una interfase ŕıgida (Rigid Interface), donde los nodos que comprimen la malla

del cuerpo deformable no se unen directamente a los nodos que constituyen el cuerpo ŕıgido,

en otras palabras, no hay nodos compartidos entre los dos objetos, este acople requiere una

modificación en la matriz de rigidez y se establece la superficie del acetábulo como cuerpo

ŕıgido de contacto y la superficie contigua del cart́ılago como segundo elemento de contacto,

ambos elementos tienen los mismos grados de libertad. En cuanto al contacto entre elementos

deformables, se pueden configurar dos tipos, contacto deslizante (sliding contact) y contacto

ligado (tied contact). El contacto entre las superficies cartilaginosas acetabular y femoral fue

considerado como deslizante donde se define una restricción de no penetración entre las dos

superficies aunque pueden separarse y deslizarse una contra otra.

La integral de contacto sobre uno de los dos cuerpos se presenta en la ecuación 3.8:

Gc =

∫
Γ
(1)
c

tNδgdΓ (3.8)

donde tN es determinado por el método de solución, Febio utiliza el método de multiplica-

dores de Lagrange, la integral se realiza sobre la frontera del cuerpo denotada por Γ y δg es

la función de la variación de brecha (ecuación 3.9):

δg = −v ·
[
w(1)(x)− w(2)(y(x))

]
(3.9)

en esta última expresión, v es la superficie normal a la superficie evaluada y w(i) es una

función de peso. Una de las dos superficies que se encuentran en contacto se configura

como esclavo (slave) y otra como maestro (master), entonces para un punto x dado sobre la

superficie esclavo, hay un punto y(x) sobre la superficie de contacto maestro que se encuentra

más cercano a x. Cuando el valor de g > 0 entonces el punto x ha penetrado el cuerpo 2,

por lo tanto la condición a satisfacer para un contacto óptimo es g ≤ 0. Se utiliza el método

de Lagrangiano aumentado para forzar una restricción de contacto, el usuario establece un

valor de tolerancia.

Un proceso de iteración se realiza para calcular el valor del multiplicador lagrangiano que

satisface la tolerancia especificada por el usuario. El factor de penalidad controla además la

tasa de convergencia. Con un valor alto, el sistema buscará alcanzar el valor de tolerancia

rápidamente, pero si se elige un valor demasiado alto se podŕıa introducir inestabilidad dentro

del sistema. Por otro lado, un valor demasiado bajo podŕıa llevar a que la tolerancia no logre

ser alcanzada.

Para el acople de dos cuerpos con geometŕıas distintas como en el contacto entre las superfi-

cies cartilaginosas de nuestro caso, es necesario utilizar el método de Lagrangiano aumentado

para conseguir un comportamiento incompresible de los elementos. Habilitamos el uso de es-

te método y utilizamos un valor de aumento de tolerancia (Augmented tolerance) de 0.2.

Este factor determina que la convergencia será alcanzada cuando el radio de la norma del
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multiplicador lagrangiano de una iteración a la siguiente no sobrepase este valor de toleran-

cia. En la configuración de contacto deslizante la selección de la superficie esclavo y maestro

puede influenciar en el resultado ya que la superficie esclavo es en donde las ecuaciones de

contacto son integradas y se calcula la tracción de contacto, en cambio sobre la superficie

maestro se calcula la función de brecha y se definen las superficies normales y tangentes

cinemáticas. En el caso del contacto entre cart́ılago acetabular y femoral se puede configurar

un algoritmo de doble fase (two-pass) para forzar la restricción de contacto, en este caso la

definición de superficie maestro o esclavo es arbitraria. La configuración del tipo de contacto

entre los elementos cartilaginosos se estableció como facet to facet donde la caracteŕıstica

principal radica en la implementación de la regla de integración y en general brinda una

mayor estabilidad. El contacto entre las superficies se consideró sin fricción y se seleccionó la

superficie del cart́ılago acetabular como maestra y la superficie exterior del cart́ılago femoral

como esclavo (ver Figura 3.15).

Figura 3.15.: Contacto deslizante configurado entre las superficies cartilaginosas y contacto

ligado entre la cabeza femoral y la superficie interna del cart́ılago femoral.

El modelamiento del cart́ılago femoral requiere que este se encuentre atado o sujeto a la

cabeza femoral, para esto se asigna una restricción de contacto entre ambas superficies.

Durante algunas pruebas asignamos un contacto deslizante entre estas superficies, realizamos

una simulación dinámica y se pudo observar que el cart́ılago se desprend́ıa de la cabeza

femoral o se generaban esfuerzos irreales sobre la superficie interna cartilaginosa y sobre

la cabeza femoral. Para asegurar la posición y comportamiento del cart́ılago asignamos un
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contacto ligado entre los elementos. El modelamiento matemático de esta restricción es muy

similar a la de contacto deslizante, necesitamos asignar una superficie maestro y otra esclavo

donde los nodos permanecerán sujetos a las caras de los elementos de la superficie maestro.

Definiendo una función de brecha de igual manera como la establecida para el contacto

deslizante, se puede definir una ecuación a partir de las fuerzas de reacción del contacto

ligado (ecuación 3.10):

Wt =

∫
Γc

T · δgdΓ (3.10)

donde T es la fuerza de reacción que mantiene la restricción de g(x) = 0. Utilizamos el méto-

do de Lagrangiano aumentado (ver ecuación 3.9) para limitar la penetración entre elementos,

el factor de aumento de tolerancia se mantiene en 0.2, se configuró un factor de penalidad

de 5 y se configuró la superficie de la cabeza femoral como maestra y la superficie interna

del cart́ılago articular femoral como esclavo (ver Figura 3.15).

Una vez definidas las caracteŕısticas de nuestro modelo de elementos finitos, configuramos

los pasos (steps) del análisis a realizar. En cada paso podemos definir distintas condiciones

de frontera y aplicar distintas cargas. La magnitud y dirección de las cargas que se aplicaron

sobre el modelo en las distintas simulaciones serán definidas y analizadas en el caṕıtulo 4. Al

crear un proyecto en Febio automáticamente se genera un paso inicial dentro del cual se alo-

jarán todas las condiciones de frontera, cargas, restricciones, etc., y se mantendrán durante

todos los pasos subsecuentes que se creen. Este paso inicial por si solo aún no permite que

se realice un análisis del modelo, es necesario adicionar el primer paso real de la simulación.

En la configuración de este paso, se asigna el tipo de análisis que se va a realizar: estructu-

ral, transferencia de calor, un modelo bifásico o multifásico/Solutos. Luego se especifican los

parámetros de tiempo (Time stepping) utilizados durante la solución del análisis. En nuestro

modelo configuramos un número de 10 pasos en un análisis estructural.

Las ecuaciones que rigen el comportamiento no lineal de sólidos generalmente utilizan una

forma débil integral de las ecuaciones diferenciales, Febio utiliza el principio de trabajo

virtual. Las aproximaciones por elementos finitos se introducen dentro de estas ecuaciones

integrales y se resuelven utilizando el método de Newton-Raphson o el método de Broyden-

Fletcher-Goldfarb-Shanno (BFGS). Para el planteamiento de la ecuación de trabajo virtual

se denota dv como la velocidad virtual del sólido desde su posición inicial. El trabajo virtual

dw por unidad de volumen y tiempo realizado por la fuerza residual r durante el movimiento

virtual se representa en la ecuación 3.11 [17]:

δw = r · δv = 0 (3.11)

La ecuación espacial de trabajo virtual queda expresada en la ecuación 3.12:

δW =

∫
v

σ : δddv −
∫
v

f · δvdv −
∫
∂v

t · δvda = 0 (3.12)
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donde δd es el tensor de deformación virtual, f son las fuerzas por unidad de volumen y t las

fuerzas de tracción por unidad de área actuado sobre el borde del cuerpo [17]. Al linealizar

la ecuación de trabajo virtual planteando una solución de prueba Φk en la dirección de un

incremento u tenemos la ecuación 3.13:

δW (Φk, δv) +DδW (Φk, δv) [u] = 0 (3.13)

La derivada direccional DδW (Φk, δv) [u] simplemente representa el cambio en δW debido

al desplazamiento de Φk a Φk + u. La velocidad virtual se mantiene constante durante este

cambio entonces la derivada direccional representa el cambio en las fuerzas internas debido

a u asumiendo que las fuerzas externas con constantes. Este equilibrio entre fuerzas internas

y externas es necesario en el método de Newton-Raphson para ajustar la configuración de

Φ.

La ecuación de trabajo virtual en términos de la fuerza residual nodal Ra = Ta − Fa = 0

puede representarse de la siguiente manera (ecuación 3.14):

δW (Φ, δv) = δvTR = δvT (T− F) = 0 (3.14)

donde δvT es un vector completo de velocidad virtual.

El segundo elemento de la ecuación 3.14 puede ser expresado utilizando el vector de velocidad

virtual junto con el vector de desplazamientos nodales u y la matriz tangencial de rigidez K

(ecuación 3.15):

DδW (Φk, δv) [u] = δvTKu (3.15)

La base para la resolución utilizando el método Newton-Raphson se muestra en la ecuación

3.16, donde por cada iteración k, juntas la matriz de rigidez y el vector residual son evaluadas

y un incremento en el desplazamiento u es calculado, este proceso se repite hasta satisfacer

el criterio de convergencia. El cálculo de k − 1 representa un alto costo computacional, es

por eso que se implementó en el software el método BFGS donde el cálculo de la dirección

puede obtenerse utilizando la ecuación 3.17:

K(xk) · u = −R(xk); xk+1 = xk + u (3.16)

u =
(
1 + wk−1v

T
k−1

)
. . .
(
1 + w1v

T
1

)
K−1

0

(
1 + v1w

T
1

)
. . .
(
1 + vk−1w

T
k−1

)
Rk−1 (3.17)

Utilizando este método se pueden actualizar las matrices sin el costo adicional requerido en

el método Newton-Raphson. Para la simulación de nuestro modelo configuramos el método

BFGS en el solucionador, configuramos los valores de tolerancia de la norma del desplaza-

miento, tolerancia en la norma de enerǵıa y tolerancia de la norma residual; además de un

valor mı́nimo residual donde, si el valor cae por debajo de este umbral, el paso de tiempo

convergerá automáticamente. Configuramos un análisis dinámico para la simulación de nues-

tro modelo, aśı se incluyen los efectos de inercia en las ecuaciones. En este tipo de análisis

se requiere una velocidad nodal inicial, en nuestro caso, iniciamos el análisis con un ligero

contacto y penetración entre los elementos de los volúmenes cartilaginosos.
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3.2.3. Consideraciones

El modelo espećıfico del paciente fue construido a partir de imágenes obtenidas por TAC,

durante este proceso se eliminaron ligeras incongruencias superficiales, eliminamos el escala-

miento generado por el número de cortes y corregimos algunos agujeros y brechas. El modelo

3D del fémur presentaba discontinuidades en el segmento anterior lateral de la cabeza femo-

ral, algunas pruebas de suavizado superficial resultaron en una estructura demasiado unifor-

me perdiendo caracteŕısticas importantes del componente óseo. El modelo que finalmente se

utilizó, mantiene las caracteŕısticas geométricas y anatómicas más cercanas a las del fémur

del pacienteEl acetábulo no requirió de un proceso de refinamiento en su anatomı́a. La pelvis

se dividió tomando en consideración únicamente el componente de la cadera izquierda confor-

mado por el ilion, isquion y acetábulo. Los archivos STL proporcionan una malla arbitraria

del elemento constituida muchas veces por una gran cantidad de elementos que dificulta su

manejo en un software CAD. Si bien la malla es graduable, no es necesario en este punto

configurar una malla óptima ya que luego de realizar el ensamble de elementos, se realizó un

mallado más adecuado para el posterior análisis por elementos finitos. Varios autores han

desarrollado modelos de elementos finitos asignando caracteŕısticas mecánicas elemento por

elemento, trabajando sobre la densidad de los ṕıxeles de las imágenes radiográficas. Rho et

al. [81] presentaron un estudio donde relacionan las propiedades mecánicas del hueso cortical

y trabecular con los valores en HU obtenidas en imágenes TAC, si bien se podŕıan asignar

propiedades mecánicas a cada elemento que conforma la malla del elemento, nosotros decidi-

mos asignar las propiedades mecánicas clasificando las distintas densidades del fémur en dos

grupos donde todos los elementos del primer grupo tienen las propiedades del hueso cortical

y todos los elementos del grupo dos tienen las propiedades del hueso trabecular, una vez

determinada el área de contacto entre el fémur y el cart́ılago femoral, se seleccionó el área

femoral más próxima de contacto y se le asignaron las propiedades del hueso subcondral. El

modelamiento del tejido óseo como un material isotrópico puede generar un resultado más

alejado de la realidad. Si bien se han desarrollado modelos del comportamiento anisotrópico

del hueso trabecular y cortical, también se han realizado estudios con modelos isotrópicos del

hueso para pruebas de cargas quasi estáticas donde el comportamiento se puede aproximar

como lineal elástico. En [54, 23] se demostró que se puede representar el hueso trabecular con

un único valor de elasticidad isotrópica efectiva cuando se simulan o representan actividades

normales.

El mallado de los elementos de la articulación fue elaborado sobre el conjunto articular

ensamblado para obtener un mallado óptimo en las superficies de contacto. Realizamos varias

pruebas alterando la densidad del mallado del volumen cartilaginoso, en el modelo se utilizó la

malla que demostró una penetración entre volúmenes mı́nima, buscando un balance entre este

factor y el número de elementos utilizado. Varias investigaciones han realizado simulaciones

aplicando cargas directamente sobre el fémur y han analizado la distribución de esfuerzos
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sobre la cabeza femoral. En nuestro modelo incluimos el cart́ılago femoral y acetabular en la

articulación por la función imprescindible que cumple este tejido en la distribución de cargas

y en la adecuada movilidad de la articulación coxofemoral. El cart́ılago fue representado

como un material isotrópico, hiperelástico incompresible Neo-Hookean [22, 40, 7]. Si bien

la constitución del cart́ılago femoral y acetabular partió de las superficies óseas adyacentes

con un espesor relativamente constante, este modelo nos permite simular de una manera

adecuada el comportamiento del tejido cartilaginoso. Anderson et al. [8] realizaron pruebas

sobre distintas geometŕıas volumétricas del cart́ılago evidenciando cuál era su repercusión en

los resultados, demostrando que un volumen generado a partir de las superficies adyacentes

como se realizó en nuestro modelo, entrega los resultados más cercanos a los obtenidos

utilizando un modelo del cart́ılago construido desde RMN. Se utilizó el solucionador por

elementos finitos no lineales Febio como plataforma para la resolución del modelo, debido a

su enfoque a la resolución de problemas biomecánicos y biológicos en general, además, los

modelos constitutivos manejados también difieren de los empleados en distintos paquetes de

software de análisis estructural comúnmente utilizados [60].
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3.3. Diagnóstico médico y osteotoḿıas realizadas

La displasia en jóvenes y adultos requiere una intervención quirúrgica para su tratamiento.

La temprana intervención de esta patoloǵıa evita que el cart́ılago articular se deteriore en

mayor medida y evita un reemplazo total de cadera a temprana edad. Una osteotomı́a rea-

lizada sobre la articulación de cadera dará como resultado una reducción en la carga que

soporta, en función del procedimiento que se lleve a cabo [28, 53, 76, 44]. La osteotomı́a

cambiará la distribución de carga y los gradientes de esfuerzo. Estos cambios en cuanto

al área de contacto y al esfuerzo generado sobre la articulación indudablemente afectan la

adaptación y desarrollo de la articulación. Varios tipos de osteotomı́as se han introducido

con el fin de mejorar la distribución de carga sobre el área de soporte de peso, el criterio de

selección se basa en el estado general del paciente, en el grado de severidad de la displasia,

la expectativa de vida, el peso del cuerpo, la profesión, la voluntad para cooperar en la

fase de recuperación post-operatoria y las deformidades ortopédicas combinadas [16]. En el

trabajo presentado por Iglic et al. [49] se estimó mediante el uso de un modelo matemático,

los esfuerzos generados en la cadera después de desarrollar una osteotomı́a periacetabular,

dando como resultado una disminución desde 3 MPa a menos de 2 MPa debido al incremen-

to del área de soporte de peso. En el trabajo presentado por Pfeifer et al. [76], calcularon

la fuerza media aplicada sobre la cadera después de una osteotomı́a pélvica de Salter. En

este estudio realizaron pruebas mecánicas sobre un modelo de la pelvis y el fémur proximal

de un paciente con displasia severa, donde un robot aplicó cargas y torques sobre el mo-

delo simulando una postura monopodal. Los resultados señalaron una reducción de 270 %

a 120 % del peso corporal del paciente sobre la articulación en el modelo post-quirúrgico.

El procedimiento quirúrgico a realizar presenta una importante dificultad debido a que el

cirujano no puede cuantificar la deformidad displásica, ni predecir que osteotomı́a o combi-

nación de estas proporcionará la más adecuada distribución de esfuerzos sobre la articulación

[68]. Debido a estos factores es necesario encontrar una manera de hacer más predecible el

resultado quirúrgico y por ende el remodelamiento de la articulación en beneficio del paciente.

Los procedimientos quirúrgicos diseñados para mejorar la biomecánica de la cadera displásica

se pueden dividir en dos grupos: osteotomı́as pélvicas y femorales. La osteotomı́a pélvica es

un procedimiento que actúa sobre la cavidad acetabular de la articulación para mejorar el

recubrimiento de la cabeza femoral. Y la osteotomı́a femoral se realiza para corregir las

alteraciones en el ángulo de anteversión e inclinación femoral.

Al analizar las imágenes por TAC del paciente, el cirujano determinó el procedimiento

quirúrgico más adecuado para la corrección de la DRC, de manera general, se plantearon

dos osteotomı́as, una femoral para corrección de la coxa valga y del ángulo de anteversión

femoral, y una osteotomı́a periacetabular para mejorar la cobertura de la cabeza femoral.

Para la osteotomı́a femoral se planificó realizar un corte quirúrgico a nivel de la diáfisis del

fémur a una altura superior al trocánter menor (ver Figura 3.16-a). Ya con la cabeza femoral
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libre para la rotación, se rotó un ángulo de 25 ± 2o sobre el plano transversal, reduciendo el

ángulo de anteversión femoral de 52 ± 2o a 27 ± 2 o y se fijó la osteotomı́a con una placa

de osteotomı́a trocantérica y sus respectivos tornillos. El siguiente procedimiento planificado

por el cirujano, consistió en reducir el ángulo cervicodiafisiario de 150o a 135o. Este segundo

procedimiento no se llevó a cabo debido a que el cirujano determinó que la rotación en el

plano transversal del componente proximal femoral era suficiente para conseguir una mejor

cobertura articular.

Figura 3.16.: Radiograf́ıas obtenidas durante el procedimiento quirúrgico realizado sobre el

paciente: a) osteotomı́a femoral y b) osteotomı́a periacetabular.

Para realizar la reubicación del componente acetabular, el cirujano planificó una osteotomı́a

periacetabular, que consistió en tres cortes que dejaron el acetábulo libre para su rotación.

Una vez libre el acetábulo del hueso coxal, se realizaron dos rotaciones, una de 15 ± 2o en

el plano frontal y otra de 2 ± 0.3o en el plano transversal. El ángulo de cobertura lateral

aumento a 27 ± 2o presentando una mejora considerable en el recubrimiento femoral. En la

Figura 3.16-b observamos la fijación del acetábulo al hueso coxal, en este caso se utilizaron

tornillos quirúrgicos desde el ilion hasta alcanzar el acetábulo. La Figura 3.17 muestra una

radiograf́ıa de la articulación de la paciente un año después de la ciruǵıa y se puede observar

la posición final de la articulación. El modelo POST-Q de elementos finitos con el que

trabajamos se generó a partir del modelo patológico, realizando las rotaciones articulares

llevadas a cabo en la planificación del procedimiento quirúrgico.
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Figura 3.17.: a) Radiograf́ıa post-quirúrgica y b) modelo de elementos finitos POST-Q de

la articulación

3.4. Modelo post-quirúrgico de la articulación de cadera

El modelo POST-Q desarrollado para el análisis contempla la reubicación articular de los

componentes de la cadera, tomando en consideración las osteotomı́as que el cirujano orto-

pedista llevo a cabo para la corrección de la displasia residual. El desarrollo del modelo

POST-Q partió del modelo de la articulación patológica. Si bien existieron diversos procesos

biológicos de crecimiento y remodelación ósea durante y después de la rehabilitación del

paciente, nuestro trabajo analiza el comportamiento biomecánico futuro en función de la

reubicación articular solamente. Con el fin de realizar una comparación entre el comporta-

miento biomecánico PRE-Q y POST-Q, este último modelo será desarrollado con las mismas

caracteŕısticas y propiedades que se expusieron en el subcaṕıtulo anterior. En nuestro modelo

POST-Q no consideraremos los elementos de fijación que se incorporaron en el procedimiento

quirúrgico.

3.4.1. Reubicación articular

Las osteotomı́as femoral y periacetabular realizadas sobre el paciente producen un cambio

geométrico de la articulación. Analizando los parámetros radiográficos, podemos observar que

hay una mejora en la cobertura femoral de la articulación pero ¿cómo podemos cuantificar

esta mejora? Para el desarrollo del modelo POST-Q partimos de la base del modelo pa-

tológico en la etapa de la generación del volumen cartilaginoso entre los componentes óseos.

El modelo POST-Q representó las dos osteotomı́as realizadas. En la Tabla 3.5 podemos

ver los parámetros radiográficos del paciente antes y después del procedimiento quirúrgico

planificado.
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Tabla 3.5.: Parámetros radiográficos pre y post-quirúrgicos.

Pre-quirúrgico Post-quirúrgico

Ángulo de cobertura centro borde 8 ± 1 o 27 ± 2 o

Ángulo de anteversión femoral 52 ± 2o 27 ± 2 o

Iniciamos el modelo en el software CAD una vez los componentes óseos han sido acoplados

y mallados. El componente cartilaginoso se mantiene como en el modelo PRE-Q con un

espesor casi constante de 1 ± 0.3 mm creado a partir de las superficies femoral y acetabular.

Iniciamos el proceso con el componente femoral. Tomando en cuenta los datos proporciona-

dos y bajo la supervisión del cirujano ortopedista, realizamos un corte a nivel de la diáfisis

del fémur a una altura superior al trocánter menor. Sobre el plano transversal, rotamos 25

± 2o y obtuvimos un ángulo de anteversión femoral reducido de 27 ± 2o (ver Figura 3.18).

La reducción del ángulo cervicodiafisiario no requirió de un cambio por recomendación del

cirujano ortopedista.

Figura 3.18.: Reducción de ángulo de anteversión femoral.

La simulación de la osteotomı́a acetabular en este caso consta de tres cortes sobre el hueso

coxal que permite liberar al acetábulo para su rotación. En este caso realizamos los cortes

y procedimos a rotar 15 ± 2o en el plano frontal y 2 ± 0.3o en el plano transversal. En la

Figura 3.19 podemos observar que el ángulo de cobertura centro borde incrementó a 27 ±
2o.

En la Figura 3.17-b podemos observar la nueva posición del acetábulo con relación al ilion y el

pubis. El proceso de mallado en el modelo POST-Q no fue necesario ya que trabajamos en el
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Figura 3.19.: Incremento del ángulo de cobertura lateral.

software CAD con la articulación apropiadamente mallada. Después de los cortes realizados

sobre el modelo, el número de elementos y nodos de los componentes se presentan en la Tabla

3.6. Una vez tenemos el modelo ensamblado exportamos un solo archivo STL conformado

por cuatro componentes: fémur, acetábulo, cart́ılago femoral y cart́ılago acetabular.

Tabla 3.6.: Generación de la malla en el modelo POST-Q.

Número de Elementos Número de Nodos

Fémur 145461 26196

Acetábulo 29077 6157

Cart́ılago Femoral 47469 14722

Cart́ılago Acetabular 19606 6362

Total 241613 53437

3.4.2. Modelo de elementos finitos post-quirúrgico

El pre proceso del modelo de elementos finitos de la articulación POST-Q inició con la im-

portación del archivo STL al software Preview. Colocamos restricciones al modelo, el fémur

se restringió en dos sectores, la primera se colocó en la parte lateral de la diáfisis donde se

restringen todos los grados de libertad y la segunda se colocó a nivel medial de la diáfisis

donde se restringe únicamente el desplazamiento vertical. El acetábulo mantiene el mismo

centro de masa a pesar de no contar con el componente de la pelvis que si se encontraba pre-
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sente en el modelo PRE-Q. El acetábulo, cart́ılago femoral y acetabular pueden desplazarse

únicamente en dirección vertical. El cart́ılago femoral tiene una restricción de contacto ligado

con la superficie de la cabeza femoral, el cart́ılago acetabular tiene una restricción ŕıgida con

el acetábulo y entre cart́ılagos se configuró un contacto deslizante. Se seleccionó la superficie

de la cabeza femoral más próxima al contacto con el cart́ılago femoral y se la caracterizó co-

mo hueso subcondral. Los huesos trabecular, subcondral y cortical fueron representados de

igual manera que en el modelo PRE-Q, como un material elástico isotrópico, los componen-

tes cartilaginosos como un material isotrópico, hiperelástico incompresible Neo-Hookean y

el acetábulo como un cuerpo ŕıgido. Las propiedades de los componentes son las mismas del

modelo PRE-Q (ver Tabla 3.4). Los parámetros de tiempo de simulación se mantuvieron

iguales a los presentados en el anterior subcaṕıtulo, el tiempo de simulación fue dividió en

10 etapas, sin embargo, en algunas pruebas realizadas fue necesario dividir el tiempo en

20 divisiones para disminuir la longitud de los desplazamientos nodales que provocaban la

divergencia del sistema. Se planteó de igual manera un análisis estructural de la articulación,

considerando parámetros iguales en ambos modelos. El solucionador para el sistema también

se mantuvo constante. Una vez los modelos PRE-Q y POST-Q se encontraron configurados

se prosiguió a la etapa de pruebas.

3.4.3. Consideraciones

El modelo POST-Q de la articulación de cadera fue desarrollado siguiendo los parámetros

quirúrgicos presentados por el cirujano ortopedista que trato al paciente. En el modelo no

consideramos los elementos de fijación utilizados en la ciruǵıa, además, en el modelo POST-

Q no consideramos factores biológicos inmersos en el remodelamiento óseo de la articulación

ya que nuestro trabajo está enfocado a la respuesta que produce la reubicación articular en

la distribución de esfuerzos sobre la cadera. Los ángulos de rotación aplicados en este estudio

fueron los establecidos por el cirujano en la planificación quirúrgica y de igual manera fueron

aplicados en la ciruǵıa reconstructiva. Si bien los ángulos propuestos por el cirujano duran-

te la planificación son los utilizados en este estudio, es importante tener en cuenta que el

procedimiento quirúrgico en śı mismo implica dificultades distintas a las observadas en la pla-

neación quirúrgica y durante su desarrollo, pueden requerirse variaciones no consideradas en

la planificación. En un proyecto desarrollado por el Grupo de Investigación en Biomecánica

GIBM-UN con anterioridad, se construyó por prototipado rápido un modelo f́ısico de la arti-

culación, con el objetivo de acercar al cirujano la patoloǵıa espećıfica del paciente y permitir

una mejor concepción del procedimiento más idóneo para su tratamiento. El modelo f́ısico

brinda una importante ayuda al cirujano, pero es necesario estimar cuál será la distribución

de esfuerzos sobre la articulación considerando los procedimientos quirúrgicos planificados.

El desarrollo del modelo POST-Q partió con un gran avance del modelo PRE-Q, es aśı que

contamos con el mismo volumen cartilaginoso casi constante y contamos con el mismo ma-
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llado de los componentes. La caracterización y la simplificación de los materiales utilizados

pueden provocar una alteración en los resultados, sin embargo, se han establecido puntos de

apoyo en la literatura que respaldan la caracterización de los materiales para la simulación

de actividades normales. Si bien se han realizado algunas simplificaciones en el modelo, se

ha buscado mantener las caracteŕısticas adecuadas que nos permitan simular el comporta-

miento biomecánico de la articulación y de una manera objetiva, comparar la distribución

de esfuerzos en la articulación antes y después de un procedimiento quirúrgico y cuantificar

la mejora biomecánica que se genera al reubicar los componentes articulares.





4. Resultados del análisis pre-quirúrgico

y post-quirúrgico

El análisis biomecánico desarrollado sobre los modelos de elementos finitos de la articulación

de cadera PRE-Q Y POST-Q, se basó en la simulación de tres escenarios distintos: en el

primer escenario simulamos la postura bipodal del paciente, en el segundo escenario la pos-

tura monopodal y en el tercer escenario la fase de apoyo de un ciclo de marcha. El objetivo

del presente estudio es estimar y contrastar el comportamiento biomecánico de los modelos

PRE-Q y POST-Q en los tres escenarios planteados.

El análisis de las fuerzas que actúan sobre la articulación de cadera es muy variable de acuer-

do a la postura o movimiento de la persona. La distribución de esfuerzos que se genera en la

articulación de cadera depende de la magnitud y dirección de la fuerza resultante aplicada

sobre la misma, además del tamaño del área de soporte de peso y su localización. Estu-

dios cinéticos han determinado que esfuerzos de gran magnitud actúan sobre la articulación

durante la realización de actividades simples, entender el origen de estos esfuerzos es funda-

mental para desarrollar procesos que busquen mejorar la distribución de cargas en pacientes

con alteraciones patológicas en la cadera. La fuerza resultante sobre la articulación puede ser

estimada en condición estática o dinámica. Un modelo biomecánico estático estima la fuerza

resultante en una posición dada del cuerpo analizando el equilibrio de fuerzas y momentos

[64]. Para estimar el comportamiento de la articulación y para determinar valores máximos

de esfuerzos durante la marcha, se analiza la articulación en una postura monopodal, debi-

do a que es la posición en la que soporta más carga durante el proceso normal de marcha

y además se considera como una posición frecuente en las actividades diarias [64, 33]. La

estimación de la fuerza resultante sobre la articulación durante actividades dinámicas o en

diferentes posiciones del cuerpo, requiere del uso de modelos biomecánicos dinámicos. Estos

modelos están basados en mediciones realizadas en un laboratorio, analizando las distintas

etapas del proceso de marcha [64]. Los datos obtenidos son utilizados para calcular la fuerza

resultante en el tobillo, la cadera y la rodilla mediante dinámica inversa; aśı entonces se

puede estimar la fuerza que actúa sobre la articulación en función del peso de la persona,

la geometŕıa articular y la actividad muscular en cada ciclo de la marcha [64, 41, 48, 56].

Los datos en un laboratorio de marcha brindan importante información acerca del patrón de

marcha del paciente; sin embargo, se pueden obtener datos confusos de las fuerzas generadas

sobre la cadera. La posición y estructura de la cadera alteran la distribución de cargas y
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las cargas modifican la estructura de la cadera. Si se realiza un análisis de marcha sobre un

paciente con alguna patoloǵıa, esta modificará el patrón de marcha ya sea por dolor en la

articulación o porque la cadera se desplazó para evitarlo; de cualquier manera, el patrón de

marcha revelará una anomaĺıa al caminar y no permitirá analizar objetivamente cuál es la

fuerza que actúa en realidad sobre la cadera o cuál es la consecuencia directa de la displasia

en la marcha. En el análisis realizado en este estudio, aplicamos valores de carga de acuerdo

a los presentados en la literatura. Varios experimentos in-vivo se han desarrollado utilizando

prótesis instrumentadas o experimentos in-vitro utilizando peĺıculas sensoras en donde se

obtuvieron las magnitudes y direcciones de las fuerzas que actúan sobre la articulación en

función del peso del cuerpo de la persona.
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4.1. Simulación de apoyo sobre las dos piernas

Para calcular la fuerza que actúa sobre la articulación de cadera cuando una persona se

encuentra apoyada sobre sus dos piernas, se asume que la masa del cuerpo está concentrada

en un solo punto denominado centro de gravedad y la ĺınea que une este punto con el centro

de la tierra se llama ĺınea de peso de cuerpo [33]. Durante el apoyo bipodal, el centro de

gravedad del cuerpo formado por la cabeza, tronco y las dos extremidades superiores, se

encuentra ubicado en el plano sagital medio, sobre un plano horizontal que pasa a través de

las vértebras torácicas D10 y D11. La ĺınea del peso de cuerpo pasa por el lado posterior

de la śınfisis púbica y debido a que la articulación de cadera está estable, la postura erec-

ta se consigue sin contracción muscular [70]. Al suponer una actividad muscular mı́nima,

asumimos que no se producen momentos alrededor de la articulación de cadera, entonces

se puede decir que la magnitud de la fuerza sobre cada cabeza femoral durante el apoyo

bipodal, es de la mitad del peso del cuerpo (0.5 WB). Esta aproximación parte del hecho

de que la articulación del tobillo tiene que transmitir un poco más de la mitad del peso del

cuerpo hacia el pie; sin embargo, tomando en cuenta que cada extremidad inferior tiene un

peso aproximado de 1/6 de WB [27, 70], la fuerza sobre cada cabeza femoral debeŕıa ser 1/3

de WB; no obstante, los músculos de la cadera actúan para evitar el balanceo y mantener

la posición erguida del cuerpo lo que provoca que se incremente la fuerza sobre la cadera en

proporción a la actividad muscular. En nuestro estudio el paciente con el que trabajamos

teńıa un peso WB = 40 Kg = 392.40 Newtons (N).

Figura 4.1.: Simulación de apoyo sobre las dos piernas. Carga aplicada igual a la mitad del

peso del cuerpo 0.5 WB.

Aplicamos sobre la pelvis una carga de 200 N en dirección cráneo-caudal en el eje Z utilizando

la función de establecer fuerza o torque sobre el cuerpo ŕıgido dentro de la sección llamada
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restricciones ŕıgidas (Rigid constraint). Los componentes de fuerza X y Y se mantienen en

cero, al igual que los componentes de rotación Rx, Ry y Rz. Al considerar el acetábulo y el

segmento de la pelvis como un cuerpo ŕıgido, la carga se aplicó sobre el centro de masa del

elemento. La carga aplicada al modelo se incrementa con una función rampa desde 0 N hasta

llegar al valor máximo de 200 N y el tiempo de simulación fue de 1 segundo. Configuramos el

análisis como dinámico en donde la carga vaŕıa en forma lineal a través del tiempo. Seleccio-

namos los parámetros de salida del sistema, el desplazamiento de los elementos del modelo,

la presión de contacto sobre el cart́ılago articular y el esfuerzo generado en la articulación.

Realizamos el análisis utilizando FEM sobre nuestro modelo de la articulación de cadera.

Generamos un archivo .feb que contiene los datos de geometŕıa, materiales, condiciones de

frontera y más detalles del modelo. De manera continua, durante el proceso de resolución

del sistema, se genera un log file .txt que imprime los resultado de cada una de las iteracio-

nes del sistema y es una herramienta eficaz para determinar problemas de convergencia y

para conocer en qué etapa de la simulación se presentaron. Al mismo tiempo y de manera

continua se genera un plot file .xplt que contiene los resultados del análisis. La Figura 4.2

permite visualizar cual es la distribución de esfuerzos sobre la cabeza femoral en el modelo

PRE-Q al aplicar una carga de 200 N simulando una postura bipodal. El esfuerzo máximo

generado es de alrededor 3 MPa.

Figura 4.2.: Esfuerzo pre-quirúrgico sobre la cabeza femoral durante apoyo bipodal (vista

superior y corte).

Realizamos algunas pruebas en las cuales eliminamos las restricciones de algunos elementos

articulares. Al eliminar las restricciones de desplazamiento en X, Y y Z de los dos volúmenes

cartilaginosos el sistema no converge, además, se estableció un sistema con 135510 ecua-

ciones en comparación a las 101956 generadas cuando el cart́ılago estaba restringido. Este
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ligero cambió también generó un gasto computacional mayor; el tiempo de análisis fue de

0:28:28 (horas: minutos: segundos) mientras que manteniendo las restricciones, el tiempo

transcurrido en el análisis y en la reorganización de la matriz de rigidez fue de 0:12:59. El

sistema planteado como prueba no converge debido a la detección de un Jacobiano negativo

cerca del 37 % del análisis del modelo. En general, podemos observar que al considerar las

restricciones de desplazamiento en el cart́ılago, obtenemos resultados más estables dentro de

un tiempo menor de simulación. Podemos observar que en el modelo PRE-Q la carga sobre

la cabeza femoral se encuentra concentrada y lateralizada (ver Figura 4.2). En la Figura 4.3

podemos observar la presión de contacto que se genera sobre el cart́ılago articular al aplicar

una carga de 200 N simulando una postura bipodal del paciente.

Figura 4.3.: Presión de contacto pre-quirúrgica sobre el cart́ılago femoral durante apoyo

bipodal (vista superior).

En la Figura 4.4 se puede observar el contacto entre el cart́ılago femoral y acetabular y la

transferencia de esfuerzos que existe entre estos dos componentes; el acetábulo al ser con-

siderado como un cuerpo ŕıgido no presenta deformación ni esfuerzos. Por otra parte, al

conocer la presión de contacto generado en el cart́ılago, podemos estimar cuál es el área de

contacto de la articulación o en otras palabras, cual es el área de soporte de peso del cart́ılago

asociada a la superficie de contacto de la cabeza femoral. La presión de contacto generada

sobre el cart́ılago articular alcanzó un valor de 8.18 MPa y el área de contacto medida sobre

el cart́ılago fue de 103.74 mm2 (ver Figura 4.3).
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Figura 4.4.: Transmisión de cargas a través del contacto entre la superficie del cart́ılago

acetabular y el cart́ılago femoral, y entre este último y la cabeza femoral (corte

frontal).

Una vez realizada la primera prueba sobre el modelo PRE-Q, simulamos el primer escenario

sobre el modelo POST-Q. Aplicamos una carga de 200 N sobre el elemento acetabular de la

articulación en dirección vertical craneo-caudal. Las configuraciones de tiempo, restricciones

de desplazamiento, tipo de análisis y demás, se mantuvieron iguales a las establecidas en

la simulación del modelo patológico. En la Figura 4.5 podemos observar la distribución de

esfuerzos superficial generada sobre la cabeza femoral y la distribución interna de esfuerzos

al realizar un corte sobre el fémur. El esfuerzo máximo generado alcanza un valor de 1.7

MPa y se puede observar en la misma figura, un incremento en el área de contacto; en este

caso el esfuerzo no alcanza un valor tan elevado como en el modelo patológico y el área de

contacto se ha incrementado a 167.3 mm2 (ver Figura 4.6).

En la Figura 4.6 podemos ver la presión de contacto generada sobre el cart́ılago femoral en el

modelo POST-Q y el incremento en el área de contacto. En la tabla 4.1 observamos los valores

de esfuerzo efectivo, presión de contacto y área de soporte de peso sintetizados. Observamos

que al simular el comportamiento biomecánico de la articulación, luego de realizar los cortes

quirúrgicos y su reubicación articular, se obtuvo una mejora muy importante en cuanto a la

distribución de esfuerzos en función del incremento en el recubrimiento femoral.
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Figura 4.5.: Esfuerzo generado sobre el modelo POST-Q simulando apoyo sobre las dos

piernas. Vista superior y corte.

Figura 4.6.: Presión de contacto post-quirúrgica sobre el cart́ılago femoral durante apoyo

bipodal. Vista superior y ampliación de la región de contacto.
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Tabla 4.1.: Resultados de la simulación de apoyo bipodal.

Simulación de Apoyo Bipodal

Pre-quirúrgico Post-quirúrgico

Esfuerzo máximo (MPa) 3.00 1.70

Área de contacto (mm2) 103.70 167.30

Presión de contacto (MPa) 8.18 4.30
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4.2. Simulación de apoyo sobre una pierna

El apoyo monopodal estacionario presenta una situación biomecánica completamente dife-

rente, esta postura puede considerarse equivalente a la etapa de mayor carga durante el

proceso normal de marcha y además se considera como una posición frecuente en las acti-

vidades diarias [64, 33]. En esta postura el centro de gravedad de cuerpo conformado por

la cabeza, el tronco, las extremidades superiores y la extremidad inferior oscilante, cambia,

desplazándose hacia abajo con relación al centro de gravedad bipodal hasta el nivel de los

discos intervertebrales lumbares L3 y L4, y en el plano frontal se desplaza alrededor de 2.5

cm del centro alejándose del miembro de soporte [16]. El cambio de postura de una persona

provoca un cambio repentino de la ĺınea de gravedad en los tres planos corporales, generando

momentos alrededor de la articulación que son contrarrestados por las fuerzas musculares que

incrementan la fuerza resultante aplicada sobre la cadera. La variación de la ĺınea de gravedad

provoca una alteración en el brazo de palanca de la fuerza que actúa sobre la cabeza femoral.

Para determinar cuál es la fuerza resultante que actúa sobre la articulación durante el apoyo

monopodal estacionario, definimos una sumatoria de fuerzas y momentos sobre la cadera

patológica y utilizamos información radiográfica del paciente para la resolución del sistema.

Planteamos un sistema coordenado cuyo origen se localizó en el centro de la cabeza femoral

patológica. El plano transversal alberga a los ejes X y Y, el incremento positivo del eje X es en

dirección posterior-anterior y el incremento positivo del eje Y es en dirección medial-lateral

(ver Figura 3.11). Para definir las ecuaciones sobre la articulación, aplicamos la metodoloǵıa

propuesta en el trabajo de Iglic et al. [50]. Las ecuaciones de fuerza y momento planteadas

sobre la cabeza femoral de la articulación patológica apoyada en el piso se presentan a

continuación (Ecuaciones 4.1 y 4.2):∑
i=1

Fi −R + (WB −WL) = 0 (4.1)

∑
i=1

(ri × Fi) + a× (WB −WL) = 0 (4.2)

donde Fi es la fuerza que ejerce cada uno de los músculos que interviene en el equilibrio

de la articulación, R es la fuerza resultante que se aplica sobre la cadera, WB es el peso

del cuerpo y WL es el peso de la extremidad que se encuentra apoyada. Cada músculo se

considera como una ĺınea recta formada por dos puntos, uno se encuentra sobre la pelvis

y está determinado por el radio vector ri y el otro punto se encuentra conectado al fémur

y su radio vector es r′i. Las coordenadas de los vectores musculares se obtienen del trabajo

presentado por Dostal and Andrews [34] donde describen un modelo lineal, simple y preciso

de las coordenadas con las que se puede representar los puntos de acción o de conexión de los

distintos músculos de la cadera. Se consideró un brazo de palanca a de la fuerza que ejerce

(WB−WL) y se considera que el centro de gravedad del cuerpo está localizado en el mismo
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plano que el centro de la cabeza femoral o sistema de coordenadas a = (0, a, 0). La fuerza

de cada uno de los músculos se describe en la ecuación 4.3:

Fi = τiAiei (4.3)

en esta expresión se definen τi como la tensión promedio en cada uno de los músculos, Ai es

el área de la sección transversal de cada músculo y ei es el vector unitario en la dirección

de la fuerza que ejerce cada músculo. Para nuestro análisis utilizamos seis músculos: glúteo

mediano, glúteo menor, tensor fascia lata, sartorio, recto anterior y el músculo piramidal. En

la Tabla 4.2 se detallan las coordenadas de cada uno de los músculos considerados en nuestro

modelo [34], además se muestran los valores relativos del área de la sección transversal de

cada músculo, tomados de [50]. En la Figura 4.7 se puede observar los músculos considerados

en la sumatoria de momentos y fuerzas, cinco músculos en la región anterior, dos en la región

media y tres en la región posterior.

Figura 4.7.: Músculos considerados en el equilibrio articular: a) músculos abductores en la

región anterior, b) músculos flexores en la región media y c) músculos en la

región posterior.
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Tabla 4.2.: Coordenadas de los músculos sobre la pelvis y el fémur, consideradas en el

equilibrio articular. Tomados de [34].

Coord. Pelvis Coord. Fémur Área Sección

(cm) (cm) Transversal (cm2)

X Y Z X’ Y’ Z’

Recto Anterior 4.2 2.6 3.7 4.3 0.2 -41.5 0.400

Tensor Fascia lata 4.5 5.6 7.8 2.2 3.3 -43.6 0.120

α Glúteo Medio (anterior) 2.7 6.2 10.2 -1.8 7.3 -2.6 0.266

Glúteo Menor (anterior) 2.9 4.1 7.3 0.4 6.9 -2.7 0.113

Sartorio 5.1 5.0 6.8 -0.8 -4.2 -43.5 0.350

β Glúteo Medio (medio) -0.2 1.8 13.2 -1.8 7.3 -2.6 0.266

Glúteo Menor (medio) -0.4 2.0 8.8 0.4 6.9 -2.7 0.113

Glúteo Medio (posterior) -4.8 -1.5 9.7 -1.8 7.3 -2.6 0.266

γ Glúteo Menor (posterior) -2.6 0.0 7.1 0.4 6.9 -2.7 0.113

Piriformis -7.8 -4.7 5.5 -0.1 5.5 -0.1 0.100

Planteamos una sumatoria de momentos alrededor de la cabeza femoral patológica y sobre

al resto del cuerpo para determinar el brazo de palanca de (WB −WL).

a =
WBc−WLb

WB −WL

(4.4)

La ecuación 4.4 determina el valor del brazo de palanca a en función de los parámetros

radiográficos del paciente. Es aśı que b y c son determinados en función de la distancia

que existe entre las dos caderas, tomando como referencia el centro de la cabeza femoral.

La distancia interfemoral l de nuestro paciente es de 173.17 mm y los parámetros b y c se

obtienen de la siguiente relación: b = 0,24l y c = 0,50l, donde b y c son las distancias desde el

centro del sistema coordenado hasta la rodilla y hasta el pie, respectivamente (Macleish and

Charnley, 1970) citado en [50]. Consideramos además que el peso aproximado de la pierna

apoyada se puede obtener con la expresión WL = 0,16WB [27]. Si bien en nuestro modelo

hemos considerado la acción de seis músculos en el equilibrio, al plantear estas dos sumatorias

de fuerzas y momentos generamos un sistema en donde desconocemos los componentes Rx,
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Ry y Rz de la fuerza resultante sobre la articulación, además de las tensiones promedio

de cada uno de los músculos considerados en el análisis, en total tenemos 13 incógnitas

en el sistema. Para la resolución del sistema, utilizamos el método de reducción planteado

en [50] en donde se asocian las tensiones promedio de los músculos en tres grupos α, β,

γ. Cada grupo representa la acción muscular desde un punto distinto, como si tres fuerzas

globales mantuvieran el equilibrio general de la articulación, la tensión media α representa la

tensión generada por un músculo promedio ubicado en la región anterior (ver Figura 4.7-a),

β representa la acción muscular media ubicada a nivel lateral de la articulación (ver Figura

4.7-b) y γ representa la tensión media posterior (ver Figura 4.7-c) [42]. Las acciones del

glúteo medio y menor se dividieron en tres componentes, un componente anterior, medio y

posterior. La fuerza resultante obtenida al resolver el sistema de ecuaciones se muestra en la

ecuación 4.5:

R = −30,99−→x + 157,58−→y − 888,22−→z [N ]

R = 902,631[N ]

R = 2,30[WB]

(4.5)

Podemos observar en la ecuación anterior los componentes X, Y y Z de la fuerza resultante,

al igual que su magnitud total y su relación con el peso corporal del paciente. Consideramos

6 músculos en el equilibrio de la articulación y al descomponer dos de ellos en tres distintos

segmentos en definitiva hemos considerado 10 músculos en el análisis de apoyo monopodal.

Figura 4.8.: Esfuerzo generado sobre el modelo PRE-Q simulando apoyo sobre una pierna.

Vista superior y corte.

Mantenemos las restricciones de desplazamiento de los componentes de la articulación, con-

figuraciones del sistema y los parámetros del análisis, conforme a lo establecido en el sub-

caṕıtulo anterior. En primera instancia simulamos el modelo patológico, aplicamos sobre el
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acetábulo el componente vertical de la fuerza resultante calculada. Se consideró que la carga

transmitida desde el acetábulo es normal a la cabeza femoral, y se consideraron nulas las

cargas cortantes en la junta [38]. El esfuerzo generado sobre la cabeza femoral es de 7.21

MPa (ver Figura 4.8). La presión de contacto en el cart́ılago femoral alcanza los 16.83 MPa

(ver Figura 4.9) y el área de contacto se estima en 207.29 mm2.

Figura 4.9.: Presión de contacto pre-quirúrgica sobre el cart́ılago femoral durante apoyo

monopodal (vista superior).

La simulación de apoyo estático sobre una pierna en el modelo POST-Q mantiene las mismas

configuraciones de tiempo, análisis, condiciones de frontera y de carga, establecidas para la

simulación PRE-Q. Se plantearon 99908 ecuaciones y el sistema fue resuelto en 0:22:26 Horas.

El esfuerzo generado sobre la cabeza femoral POST-Q se estimó alrededor de 5.25 MPa (ver

Figura 4.10), la presión de contacto sobre el cart́ılago articular femoral se estimó alrededor

de 10.9 MPa y el área de contacto obtenida rodea los 302.14 mm2 (ver Figura 4.11).

Para estimar el comportamiento de la articulación al aplicar la fuerza resultante con sus tres

componentes X, Y y Z y estimar la influencia de los componentes cortantes, se realizó una

prueba sobre el modelo PRE-Q. Entre los componentes del vector de fuerza resultante, el

componente vertical en la dirección craneo-caudal representa el mayor aporte de la carga.

La Figura 4.12 muestra la comparación entre la distribución de esfuerzos sobre el modelo

PRE-Q durante apoyo monopodal considerando únicamente el componente vertical del vec-

tor de fuerza y aplicando el vector completo. El esfuerzo generado sobre la cabeza femoral se
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Figura 4.10.: Esfuerzo generado sobre el modelo POST-Q simulando apoyo sobre una pier-

nas. Vista superior y corte.

Figura 4.11.: Presión de contacto post-quirúrgica sobre el cart́ılago femoral durante apoyo

bipodal. Vista superior y ampliación de la región de contacto.
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mantiene en un rango de 6.8 MPa, la presión de contacto sobre el cart́ılago articular femoral

se mantiene alrededor de 17 MPa y el área de contacto cartilaginosa se mantiene alrededor

de 210 mm2. El número de ecuaciones establecidas se mantuvo en 101958 y el tiempo de

resolución del sistema se incrementó de 0:12:59 a 0:48:35 Horas. Tomando en cuenta los

parámetros de tiempo de simulación del sistema y comparando los resultados obtenidos,

optamos por considerar únicamente el componente vertical del vector de fuerza resultante

calculado.

Figura 4.12.: Aplicación del componente vertical de carga y aplicación del vector de fuerza

completo sobre el modelo PRE-Q.

La posición monopodal se considera como una postura frecuente durante la mayoŕıa de

actividades diarias; aunque no se considera un escenario de carga extrema, la fuerza resultante

sobre la cadera obtenida revela que la cadera soporta 2.30 veces el peso corporal del paciente.

Aplicamos la misma carga en el modelo PRE-Q y en el modelo POST-Q y podemos observar

una considerable mejora en la distribución de esfuerzos sobre el último. En la Tabla 4.3

se pueden observar los resultados de esfuerzo, presión y área de contacto obtenidos en la

simulación de apoyo monopodal. En esta simulación podemos notar una mejora considerable
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en el área de contacto producto de la reubicación articular lograda con las osteotomı́as

realizadas; este incremento y desplazamiento del área de soporte de peso conlleva a una

mejora substancial en la distribución de esfuerzos post-quirúrgicos, que los reduce hasta un

rango considerado como normal.

Tabla 4.3.: Resultados de la simulación de apoyo monopodal.

Simulación Apoyo Monopodal

Pre-quirúrgico Post-quirúrgico

Esfuerzo máximo (MPa) 7.21 5.25

Área de contacto (mm2) 207.29 302.14

Presión de contacto (MPa) 16.83 10.90
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4.3. Simulación de la fase de apoyo en un ciclo de marcha

El tercer escenario de simulación en nuestro estudio, consiste en la estimación del comporta-

miento biomecánico de la articulación de cadera durante un ciclo de marcha normal, que se

reduce al análisis de la fase de apoyo del pie en cada ciclo. Varios estudios se han realizado

en torno a la dinámica de la articulación de cadera, uno de los primeros e importantes fue

el desarrollado por J. P. Paul [75] quién utilizó una plataforma de fuerzas y datos cinemáti-

cos para estimar la fuerza de reacción sobre la cadera durante la marcha, y los asoció a

la actividad muscular registrada por electromiograf́ıa. Otros estudios han utilizado prótesis

instrumentadas que registran valores de fuerzas sobre la cadera y permiten validar los da-

tos obtenidos por medio de una plataforma de fuerzas. Bergmann et al. [14] por ejemplo,

reportaron el nivel de cargas que soporta la articulación durante el proceso de caminata y

carrera en dos pacientes, utilizando prótesis instrumentadas. Los resultados mostraron una

carga sobre la articulación de 280 % WB cuando un paciente caminaba a una velocidad de

1 Km/h incrementada hasta 550 % al trotar. Otras investigaciones han reportado las mag-

nitudes de las fuerzas actuantes sobre la cadera simulando un proceso de marcha; desde 2.2

WB reportado en [15] utilizando acelerómetros, hasta una fuerza de 8 WB reportado por

Rohrle et al. (1984). El uso de una plataforma de marcha para estimar las fuerzas actuantes

sobre la cadera, no siempre revela una situación o caracteŕıstica asociada a una patoloǵıa

en particular; es importante recordar que un patrón de marcha anormal, es consecuencia

de un problema biomecánico sobre la articulación coxofemoral y que esta se adapta para

responder de mejor manera a la estructura de la articulación; es decir, el patrón de marcha

de un paciente se acoplará a las caracteŕısticas de la cadera para realizar un trabajo articular

eficiente. El paciente puede presentar además otras patoloǵıas que influirán en la marcha,

o como consecuencia de la displasia, la cadera asintomática puede haberse visto forzada a

alterar su posición buscando contribuir a un desempeño biomecánico más eficiente y menos

doloroso. En nuestro caso, el médico que trató a la paciente detectó un problema de escolio-

sis, por lo tanto un análisis de marcha en un laboratorio no estimaŕıa una fuerza resultante

sobre la cadera considerando únicamente la DRC.

Para la simulación de este escenario, consideramos como punto de partida el trabajo realizado

por Bergmann et al. [13], donde se realizaron mediciones de las fuerzas de contacto generadas

sobre la cadera, utilizando implantes instrumentados, en sincrońıa con un análisis del patrón

de marcha en cuatro pacientes, durante actividades de rutina. La medición de la carga

máxima aplicada sobre la articulación durante un proceso de caminata o marcha normal

fue de 238 % WB, muy cercano al obtenido en nuestro estudio al resolver las ecuaciones de

equilibrio sobre la cadera en el apoyo monopodal. En la Figura 4.13 se observa la magnitud

de la fuerza resultante y sus componentes vectoriales promedio, obtenidos sobre los cuatro

pacientes con los que se realizó el estudio. Durante la simulación de este escenario, aplicamos

únicamente el componente vertical del vector de fuerza presentado en el estudio.
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Figura 4.13.: Fuerza aplicada sobre la cadera durante la fase de apoyo de un ciclo de marcha

normal obtenida utilizando prótesis instrumentadas sobre cuatro pacientes.

Imagen tomada y editada de [13].

El ciclo de marcha normal de una persona se puede dividir en dos pases, la fase de apoyo y

la fase de balanceo. La fase de apoyo inicia con el contacto del talón con el piso y termina

cuando los dedos del pie se despegan del mismo. Nuestra simulación se realizó sobre la fase

de apoyo del ciclo de marcha, la dividimos en 10 etapas para simularla una a una y luego

realizar una interpolación de los resultados obtenidos (ver Figura 4.14).

La rotación de la articulación de cadera durante la marcha, involucra al componente femoral

y al componente acetabular. En este escenario consideramos las rotaciones sobre el fémur en

el eje frontal, sagital y transversal y no se consideraron las ligeras rotaciones de la pelvis. En

la Figura 4.15 se esquematizan los patrones de rotación del fémur durante la simulación de la

fase de apoyo, considerando los datos presentados por Ounpuu S. en [72]. La fuerza resultante

aplicada sobre la articulación, vaŕıa desde el 66 % WB hasta un 238 % WB en el punto de

mayor carga. El rango de abducción-aducción se encuentra entre -6 y 5.5o (ver Figura 4.15-a),

el rango de flexión-extensión del fémur se encuentra entre -35 y 9o (ver Figura 4.15-b) y el

ángulo de rotación exterior-interior se encuentra entre -6 y 3o (ver Figura 4.15-c). Podemos

observar que durante la marcha la mayor cantidad de movimiento ocurre en el plano sagital.



4.3 Simulación de la fase de apoyo en un ciclo de marcha 67

Figura 4.14.: Fase de apoyo de un ciclo de marcha normal. Se divide el ciclo en 10 pasos

simulando cada uno de ellos. La etapa de apoyo inicia con el contacto del

talón y termina con el despegue del pie del piso.

Figura 4.15.: Rotación femoral durante la fase de apoyo de un ciclo de marcha: a) rotación

en el plano frontal aducción - abducción, b) rotación en el plano sagital exten-

sión - flexión, c) rotación en el plano transversal rotación externa - interna.
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El rango de movimiento y de actividad muscular se incrementa con la velocidad, partiendo de

la caminata normal hasta la velocidad en carrera. Las rotaciones del componente femoral se

realizaron manualmente, rotamos los ángulos determinados para cada fase de la simulación

de la etapa de marcha de acuerdo a la Tabla 4.4, además se muestran los valores de fuerza

aplicados en cada etapa en función del peso de cuerpo del paciente.

Tabla 4.4.: Cargas aplicadas y rotaciones sobre la articulación simulando la etapa de apoyo

en un ciclo de marcha.

Simulación de Fase de apoyo

Fuerza [ %WB] 66 195 237 209 200 200 141 83 46 29 71

Flexión - Extensión (X) -35 -33 -27 -21 -13 -6 0 6 9 6 4

Aducción - Abducción (Y) 1 2.5 5.5 6 5 4 3 2 -1 -3.5 -6

R. Interna - R. Externa (Z) 2 -4 -6 -5 -3 -3 -2.5 -2 2 3 2

Las rotaciones fueron tomadas desde los datos presentados en [72], datos obtenidos en niños

normales durante las actividades de caminar y correr, utilizando marcadores reflectivos sobre

la pelvis, muslo, pierna y pie. La Figura 4.16 muestra la distribución de esfuerzos obtenida

sobre la cabeza femoral al dividir la etapa de apoyo en 10 pasos. Podemos observar que el

esfuerzo generado se mantiene concentrado y en ciertos sectores se observa un incremento

del área de contacto. La escala de las 10 imágenes se mantiene en 6 MPa para poder realizar

una comparación visual de fácil reconocimiento. El paso 0 % representa el punto de partida

de la etapa de apoyo en el momento de contacto del talón con el piso. En el siguiente paso

el esfuerzo sobre la cabeza femoral se incrementa debido a que la persona inclina su cuerpo

aumentando la carga sobre la articulación; en este punto podemos observar que se generan

esfuerzos sobre el cenit de la cabeza femoral. Durante el 20 % de la fase de apoyo, se produce

la mayor generación de esfuerzo sobre la cabeza femoral, en este punto el cuerpo se encuentra

inclinado de mayor manera para iniciar la siguiente parte de la etapa de marcha, el esfuerzo

rodea un valor de 7 MP a y presenta dos secciones donde se generan esfuerzos excesivos. En

el 30 %, el esfuerzo empieza a disminuir acercándose a la etapa de apoyo medio de la marcha;

el patrón de distribuciones se mantuvo desde el 20 %, aunque con una notable reducción.

Durante el 40 % se alcanza la etapa de apoyo medio, donde la planta del pie se encuentra

en mayor contacto con el piso y se puede observar una disminución importante de esfuerzos

sobre la cadera. En el 50 % de la etapa, los esfuerzos generados se incrementan nuevamente,

llegando hasta 6.5 MPa; este es el segundo punto de mayor esfuerzo sobre la cadera debido

al impulso que se realiza en esta etapa para terminar la fase de apoyo medio. Durante el

60 %, el esfuerzo generado empieza a disminuir concluyendo la fase de apoyo e iniciando en

el 80 % la etapa de pre-balanceo, para concluir la fase de apoyo en el 100 %.
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Figura 4.16.: Esfuerzo pre-quirúrgico en la cabeza femoral durante la simulación de la fase

de apoyo de un ciclo de marcha dividido en 10 etapas.

La simulación de la fase de apoyo sobre el modelo POST-Q se realizó de manera similar

al realizado en el modelo PRE-Q. La carga aplicada sobre la articulación fue la misma,

consideramos el componente vertical del vector de fuerza resultante presentado en [13] y

las rotaciones femorales en los planos frontal, transversal y sagital producto de la actividad

muscular, se mantuvieron de acuerdo a los datos presentados en [72].
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Figura 4.17.: Esfuerzo post-quirúrgico en la cabeza femoral durante la simulación de la fase

de apoyo de un ciclo de marcha dividido en 10 etapas.
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Las imágenes mostradas en la Figura 4.17 mantienen una escala constante de 4 MPa para

facilitar la comparación de la distribución de esfuerzos entre las distintas etapas. En esta

simulación, el punto de mayor esfuerzo generado sobre la cabeza femoral se produce sobre

el 20 % de la fase de apoyo, alcanzando los 5.5 MPa. Durante la etapa de apoyo medio,

el esfuerzo generado también se reduce en comparación con la simulación sobre el modelo

patológico, acercándose a los 4 MPa. Al llegar al 50 % de la etapa de apoyo, se genera un

segundo pico de esfuerzos que rodea los 4.5 MPa, para disminuir hasta el fin de la simulación

del ciclo de marcha. Desde el 0 % de la simulación, se puede observar un incremento impor-

tante en el área de distribución de esfuerzos. Del 10 % al 20 %, intervalo donde se genera

una mayor cantidad de esfuerzos sobre la cabeza femoral, se puede observar en el modelo

POST-Q, un incremento grande en el área de soporte. Desde el 30 % al 50 % se observa que el

área de contacto tiene un patrón similar, y se reduce levemente a medida que avanza el ciclo

de marcha. Desde el 60 % en adelante se observa una reducción en los esfuerzos generados;

además, al mantener la escala en 4 MPa los esfuerzos son leves entre el 80 % y 90 %, para

incrementarse en el 100 % al despegar el pie del piso.
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4.4. Discusión

APOYO BIPODAL

El análisis biomecánico utilizando elementos finitos de la articulación de cadera con secuelas

de displasia nos ha permitido cuantificar la distribución de esfuerzos sobre el modelo patológi-

co y realizar una predicción de la futura distribución de esfuerzos sobre un modelo POST-Q

construido a partir de los procesos planificados y realizados por el cirujano ortopedista que

trata al paciente. Las simulaciones en los tres escenarios propuestos han revelado que las

osteotomı́as femoral y periacetabular planificadas y realizadas, proporcionan una mejora

biomecánica importante de la distribución de esfuerzos sobre la articulación coxofemoral.

Figura 4.18.: Comparación de esfuerzos generados sobre la cabeza femoral y el cart́ılago

articular en el escenario de apoyo bipodal, PRE-Q y POST-Q
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Tabla 4.5.: Resultados de la simulación de apoyo bipodal.

Pre-quirúrgico Post-quirúrgico

Esfuerzo máximo (MPa) 3.00 1.70

Área de contacto (mm2) 103.70 167.30

Presión de contacto (MPa) 8.18 4.30

La simulación del escenario de posición bipodal demostró una mejora muy importante en

el comportamiento biomecánico del modelo POST-Q, el máximo esfuerzo generado sobre la

cabeza femoral es reducido en un 43 %, el área de soporte de peso presenta un incremento

del 61.2 % y la presión de contacto sobre el cart́ılago articular femoral es reducido en un

47.4 %. El área de soporte presenta un importante incremento además de un desplazamiento

en dirección posterior-anterior que evita que la carga se aplique sobre una sección disminuida,

concentrada y lateralizada como en el modelo patológico de la articulación. En la Tabla 4.5

se observan los resultados obtenidos en la simulación de este primer escenario además en la

Figura 4.18 se muestra el esfuerzo generado sobre la cabeza femoral en el modelo patológico

y en el modelo de la reubicación articular, de igual manera se observa la presión de contacto

generada sobre el cart́ılago femoral.

APOYO MONOPODAL

En la simulación del apoyo estático monopodal considerado como una postura importante en

el desarrollo de actividades diarias normales, se puede observar una mejora muy importante

sobre el modelo de la reubicación articular: el máximo esfuerzo generado sobre la cabeza

femoral presenta una reducción del 27.1 %, además de un incremento de 45.7 % en el área

de contacto y una reducción de 35.2 % en la presión de contacto. La diferencia en los

resultados al considerar únicamente el componente vertical del vector de fuerza es mı́nima y

se han realizado pruebas al aplicar los tres componentes del vector obteniendo como resultado

únicamente un incremento en el costo computacional. En la Figura 4.19 y en la Tabla 4.6 se

presentan los resultados obtenidos en el segundo escenario de simulación.
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Figura 4.19.: Comparación de esfuerzos generados sobre la cabeza femoral y el cart́ılago

articular en el escenario de apoyo monopodal, PRE-Q y POST-Q.

Tabla 4.6.: Resultados de la simulación de apoyo monopodal.

Pre-quirúrgico Post-quirúrgico

Esfuerzo máximo (MPa) 7.21 5.25

Área de contacto (mm2) 207.29 302.14

Presión de contacto (MPa) 16.83 10.90
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FASE DE APOYO DURANTE LA MARCHA

Para la simulación de la fase de apoyo de la marcha normal, se dividió esta fase en 10 partes

y se aplicaron los datos de carga obtenidos del trabajo de Bergmann et al. [13]. Los resul-

tados indican que la cadera patológica soporta una carga bastante elevada en comparación

con el modelo POST-Q. La articulación patológica presenta un área de contacto reducida y

aplicada sobre un segmento concentrado y lateralizado.

El esfuerzo sobre la cabeza femoral en el modelo patológico alcanza niveles superiores a los

6 MPa lo que se relaciona directamente con un área de soporte de peso disminuida. Los

resultados de las simulaciones sobre el modelo POST-Q presentan una mejora notable del

área de soporte de peso, presentando un incremento importante del mismo y reduciendo el

esfuerzo generado sobre la cabeza femoral. La Figura 4.20 muestra la interpolación de los

valores de esfuerzo generados en el modelo PRE-Q en el eje vertical izquierdo y la fuerza

aplicada sobre la cadera en cada etapa de la simulación, en el eje vertical derecho [13].

Figura 4.20.: Interpolación de esfuerzos generados sobre la cabeza femoral en el modelo

PRE-Q durante la fase de apoyo de la marcha. Carga aplicada en función del

peso del cuerpo sobre la cadera, valores tomados de [13].
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Tabla 4.7.: Resultados de esfuerzo máximo, presión y área de contacto en el modelo PRE-Q

simulando la etapa de apoyo en un ciclo de marcha.

Fase de Fuerza Esfuerzo Presión de Área de

Apoyo ( %) Aplicada [ %WB] Máximo (MPa) Contacto (MPa) Contacto (mm2)

0 66 4.38 10.42 94.90

10 195 6.37 14.72 148.1

20 237 6.89 19.30 192.6

30 209 5.54 15.61 252.8

40 200 4.53 11.59 234.7

50 200 6.20 14.79 202.6

60 141 6.04 15.67 151.3

70 83 4.06 9.10 166.6

80 46 3.75 8.51 88.4

90 29 2.29 4.73 111.7

100 71 3.59 8.91 167.8

La Tabla 4.7 resume los valores de esfuerzo máximo generado sobre la cabeza femoral y la

presión y área de contacto en el cart́ılago articular femoral en cada etapa de la fase de apoyo,

además se muestran los valores de carga aplicados en la cadera en función del peso corporal.

La Figura 4.21 muestra la interpolación de los resultados de esfuerzo máximo generados

sobre la cabeza femoral en el modelo POST-Q sobre el eje vertical izquierdo, y las cargas

aplicadas sobre la articulación, en el eje vertical derecho tomados de [13]. El esfuerzo máximo

generado en el 20 % de la fase de apoyo rodea los 5.34 MPa al aplicarse 237 %WB sobre la

articulación. La Tabla 4.8 muestra los valores de esfuerzo máximo, la presión y el área de

contacto sobre el cart́ılago articular femoral en cada etapa de la simulación.
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Figura 4.21.: Interpolación de esfuerzos generados sobre la cabeza femoral en el modelo

POST-Q durante la fase de apoyo de la marcha. Carga aplicada sobre la

cadera en función del peso del cuerpo, valores tomados de [13].

Tabla 4.8.: Resultados de esfuerzo máximo, presión y área de contacto en el modelo POST-Q

simulando la etapa de apoyo en un ciclo de marcha.

Fase de Fuerza Esfuerzo Presión de Área de

Apoyo ( %) Aplicada ( %WB) Máximo (MPa) Contacto (MPa) Contacto (mm2)

0 66 3.41 6.98 136.0

10 195 5.36 11.80 188.0

20 237 5.37 11.67 315.9

30 209 4.39 10.60 317.4

40 200 4.15 7.66 342.6

50 200 4.72 8.81 292.4

60 141 4.29 8.99 269.7

70 83 2.93 5.22 268.7

80 46 2.27 4.71 193.3

90 29 2.05 4.34 124.6

100 71 2.98 7.16 198.3
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La Figura 4.22 muestra una interpolación de los resultados obtenidos en cuanto a los esfuer-

zos que se han generado en el modelo PRE-Q Y POST-Q simulando la fase de apoyo en

un ciclo de marcha. Como podemos observar en la gráfica el modelo POST-Q presenta una

mejora notable del comportamiento biomecánico. En el punto de mayor carga (20 % de la

fase de apoyo), en el modelo post quirúrgico, el esfuerzo máximo generado rodea los 5 MPa,

valor considerado en la literatura como normal, y representa una reducción de esfuerzo sobre

la cabeza femoral del 20.2 % .

Figura 4.22.: Comparación de esfuerzos generados sobre la articulación de cadera durante

la fase de apoyo de un ciclo de marcha, en el modelo PRE-Q y POST-Q.

En los puntos de mayor carga, entre el 20 y el 70 % de la fase de apoyo, el área de soporte

de peso se ve incrementada en el modelo POST-Q logrando distribuir de mejor manera las

cargas que se transfieren desde el tronco del cuerpo hacia las extremidades inferiores (ver

Figura 4.24). La disminuida cobertura femoral producida por la DRC, puede provocar en un

futuro la aparición de osteoartrosis en la cadera debido al desgaste del tejido cartilaginoso

al soportar grandes cargas en un área disminuida. El paciente con el que hemos trabajado

en este estudio es una persona joven que no presentaba lesiones irreversibles sobre el cart́ıla-

go articular, no obstante, la intervención quirúrgica busca eliminar la displasia, mejorar la

distribución de esfuerzos sobre la cadera y aśı, extender el tiempo de vida de la articulación

evitando un desgaste temprano del cart́ılago articular. Al mejorar el comportamiento bio-

mecánico de la articulación, buscamos evitar un reemplazo de cadera a un paciente en edad

temprana. Esta necesidad quirúrgica además requeriŕıa procedimientos periódicos en el futu-

ro debido al tiempo de vida de la prótesis, traduciéndose en una afección al estilo y calidad
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de vida del paciente. Mientras más joven es el paciente que requiere un reemplazo de ca-

dera más intervenciones en el futuro requerirá como parte del proceso de control y reemplazo.

Los resultados obtenidos en este estudio contribuyen a la evaluación del procedimiento

quirúrgico realizado para corregir las secuelas de la displasia. Los valores de esfuerzo ob-

tenidos se encuentran dentro de los rangos presentados en la literatura; si bien varios autores

han desarrollado estudios de diversas patoloǵıas, la magnitud de los esfuerzos presentados

en una cadera normal rodean los 5 MPa. [74, 19, 46]. Aunque las simulaciones desarrolladas

sobre el modelo POST-Q no tienen en cuenta factores adicionales a la reubicación articular

realizada en el procedimiento quirúrgico, esta estimación si permite visualizar el cambio en

el comportamiento biomecánico que se produce tras el cambio anatómico realizado. Aunque

se han desarrollado diversos modelos del comportamiento mecánico del cart́ılago articular,

en este estudio se consideró al cart́ılago como un cuerpo sólido isotrópico incompresible,

que responde de una manera estable dentro de un rango de esfuerzos fisiológicos normales,

al comparar su respuesta con los resultados obtenidos en pruebas mecánicas in-vitro. Los

valores de presión de contacto generados en el modelo PRE-Q demuestran un excesiva carga

sobre el cart́ılago articular; aunque los valores son elevados, se puede observar una impor-

tante reducción en el modelo POST-Q, acercándose a estimaciones como la presentada por

Anderson et al. [7], en la que reportaron niveles de presión de hasta 10 MPa durante la

marcha, o al trabajo presentado por Chegini et al. [25] en la que se reportó una presión

de contacto sobre el cart́ılago articular de hasta 9.92 MPa durante la marcha. Los valores

elevados de presión sobre el cart́ılago comprueban la alta relación que tiene la DRC con la

osteoartrosis [67, 85] (ver Figura 4.23). Tras mejorar el balance entre las cargas que actúan

en la cadera, además de la relación entre el hueso y el cart́ılago, las presiones de contacto en

el cart́ılago en el punto de mayor carga (20 % de la fase de apoyo) se redujeron en un 42 %,

de 19.36 MPa a 11.11 MPa (ver Figura 4.23).

El área de soporte de peso se incrementó considerablemente en el modelo POST-Q, acercándo-

se a los valores presentados en la literatura alrededor de 300 mm2 y que se consideran como

un área de contacto normal [7]. Este incremento del área de contacto conlleva a una dismi-

nución de la presión de contacto en el cart́ılago y a una reducción en el esfuerzo generado

sobre la cabeza femoral, demostrando que al tener un área de contacto mayor producida por

la reubicación articular, se mejora el comportamiento de la articulación desde el punto de

vista biomecánico (ver Figura 4.24). Se puede traducir lo que se observa en esta figura como

una caracteŕıstica biológica de la articulación de cadera; el área de contacto se agranda en

el periodo donde los niveles de carga son más elevados buscando proporcionar una mejor

distribución de cargas.

El fémur fue modelado como un material isotrópico lineal elástico [54]. Los valores de fuerza

aplicados se obtuvieron del estudio realizado por Bergmann et al. en [13] y no se conside-
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Figura 4.23.: Contraste entre la presión de contacto en el modelo patológico y sobre el

modelo de la reubicación articular, ambos durante la fase de apoyo de un

ciclo de marcha.

Figura 4.24.: Comparación del área de contacto pre y post-quirúrgica durante la fase de

apoyo en la marcha.
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raron los componentes cortantes de la fuerza resultante aplicada sobre la articulación. Los

resultados de esfuerzos obtenidos demuestran un incremento considerable dentro del 20 % al

70 % de la fase de apoyo. En la simulación del ciclo de marcha, se tomaron en cuenta las

rotaciones articulares de una persona asintomática y no se consideraron las ligeras rotaciones

del acetábulo. El modelamiento del cart́ılago articular, como un volumen de espesor cons-

tante, no presenta mayor variabilidad en los resultados como ya se ha demostrado en [8];

también se buscó mantener un óptimo contacto entre los componentes óseos y cartilaginosos

y aunque existen algunas ligeras irregularidades en el contacto del cart́ılago acetabular y

femoral, los resultados no se ven alterados por esta causa.

El ángulo de anteversión femoral para una articulación de cadera normal tiene un rango entre

7 y 18o; por un lado Bronzino et al. [21], establecen un ángulo de 7.5o promedio para una

persona adulta y Nordin et al. [70] establecen un ángulo de 12o como normal. Para pacientes

jóvenes como en nuestro caso de estudio, el cirujano ortopedista ha determinado que un

ángulo ideal estaŕıa alrededor de 16o. Realizamos algunas pruebas adicionales sobre el mo-

delo POST-Q con el fin de determinar si la osteotomı́a femoral realizada fue la mejor opción

desarrollable sobre el paciente. El ángulo de anteversión femoral antes de la ciruǵıa era de

52o, y el modelo POST-Q se basó en una rotación de 25o planteada por el cirujano que trata

al paciente, reduciendo el ángulo a 27o. Si bien la cobertura femoral mejoró en gran medida

gracias a la osteotomı́a periacetabular, simulamos el comportamiento biomecánico de la ar-

ticulación dentro de un rango de rotación comprendido entre 40 a 10o de anteversión femoral.

Esta prueba la realizamos únicamente sobre el punto de mayor carga de la fase de apoyo del

ciclo de marcha (20 %). Es importante notar que la rotación femoral realizada en el modelo

no tiene ninguna limitante, mientras que durante la ciruǵıa real, el cirujano puede encontrar-

se con distintos factores restrictivos no visibles en la simulación. En la Figura 4.25 podemos

observar el esfuerzo máximo generado sobre la cabeza femoral y la presión de contacto sobre

el cart́ılago articular femoral. La gráfica demuestra que al rotar el fémur hasta los 27o se

obtiene una mejora considerable en la distribución de esfuerzos pero se puede ver que el

mejor resultado se conseguiŕıa al girar el fémur hasta conseguir un ángulo de anteversión

alrededor de 16o.

Los resultados obtenidos en este estudio han mostrado cuál es la distribución de los esfuer-

zos sobre una articulación de cadera con secuelas de displasia y cuál seŕıa la distribución de

carga después de realizar un proceso quirúrgico espećıfico.

El análisis del comportamiento articular de la cadera se ha realizado desde muchas perspec-

tivas. Algunos autores han realizados modelos computacionales y matemáticos simplificando

la geometŕıa articular [51, 64, 67]. En el trabajo presentado por Mavcic et al. [51], utilizaron

un modelo matemático estático de una postura monopodal, basado en radiograf́ıas ante-
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Figura 4.25.: Rotación del fémur proximal simulando distintas variaciones angulares en la

planificación quirúrgica en el punto de mayor carga en la marcha (20 % de la

fase de apoyo).

roposteriores. Se reportó un esfuerzo máximo normalizado en función del peso corporal de

7.1 KPa en una articulación displásica y 3.5 KPa en una normal. En el trabajo presentado

por Daniel et al. en [31], estimaron el esfuerzo máximo sobre el área de soporte de peso a

partir de monogramas que permiten tener una estimación rápida utilizando los parámetros

radiográficos del paciente. Genda et al. [39] analizaron 112 caderas normales y 66 con dis-

plasia, utilizando un modelo tridimensional ŕıgido de resorte basado en FEM. La superficie

acetabular se consideró esférica y al aplicar una carga de 4.3 veces el peso del cuerpo, el valor

de esfuerzo máximo promedio en las articulaciones normales se acercó a 4 MPa, mientras en

las caderas displásicas el esfuerzo máximo rodeó los 16 MPa.

Estudios realizados in-vivo han revelado esfuerzos sobre la cadera durante la realización de

distintas actividades. Hodge et al. [46], utilizaron una prótesis instrumentada formada por

un grupo de sensores de presión dentro de la cabeza femoral y se obtuvieron datos durante

la ciruǵıa, recuperación, rehabilitación y actividad normal del paciente hasta por un año

después de la ciruǵıa. Se reportaron niveles de esfuerzo compresivo de alrededor 20 MPa en

la articulación de cadera. El esfuerzo de contacto reportado en la fase de apoyo en la marcha

normal alcanzó un valor de 6.72 MPa al aplicar una carga de 103 % del peso corporal, mien-

tras que el pico de esfuerzo generado durante la acción de levantarse de una silla rodeó los 8

MPa seis meses después de la ciruǵıa y rodeó los 18 MPa un año después. Bergmann et al.

[13] realizaron mediciones de las cargas que actúan sobre la cadera in-vivo y las sincronizaron
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con datos obtenidos por análisis de marcha y plataforma de fuerzas sobre cuatro pacientes

durante el desarrollo de actividades normales diarias. Los resultados mostraron una carga

promedio sobre la articulación de 238 % del peso corporal cuando se caminaba a una ve-

locidad alrededor de 4 Km/h y una carga máxima de 260 % cuando se desciende gradas.

Hay que considerar que las prótesis tienen una superficie esférica y que el contacto articular

mejora en comparación con las particularidades geométricas presentes en la anatomı́a de una

articulación natural.

Estudios in-vitro como el presentado por von Eisenhart et al. [35], reportaron los valores

máximos de presión sobre el cart́ılago articular obtenidos mediante el uso de peĺıculas sen-

soras de presión sobre doce espećımenes sin lesiones en el cart́ılago. Los valores obtenidos

rodearon los 7.00 MPa cuando se aplicó el 50 % del peso del cuerpo y alcanzó los 9.00 MPa

cuando se aplicó el 300 % del peso corporal. En el trabajo presentado por Afoke et al. [4],

se obtuvo una presión de alrededor 10.00 MPa al aplicar 350 % del peso corporal, utilizando

de igual manera sensores de presión sobre cinco articulaciones de cadera de cadáveres y se

representaron tres instantes de la fase de apoyo de un ciclo de marcha. Anderson et al. [7]

desarrollaron pruebas experimentales sobre una articulación de cadera de un cadáver utili-

zando sensores de presión para validar los resultados de esfuerzo de contacto obtenidos por

un modelo 3D de elementos finitos. Los sensores brindaron un valor de esfuerzo de contacto

promedio máximo alrededor de 10 MPa y se estimó un área de contacto entre 321.9 y 425.1

mm2, mientras el modelo presentó un esfuerzo de contacto máximos en el rango de 10 a

12 MPa y un área de soporte entre 304.20 y 366.10 mm2 durante la simulación de marcha

normal. En este modelo se representó el cart́ılago articular como un material hiperelástico

incompresible Neo-Hookean y el hueso trabecular y cortical como un material isotrópico hi-

poelástico. Adams and Swanson [3] insertaron once transductores piezoeléctricos de presión,

distribuidos sobre la superficie acetabular en nueve articulaciones de cadáveres sin historial

de alguna afección en el cart́ılago o en el hueso. Simulando seis instantes de un ciclo normal

de marcha, se observó una presión máxima generada de 4.93 a 9.57 MPa durante el punto

de aplicación de mayor carga. Las cargas aplicadas sobre la articulación fueron tomadas del

trabajo de Paul J. P. [75] y se consideraron las rotaciones del fémur y de la pelvis en la marcha.

La simulación de escenarios quirúrgicos con la ayuda de métodos numéricos y computaciona-

les, ha brindado importantes resultados acerca del comportamiento biomecánico de la cadera.

En el trabajo presentado por Iglic et al. [49], estimaron los esfuerzos generados en la cadera

después de desarrollar una osteotomı́a periacetabular, utilizando un modelo matemático 3D

considerando una forma esférica de la articulación. Los resultados mostraron una disminu-

ción desde 3 MPa a menos de 2 MPa, relacionada al incremento del área de soporte de peso.

Simularon distintos ángulos de cobertura femoral, determinando que además de una rotación

acetabular para mejorar el recubrimiento, la rotación de toda la articulación en dirección

medial ayuda a disminuir en mayor medida el esfuerzo articular. En el trabajo presentado
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por Pfeifer et al. [76], calcularon la fuerza media aplicada sobre la cadera después de una

osteotomı́a pélvica de Salter. En este estudio realizaron pruebas mecánicas sobre un modelo

de la pelvis y el fémur proximal de un paciente con displasia severa. El modelo pre-quirúrgico

fue construido a partir de imágenes obtenidas por tomograf́ıa computarizada de un niño de

8 años y el modelo post-quirúrgico simuló la osteotomı́a. Utilizaron sensores de presión sobre

la superficie acetabular y un robot aplicó las cargas y torques sobre el modelo simulando una

postura monopodal. Aplicaron la cuarta parte del peso total del niño (180 N) y realizaron

un aproximación lineal para determinar la fuerza resultante sobre la cadera. Los resultados

señalaron una reducción de 270 % a 120 % del peso corporal del paciente sobre la articulación

en el modelo post-quirúrgico. Los valores de fuerza en el modelo pre-quirúrgico se encuen-

tran dentro de los rangos obtenidos por Bergmann et al. [13] durante la marcha y en nuestro

estudio, durante el apoyo monopodal, obtuvimos un valor de carga sobre la cadera alrede-

dor de 230 % del peso corporal, acercándose bastante a los valores reportados en la literatura.

Aplicando un método de análisis por elementos discretos, Abraham et al. en [2] estimaron el

esfuerzo de contacto sobre el cart́ılago y lo contrastaron con un análisis por elementos finitos.

El primero método presentó un área de contacto 7.5 % menor y se determinó un rango de

esfuerzos máximos entre 9.8 a 13.6 MPa durante la marcha normal. Los patrones de carga

utilizados en la simulación de los escenarios fueron tomados del trabajo de Bergmann et

al. [13], en general una carga de 800 N fue aplicada en dirección vertical sobre el centro de

la cabeza femoral de un modelo construido desde imágenes por tomograf́ıa computarizada

considerando hueso cortical y cart́ılago articular. Por otro lado, Abraham et al. [1] simularon

un procedimiento de retroversión acetabular con osteotomı́a periacetabular, cuyos resultados

mostraron que el aumento en cobertura femoral, puede incrementar los esfuerzos sobre el

cart́ılago en razón de las irregularidades geométricas que entran en contacto en la articu-

lación. Los resultados sobre un modelo espećıfico del paciente, mostraron una reducción de

alrededor 15 % en el área de contacto y un incremento del 25 % del esfuerzo de contacto si-

mulando el golpe de talón durante la marcha. Al simular el mismo escenario sobre un modelo

idealizado en cambio, el área de contacto se incrementa un 7 % y el esfuerzo de contacto se

redujo en un 5 %. La influencia de la geometŕıa utilizada en la representación del cart́ılago

articular influye en los resultados obtenidos, en nuestro estudio generamos el volumen car-

tilaginoso en función de la geometŕıa ósea del paciente, lo que eventualmente nos permite

tener resultados más cercanos a la realidad [8].

Russell et al. en [82], utilizaron FEM sobre un modelo espećıfico del paciente. Se modelaron 6

caderas displásicas y 5 asintomáticas a partir de tomograf́ıas computarizadas, y se simuló un

ciclo de marcha normal, obteniendo valores de presión de contacto sobre el cart́ılago femoral

en un rango entre 3.56 y 9.88 MPa en un paciente con displasia de cadera, mientras que la

presión de contacto en una articulación normal se estimó entre 1.90 MPa y 7.38 MPa. Se en-

contró una significante diferencia en la magnitud de la máxima presión sobre la articulación
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patológica y normal, además se observa que los esfuerzos máximos no siempre coinciden con

los puntos de mayor carga en el ciclo de marcha como consecuencia de las irregularidades

óseas que entran en contacto. Como una referencia del comportamiento biomecánico de una

cadera normal, Harris et al. en [40] determinaron los esfuerzos de contacto generados en el

cart́ılago durante caminata, ascenso y descenso de escaleras, sobre un grupo de pacientes

sin historial de alguna afección en la cadera. Los resultados revelaron un esfuerzo máximo

de 7.52 ± 2.11 MPa durante la fase de contacto del talón en la marcha normal, aplicando

una carga de 233 % del peso corporal en base al estudio de Bergmann et al. [13], hasta un

valor de 8.66 ± 3.01 MPa durante el ascenso de escaleras. El cart́ılago fue modelado como un

material homogéneo, isotrópico e incompresible y el hueso cortical como elástico isotrópico

homogéneo. Anderson et al. [8] investigaron la variación en los resultados producto de mane-

jar distintos tipos de geometŕıas del cart́ılago articular. Los resultados mostraron, simulando

un ciclo de marcha, que al trabajar con un volumen generado a partir de las superficies adya-

centes como se realizó en nuestro modelo, se reduce ligeramente el esfuerzo máximo generado

sobre el cart́ılago a la vez que se observa una reducción en el área de contacto, comparando

los resultados a los obtenidos utilizando un modelo del cart́ılago construido desde RMN.

Simulando un ciclo de marcha, la presión máxima en el cart́ılago sobre el modelo espećıfico

del paciente se acercó a 13 MPa y el área de contacto rodeó los 1700 mm2, y en el modelo

con espesor constante la presión máxima rodeó los 12 MPa y el área de contacto rodeó los

1300 mm2. Sin embargo, el trabajar con un volumen generado a partir de las caracteŕısticas

morfológicas superficiales de la cabeza femoral y el acetábulo, proporciona mejores resulta-

dos que al eliminar irregularidades e idealizar la superficie como una esfera perfecta.

Los valores de esfuerzo máximo, presiones de contacto y áreas de soporte de peso, obtenidos

en nuestro estudio se encuentran dentro de los rangos sugeridos en la literatura (ver Figura

4.26). El modelo espećıfico de la cadera del paciente fue construido a partir de imágenes

TAC, y se adicionó un volumen de espesor casi constante representando el cart́ılago arti-

cular, considerando los estudios que han demostrado que este método entrega resultados

confiables [8]. El modelo POST-Q partió del modelo patológico y se simuló la reubicación

articular propuesta por el cirujano ortopedista. Los ángulos de rotación aplicados en este

estudio fueron considerados en la planificación quirúrgica y de igual manera fueron aplicados

en la ciruǵıa reconstructiva. Es importante tener en cuenta que el procedimiento quirúrgico

presenta limitantes durante su desarrollo en donde pueden requerirse variaciones no consi-

deradas en la planificación.

El tejido óseo en general fue modelado como un material elástico isotrópico, considerando la

magnitud, frecuencia y aceleración de cargas como normales y de bajo rango, este modelo

constitutivo responde de una manera adecuada al sistema planteado. El cart́ılago articular

fue caracterizado como un material hiperelástico incompresible Neo-Hookean, considerando

las pruebas realizadas por Park et al. en [73], este material presentó una curva esfuerzo-
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Figura 4.26.: Resultados de esfuerzo máximo sobre la cabeza femoral, presión y área de

contacto sobre el cart́ılago articular pre y post-quirúrgicos.

deformación similar a la obtenida por pruebas mecánicas ćıclicas, considerando la frecuencia

y magnitud de carga utilizada en nuestro trabajo. El patrón de cargas aplicado en los tres

escenarios de simulación planteados, se encuentra reportado en la literatura como normal

durante la marcha. Para la simulación de apoyo bipodal, aplicamos la mitad del peso del

cuerpo sobre la articulación. Para simular de apoyo monopodal calculamos la fuerza resul-

tante que se genera sobre la articulación por la acción muscular que actúa en el equilibrio

articular. En este caso obtuvimos un vector de carga con una magnitud en el eje vertical

de 230 % del peso corporal, valor de carga aceptado en la literatura. Para el cálculo de la

fuerza resultante, consideramos la acción de 6 músculos como vectores de fuerza aplicados

sobre la articulación de acuerdo a los datos presentados por Dostal and Andrews [34]. En la

simulación de la fase de apoyo de un ciclo de marcha normal, utilizamos los datos de carga
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presentados por Bergmann et al. [13], resultados ampliamente aceptados en la literatura, y

las rotaciones articulares presentadas por Ounpuu S. en [72].

Entre las limitantes de nuestro modelo podemos nombrar la caracterización de los compo-

nentes articulares, si bien estos modelos proporcionan resultados confiables dentro del rango

de cargas aplicadas, se podŕıa utilizar una distinta caracterización buscando un compor-

tamiento más cercano a la realidad. Las cargas aplicadas y las rotaciones articulares en la

simulación de la fase de apoyo en la marcha se obtuvieron de la literatura. Para aplicar cargas

y ángulos reales del paciente al modelo, requeŕıamos de información cinética y cinemática

del patrón de marcha antes de realizar la ciruǵıa. Tomando en cuenta que este trabajo es un

estudio predictivo del comportamiento biomecánico, es posible simular la fase de apoyo de

la marcha considerando un patrón de cargas de marcha normal siempre y cuando se aplique

el mismo patrón sobre el modelo PRE-Q y POST-Q, para poder comparar los resultados

obtenidos de manera objetiva. Las irregularidades morfológicas de la superficie femoral y

acetabular y por ende, las del cart́ılago articular en nuestro modelo, pueden provocar que

se generen picos de esfuerzo en algunas regiones de contacto como se puede observar en la

Figura 4.10. La distribución de esfuerzos al utilizar esta geometŕıa, permite acercarse más a

un comportamiento real de la articulación, mientras que al idealizar la superficie de contacto

del cart́ılago, se reducen los esfuerzos generados en función de que existe un mejor contacto

y área de soporte de peso, como ya se mostró en [8].

Previos estudios han revelado un rango de esfuerzos sobre la cadera bastante variable como

se ha mencionado antes. Utilizando distintos métodos, experimentales y numéricos, se han

obtenido resultados variables que sugieren que el máximo esfuerzo de contacto sobre una

articulación normal está en el rango de 2 a 10 MPa y en articulaciones con distintas patoloǵıas

desde 5 a 20 MPa, según Brand et al. en [19]. En la Figura 4.26 podemos observar los

resultados obtenidos en nuestro estudio que indican la mejora biomecánica producida por la

reubicación articular durante la osteotomı́a acetabular y femoral planificada y realizada por

el cirujano. Si bien los valores se mantienen en un rango aceptado en la literatura, se puede

observar que existe una mejor distribución de esfuerzos en el modelo POST-Q en función de

un incremento del área de soporte de peso.





5. Conclusiones y perspectivas

En este trabajo se ha desarrollado un estudio de caso donde se compara la distribución de

esfuerzos pre quirúrgicos sobre un modelo espećıfico de la articulación de cadera de un pa-

ciente con secuelas de displasia y post-quirúrgicos sobre un modelo de la reubicación articular

considerando el procedimiento quirúrgico que el cirujano ortopedista que trata al paciente,

planteó para la corrección de la patoloǵıa. El análisis numérico fue desarrollado utilizando el

método de elementos finitos sobre un modelo 3D espećıfico del paciente construido a partir

de las imágenes obtenidas por TAC. Nuestro trabajo forma parte del proyecto de escenarios

quirúrgicos virtuales y el desarrollo de esta metodoloǵıa busca convertirse en una herramien-

ta en el diagnóstico de una patoloǵıa, la planificación y la evaluación quirúrgica.

El estimar el comportamiento biomecánico de la articulación patológica del paciente nos

brinda información muy importante acerca de su realidad y brinda un punto de apoyo adi-

cional al cirujano para determinar cuál puede ser el procedimiento quirúrgico más indicado

para tratar la patoloǵıa. Si bien el proceso de rehabilitación y recuperación del paciente

después de haber sido sometido a una intervención quirúrgica es un factor primordial en

la estabilización de la articulación coxofemoral [46], el comportamiento biomecánico de la

articulación puede ser estimado y cuantificado utilizando esta metodoloǵıa, permitiéndonos

tener un acercamiento a la biomecánica futura de la cadera considerando la reubicación ar-

ticular planificada.

Los resultados obtenidos en este trabajo se encuentran dentro de los rangos establecidos en la

literatura. Las simulaciones de los tres escenarios propuestos, reflejan una mejora substancial

en la distribución de esfuerzos que podŕıan generarse sobre la articulación POST-Q y a la vez

revelan un elevado esfuerzo sobre el fémur y el cart́ılago articular en la articulación de cadera

displásica. Desde el punto de vista biomecánico, este exceso de esfuerzos es el responsable

de que la DRC frecuentemente se asocie con la osteoartrosis. La cobertura disminuida de la

cabeza femoral conlleva a que en el modelo PRE-Q exista un exceso de carga sobre la región

posterior superior de la cabeza femoral. La predicción del comportamiento biomecánico fu-

turo es consistente con el estado del arte, donde se demuestra que los esfuerzos generados

sobre la cadera pueden reducirse con una reubicación articular. La distribución de esfuerzos

en general pasó de estar concentrada en la región posterior medial de la cabeza femoral a un

área de contacto mayor ubicada en la parte superior de la cabeza femoral en dirección lateral

- medial. Es dif́ıcil comparar nuestros resultados con los presentados en distintas investiga-
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ciones debido al modelo espećıfico de la articulación del paciente con el que trabajamos, la

caracterización de los materiales, las caracteŕısticas particulares de la patoloǵıa y algunas

simplificaciones consideradas en el análisis.

Varios trabajos investigativos se han realizado en torno a la displasia de cadera en jóvenes

y adultos pero es imprescindible buscar un mayor conocimiento de la biomecánica de las

articulaciones y del sistema musculo esquelético en general. Es importante realizar un análi-

sis individualizado con cada paciente, en razón a las particularidades que cada patoloǵıa

presenta, además, la estructura articular displásica tiene un rango de variación muy grande

y la valoración radiográfica no es suficiente para predecir la mejora en cuanto a distribución

de cargas; es ah́ı donde la adición de un análisis biomecánico se presenta como una herra-

mienta valiosa para mejorar los resultados quirúrgicos. Este trabajo y el enfoque del grupo

de investigación GIBM-UN se dirige hacia el análisis y el diseño de herramientas, prótesis e

implantes personalizados con el fin de presentar una solución idónea y precisa a las necesi-

dades espećıficas de los pacientes con diferentes patoloǵıas.

El problema de investigación que surge en torno a la manera de estimar la mejora biomecáni-

ca, producto de una intervención quirúrgica para el tratamiento de una cadera con secuelas

de displasia, ha sido atacado en nuestro trabajo, realizando un análisis biomecánico pre y

post-quirúrgico de la distribución de esfuerzos sobre la cadera utilizando el método numérico

de elementos finitos. Hemos analizado el comportamiento articular de una manera objetiva,

sobre el modelo articular patológico y post quirúrgico, considerando la geometŕıa espećıfica

del paciente y la reubicación articular planificada por el cirujano ortopedista, respectivamen-

te. El problema ortopédico dio origen a la pregunta de investigación de la cual partió nuestro

trabajo: ¿Cuál será la distribución de esfuerzos sobre la articulación después de una ciruǵıa

reconstructiva de cadera con secuelas de displasia?.

Para dar respuesta a esta pregunta, realizamos la metodoloǵıa planteada en este estudio (ver

Figura 3.1) y nos planteamos un objetivo general: realizar un análisis biomecánico pre y post

quirúrgico de la distribución de esfuerzos sobre la articulación de cadera de un paciente con

secuelas de displasia, para evaluar la ciruǵıa reconstructiva planificada, utilizando el método

numérico de elementos finitos.

Como primer objetivo espećıfico, planteamos la construcción del modelo geométrico 3D de la

articulación pre y post quirúrgico. Para la realización de este objetivo utilizamos imágenes

radiográficas, analizamos el estado inicial de la articulación coxofemoral displásica, obte-

niendo las principales caracteŕısticas geométricas y anatómicas de la misma. El modelo de la

articulación fue generado a partir de las imágenes obtenidas por TAC del paciente, utilizando

un software para generación tridimensional.

El segundo objetivo consistió en realizar el análisis Biomecánico pre y post quirúrgico, ba-

sado en la determinación de esfuerzos generados en la articulación de cadera. Este objetivo

fue conseguido utilizando el método de elementos finitos sobre el modelo 3D espećıfico del
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paciente. Realizamos el análisis sobre el modelo, simulando tres actividades normales del

paciente y estimamos la distribución de esfuerzos sobre la cabeza femoral y la presión y área

de contacto sobre el cart́ılago articular. Simulamos el procedimiento quirúrgico determina-

do por el cirujano ortopedista como el más adecuado para el tratamiento de la patoloǵıa y

analizamos el comportamiento biomecánico en la etapa post-quirúrgica.

El tercer objetivo espećıfico consistió en comparar la distribución de esfuerzos considerando

la geometŕıa inicial y final de la articulación de cadera, para lo que realizamos el análisis

de resultados de distribución de esfuerzos obtenidos por elementos finitos. Comparamos la

distribución de esfuerzos sobre la cabeza femoral, el área de soporte de peso y la presión

sobre el cart́ılago articular simulando tres escenarios: en el primer escenario simulamos la

postura bipodal del paciente, en el segundo escenario la postura monopodal y en el tercer

escenario la fase de apoyo de un ciclo de marcha.

En conclusión, este estudio presenta una comparación entre la distribución de esfuerzos pre

y post-quirúrgicos en tres escenarios: durante apoyo bipodal, apoyo monopodal y durante

la fase de apoyo de un ciclo de marcha; sobre una articulación de cadera con secuelas de

displasia y sobre un modelo en donde se han reubicado los componentes articulares, simu-

lando el proceso quirúrgico planificado para el tratamiento. Con el modelamiento predictivo

del comportamiento de los esfuerzos sobre la articulación de cadera, se pretende presentar

una herramienta que permita a los cirujanos ortopedistas tener un mayor conocimiento del

comportamiento biomecánico futuro de la articulación, además, simulando un procedimiento

quirúrgico podemos definir las caracteŕısticas de la osteotomı́a a realizar, para obtener un

comportamiento biomecánico más eficiente en el futuro. Al comparar los resultados obteni-

dos simulando la articulación antes y después de la ciruǵıa, se puede presentar al cirujano un

punto de vista cuantificable del proceso quirúrgico planeado y aportar información valiosa

para la toma definitiva de una decisión.

Durante el desarrollo de este proyecto, al analizar el modelo y los resultados obtenidos, sur-

gieron algunas ideas más allá del problema planteado en un inicio, que pueden ser sugeridas

para un trabajo futuro que permita tener un mayor conocimiento de la biomecánica de la

cadera. Entre estos puntos podemos plantear:

Este trabajo presentó un estudio de caso de un paciente con secuelas de displasia de

cadera. Para tener un mayor conocimiento de esta patoloǵıa que además tiene una

mayor incidencia en páıses andinos, se podŕıa realizar un análisis futuro a un número

mayor de pacientes con displasia para obtener datos estad́ısticos del comportamiento

biomecánico en nuestra región.

Modelo Post-quirúrgico a partir de imágenes TAC: Una vez concluido el tiempo de

recuperación y rehabilitación del paciente, se podŕıan adquirir imágenes TAC Post-
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quirúrgicas para constatar la posición final de la articulación coxofemoral luego de la

ciruǵıa. La placa de osteośıntesis y los tornillos quirúrgicos utilizados en las osteotomı́as

pueden presentar un alto inconveniente al momento de la reconstrucción del modelo,

pero se podŕıa contar con un soporte del estado final de la cadera y realizar un análisis

de esfuerzos sobre este modelo.

Consecuencias de la displasia sobre la cadera normal: el cubrimiento femoral disminui-

do debido a la displasia genera un desgaste en el cart́ılago articular que puede causar

dolor en la articulación que conlleva a un ajuste natural del patrón de marcha para

eliminar o disminuir este dolor. El tiempo durante el cual el paciente tuvo displasia,

además de las actividades rutinarias que el paciente soĺıa realizar, pueden haber oca-

sionado una alteración en la cadera normal del paciente, la cadera derecha en nuestro

caso. Contamos con las imágenes pre-quirúrgicas del paciente y se podŕıa analizar al-

guna secuela o comportamiento anormal sobre la articulación realizando un análisis

biomecánico sobre la misma.

Aporte de implantes quirúrgicos en el comportamiento biomecánico: en nuestro estudio

hemos considerado la reubicación articular del modelo post-quirúrgico únicamente.

Seŕıa importante conocer cuál es el aporte de los tornillos quirúrgicos y de la placa de

osteośıntesis en el comportamiento biomecánico post-quirúrgico, tomando en cuenta

que constituyen una parte más de la articulación y que soportan y transmiten carga.

Es importante tomar en cuenta la biomecánica a nivel micro y macro del contacto de

estos elementos quirúrgicos con la cadera. Tanto en la distribución de cargas general

como en la interacción que se ha formado entre estos elementos y el tejido óseo.

Análisis sobre articulación normal: el comportamiento biomecánico de una articulación

normal sin historial de afecciones articulares puede brindarnos un punto de referencia

para el análisis de distintas patoloǵıas. Se cuenta con bases de datos de imágenes

radiográficas de articulaciones sanas, se podŕıa realizar el análisis sobre estas, o en

conjunto con departamentos de la Facultad de Medicina, adquirir imágenes de pacientes

asintomáticos para generar una base de datos de la región.

Generalización de la metodoloǵıa: El grupo de investigación en biomecánica lleva desa-

rrollando el proyecto de apoyo quirúrgico por varios años, como un paso posterior a

este proyecto, continuando con los resultados presentados en este informe y en traba-

jos previos, se podŕıa intentar generalizar la metodoloǵıa planteada en este estudio, de

manera que pueda ser utilizada de forma ágil en la planificación quirúrgica.

Como se mencionó anteriormente, la intervención quirúrgica presenta limitantes du-

rante su desarrollo en donde pueden requerirse variaciones no consideradas en la pla-

nificación. Tomando en cuenta este hecho, es importante buscar la manera de llevar a

la realidad con mayor fidelidad la planificación quirúrgica.
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Mauricio Cuervo-Campos.A comparative case study of the pre and post operative stress dis-

tribution in a dysplastic hip joint. 11th International Symposium – Computer Methods in

Biomechanics and Biomedical Engineering, CMBBE 2013. Univesity of Utah. Salt Lake,

Utah, Estados Unidos. 2013. Presentación en modalidad póster.
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Effect of the periacetabular osteotomy on the stress on the human hip joint articular

surface. En: Rehabilitation Engineering, IEEE Transactions on 1 (1993), Nr. 4, p.

207–212
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