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RESUMEN

Introduccioén: la displasia residual de cadera en jévenes y adultos requiere un
procedimiento quirdrgico para su tratamiento; tener en cuenta el comportamiento
biomecanico futuro de la articulacion podria ser una atil herramienta en la planeacién
y evaluaciondel procedimiento quirdrgico mas adecuado para el paciente.

Objetivo: realizar una comparacion entre la distribucion de esfuerzos pre y post
quirudrgicos sobre una articulacién de cadera con secuelas de displasia utilizando el
método de elementos finitos para su resolucion.

Métodos: se usé un modelo de elementos finitos de la articulacion de un paciente con
secuelas de displasia, reconstruido a partir de imagenes obtenidas por TAC, y un
modelo de la reubicacién articular simulando elprocedimiento quirargico realizado. El
maximo esfuerzo generado y el area de soporte de peso fueron calculados durante la
etapa de apoyo de un ciclo de marcha.

Resultados: hay una excesiva carga sobre la articulacion patoldgica debido a la
reducida cobertura articular. Las simulaciones sobre el modelo post-quirdrgico
revelaron una reduccién del 20,20 % en elesfuerzo maximo generado sobre la cabeza
femoral en el punto de mayor carga en la marcha (20 % de la fase de apoyo),
ademas de una reduccion del 49 % en la presidon de contacto sobre el cartilago
articular y un incremento del 64 % en el area de soporte de peso en el mismo punto.
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Conclusiones: este estudio revela una mejora biomecéanica post-quirdrgica muy
considerableen el nivel de la carga que soporta la articulacién; por otra parte, permite
tener un mayor acercamiento a la realidad del paciente y contribuye a la toma de una
oOptima decisidn para el tratamiento de la patologia.

Palabras clave: articulacién de cadera, secuelas de displasia, biomecanica, esfuerzo,
area de soporte de peso, analisis por elementos finitos.

ABSTRACT

Introduction: the treatment of residual hip dysplasia in young persons and adults
requires surgery. Bearing in mind the future biomechanical behavior of the joint could
be a useful tool in the planning and evaluation of the most appropriate surgical
procedure.

Objective: compare the distribution of pre- and postsurgical stress over a hip joint
with dysplastic sequels using the finite element method for its resolution.

Methods: use was made of a finite element model of a patient's hip joint with
dysplastic sequels reconstructed from CT scan images, and a model of the joint
relocation that simulated the surgical procedure performed. The maximum stress
generated and the weight bearing area were estimated during the stance phase of the
gait cycle.

Results: the load on the treated joint is excessive due to the reduced joint coverage.
Simulations on the postsurgical model showed a 20.20% reduction in the maximum
stress exerted on the femoral head at the point of greatest load during the gait (20%
of the stance phase), a 49% reduction in the contact pressure over the joint cartilage,
and a 64% increase in the weight bearing area at the same point.

Conclusions: the study revealed very considerable postsurgical biomechanical
improvement in the amount of load borne by the joint. On the other hand, it allows a
better view of the patient's reality and contributes to taking the best treatment
decision.

Keywords: hip joint, dysplastic sequels, biomechanical, stress, weight bearing area,
finite element analysis.

INTRODUCCION

La displasia de la articulacién de cadera es una de las principales causas de dolor
sobre la articulacion coxofemoral en personas jovenes y adultas. Algunos autores han
reportado que hasta el 76 % de casos de osteoartrosisse asocian directamente a la
displasia® y en adultos, este proceso degenerativo requiere frecuentemente un
reemplazo total de cadera.?® La displasia residual de cadera en jévenes y adultos
puede presentarse por diversas causas: cuando la patologia no ha sido detectada y
tratada en el recién nacido, cuando un tratamiento ortopédico ha quedado inconcluso
0 puede aparecer como consecuencia de trastornos neuromusculares entre otros
factores. La dificultad que representa el tamizaje o el diagndstico incorrecto a los
recién nacidos incrementa la incidencia de la displasia y algunos estudios han
mostrado un origen multifactorial de la patologia.*
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La alteracion anatomica producida por la displasia residual puede corregirse mediante
un procedimiento quirdrgico, cuya complejidad depende de la severidad de la
displasia. El problema a abordar se genera debido a la necesidad de estimar cual sera
la distribuciéon de esfuerzos que se generarda sobre la articulacion de cadera luego de
efectuar un determinado procedimiento quirdrgico, lo que nos permitiratener un
mayor acercamiento al comportamiento biomecanico futuro de la articulacién y nos
permitira cuantificar de alguna manera el resultado de la intervenciéon quirdrgica. Este
estudio fue desarrollado con el objetivo de realizar una comparacién entre la
distribucion de esfuerzos pre y post quirdrgicos sobre una articulacion de cadera con
secuelas de displasia utilizando el método de elementos finitos para su resolucion.
También presenta una herramienta no invasiva ideal para la planeacién y evaluacion
quirdrgica que permite analizar las caracteristicas morfologicas y patoldgicas del
paciente contribuyendo a la toma de una decisién mas adecuada para la correccién de
la displasia articular.

METODOS

Para el desarrollo de este estudio se sigui6 la metodologia presentada en la figura 1.
Se realizé un modelo tridimensional de la articulacion patolégica a partir de imagenes
obtenidas por TAC de una paciente de 16 afios de edad con secuelas de displasia en la
cadera izquierda. Los parametros radiograficos del paciente fueron: angulo centro
borde de Wiberg de 8+1°, 4ngulo de anteversionfemoral de 52+2° yangulo de
inclinacién cervicodiafisiariode 150+3° (Coxa valga). El modelo 3D de la articulacién
fue creado utilizando el software de reconstruccion INVESALIUS v3.0°, a partir de los
datos de una secuencia 2D DICOM.
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Fig. 1. Esquema de la metodologia del estudio.

El modelo tridimensional generado de la articulacién ayuda en gran medidaal cirujano
permitiéndole tener un mayor acercamiento a la realidad del paciente. Del modelo
obtenido, se tomaron en cuenta el fémur y la parte acetabular de la pelvis; estos
elementos fueron mallados utilizando elementos tetraédricos tipo Tet4. Utilizando
diferentes rangos de segmentacion, el fémur fue dividido en tres materiales: hueso
cortical, trabecular y subcondral. En general, la diafisis se representé como hueso
cortical, la cabeza femoral como hueso trabecular y la superficie mas préxima al
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cartilago femoral de 1+0.2mm de espesor,fue caracterizada como hueso subcondral.
Sin comprometer la geometria de la articulacién, algunos artefactos de las imagenes e
incongruencias superficiales seeliminaron del modelo. Subsecuentemente, el modelo
fue exportado al solucionador no lineal de elementos finitos para biomecéanica FEBIO
v1.5.° El pre-proceso del modelo fue realizado en PREVIEW v1.7° el post proceso fue
realizado en POSTVIEW v1.4°. Se incorporaron al modelo dos volimenes de espesor
(1+£0.3mm) entre en fémur y el acetabulo, con las caracteristicas mecanicas del
cartilago articular; el espesor se mantiene casi constante simulando un cartilago sano.

El fémur fue modelado como un material elastico isotrépico y se seleccioné el area
cortical, trabecular y subcondral con un moédulo de Young de 14Gpa, 700MPa y
1150MPa respectivamente, ademas el coeficiente de Poisson fue de 0.29, 0.20 y 0.24.
Para el cartilago articular utilizamos un modelo Neo-Hookean con un médulo de Young
de 13Mpa y un coeficiente de Poisson de 0.38. El acetabulo fue considerado como un
cuerpo rigido. EI componente cartilaginoso del modelo partié de la extrusiéon de las
superficies femoral y acetabular, asi el cartilago articular acetabular tiene las mismas
caracteristicas morfoldgicas superficiales del acetdbulo y el cartilago femoral tiene las
mismas caracteristicas morfolégicas de la superficie de la cabeza femoral subyacente
con el fin de obtener un contacto 6ptimo entre las superficies.

Se considerd un contacto deslizante entre los cartilagos acetabular y femoral y se
definié un contacto sin deslizamiento entre el cartilago femoral y la cabeza femoral.
En el momento de mallar los componentes articulares, se aumenté la densidad de
malla en las areas de contacto. La base del fémur fue restringida en dos partes:a
nivel exterior de la diafisis estan restringidos todos los grados de libertad mientras
que a nivel interior de la di&fisis esta restringido el desplazamiento
verticallnicamente; a su vez, el acetabulo tiene un grado de libertad solamente en el
eje vertical.

Simulamos en este modelo la fase de apoyo de un ciclo de marcha normal (FA),
dividiéndolo en 10 partes; en cada simulacién se aplico la carga en funcion del peso
del cuerpo de acuerdo a los datos obtenidos en el trabajo realizado por Bergmann et
al.’donde se obtuvieron valores de fuerzas sobre la cadera en diferentes actividades
diariasutilizando proétesis instrumentadas y se considerod la rotacion del fémur en el
eje sagital, frontal y transversal.®Como punto de partida de la etapa de apoyo se
tomd el momento en que el talén toca el piso hasta el momento de despegue del pie
del piso.

El modelo 3D post-quirdrgico se obtuvo a partir del modelo patoldgico, con base en el
proceso quirdrgico propuesto por el cirujano ortopedista que trata al paciente y se
reubicaronlos componentes articulares, simulando una osteotomia femoral y
acetabular.Se hizo un corte quirdrgico a nivel de la diafisis del fémur y se rot6 25+2°
sobre el plano axial, ademas de un corte en el componente acetabular de la pelvis y
una rotacién de 15+2° en el plano coronal y de 2+0.3° en el plano axial. ElI angulo de
anteversionfemoral se redujo a 27+2° y el angulo centro borde de Wiberg aumento a
27+2°; la fuerza resultante aplicada al modelo actia sobre el acetabulo en direcciéon
vertical. El esfuerzo generado sobre la cabeza femoral fue determinado en las 10
divisiones de la etapa de apoyo tanto en el modelo pre-quirdrgico como en el post-
quirdrgico.

RESULTADOS

Los resultados obtenidos en este estudio indican que la cadera patoldgica soporta una
carga muy elevada en comparacion con el modelo post-quirdrgico. La articulacion
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patolégica presenta un area de contacto bastante reducida y por lo tanto la
distribucidon de carga se encuentra concentrada y lateralizada. El esfuerzo sobre la
cabeza femoral alcanza niveles elevados superiores a los 6MPa (figura 2), lo que se
relaciona directamente con un area de soporte de peso disminuida.
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Fig. 2. A) Esfuerzo generado en el modelo pre-quirdrgico.
B} Fuerza aplicada sobre la articulacion en funcion de peso del cuerpo
durante FA.

Los resultados de las simulaciones sobre el modelo post-quirdrgico presentan una
mejora notable del area de soporte de peso, presentando un incremento substancial
del mismo y reduciendo el esfuerzo generado sobre la cabeza femoral (figura 3). En la
figura 4 se puedeobservar los valores de esfuerzo efectivo sobre la caderapre y post
quirdrgica durante FA. En el punto de mayor carga (20 % FA), en el modelo post
quirurgico, el esfuerzo generado presenta una reduccion de 20.20 % (figura 4).

En los puntos de mayor carga, entre el 20 y el 70 % de la fase de apoyo (figura 5), el
area de soporte de peso se ve incrementada en el modelo post-quirdrgico logrando
distribuir de mejor manera las cargas que se transfieren desde el tronco del cuerpo
hacia las extremidades inferiores. Se puede traducir lo que se observa en la Figura 5
como una caracteristica bioldgica de la articulacion de cadera; el area de contacto se
agranda en el periodo donde los niveles de carga son mas elevados buscando
proporcionar una mejor distribucién de cargas. Tras mejorarel balance entre las
cargas que actuan en la cadera,ademas de la relacion entre el hueso y el cartilago, las
presiones de contacto en el cartilago en el punto de mayor carga (20 % FA) se
redujeronen un 42 %, de 19,36 MPa a 11.11 MPa.
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Fig. 3. A) Esfuerzo post-quirdrgico generado sobre la cabeza femoral
B} Fuerza aplicada sobre la articulacion en funcion de peso del

cuerpo durante FA.
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Fig. 4. Comparacion del Esfuerzo generado sobre la cabeza femoral
en el modelo pre y post-quirdrgico durante un ciclo de marcha normal.
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Fig. 5. Comparacién del drea de soporte de peso generada en el modelo
pre y post-quirdrgico durante un ciclo de marcha normal.

DISCUSION

Los resultados obtenidos en este estudio contribuyeron a la evaluacién del
procedimiento quirdrgico realizado para corregir las secuelas de la displasia.

Los valores de esfuerzo obtenidos en este estudio se encuentran dentro de los rangos
presentados en la literatura; si bien varios autores han desarrollado estudios de
diversas patologias, la magnitud de los esfuerzos presentados en una cadera normal
se acercan a los 5 MPa.®'°Aunque las simulaciones desarrolladas sobre el modelo
post-quirdrgico no tienen en cuenta factores adicionales ala reubicacién articular
realizada en el procedimiento quirdrgico, esta estimacion si permite visualizar el
cambio en el comportamiento biomecénico que se produce tras el cambio anatémico
realizado.

Aunque se han desarrollado diversos modelos del comportamiento mecanico del
cartilago articular, en este estudio se consider6 al cartilago como un cuerpo sélido
isotrépico incompresible!!, que responde de una manera estable dentro de un rango
de esfuerzos fisiolégicos normales obtenidos en pruebas mecanicas in vitro'?. Los
valores de presion de contacto generados en el modelo pre quirdrgico demuestran un
excesiva carga sobre el cartilago articular;aunque los valores son elevados, se puede
observar una importante reduccién en el modelo post-quirdrgico, acercandose a
estimaciones como la presentada por Andersonet al.*®, en la que se reportaron niveles
de presién de hasta 10MPa durante la marcha, o al trabajo presentado por Chegini et
al.™en la que se reportd una presion de contacto sobre el cartilago articular de hasta
9.92MPa durante la marcha. Los valores elevados de presion sobre el cartilago
compruebanla alta relacion que tiene la displasia de cadera con la osteoartrosis.** El
area de soporte de peso se incrementé considerablemente en el modelo post-
quirargico, acercandose a los valores obtenidos en la literatura®® que se encuentran
alrededor de 300mm?. Este incremento del area de contacto conlleva a una
disminucién de la presion de contacto en el cartilago y a una reduccion en el esfuerzo
generado sobre la cabeza femoral, demostrando que al tener un area de contacto
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mayorproducida por la reubicacién articular, se mejora el comportamiento de la
articulacién desde el punto de vista biomecanico.

El fémur ha sido modelado como un material isotrépico lineal elastico™ y no se han
tomado en cuenta los componentes sagital y frontal de la fuerza resultante aplicada
sobre la articulacion. Los valores de fuerza aplicados se obtuvieron del estudio
realizado por Bergmann et al.’Los resultados de esfuerzos obtenidos demuestran un
incremento considerable dentro del 20 % al70 % de FA. En la simulacién del ciclo de
marcha, se tomaron en cuenta las rotaciones articulares de una persona asintomatica
y no se consideraron las ligeras rotaciones del acetabulo.El modelamiento del
cartilago articular, como un volumen de espesor constante, no presenta mayor
variabilidad en los resultados como ya se ha demostrado en'®;también se buscé
mantener un 6ptimo contacto entre los componentes Gseos y cartilaginosos y,aunque
existen algunas ligeras irregularidades en el contacto del cartilago acetabular y
femoral, los resultados no se ven alterados por esta causa.

Los datos obtenidos en este estudio han mostrado cudl es la distribucién de los
esfuerzos sobre una articulacion de cadera con displasia residual y cual seria la
distribucion de carga después de realizar un proceso quirurgico especifico. Durante FA
se puede observar una disminucién considerable del esfuerzo generado sobre la
cabeza femoral en el modelo post-quirdrgico y el incremento del area de soporte de
peso, que se ha desplazado en direccion posterior-anterior. El estimar el
comportamiento biomecanico de la articulacién patolégica del paciente nos brinda
informacién muy importante acerca de la realidad del paciente y brinda un punto de
apoyo adicional al cirujano para determinar cual puede ser el procedimiento
quirdargico mas indicado para tratar la patologia. El desarrollo de esta metodologia se
convierte en una herramienta de un escenario quirdrgico virtual con el que se puede
contribuir al diagndéstico de la patologia, a la planificaciéon y a la evaluacién quirdrgica.
En conclusién, este estudio presenta una comparacion entre la distribucién de
esfuerzos pre y post-quirdrgicos, durante un ciclo de marcha, sobre una articulacion
de cadera con secuelas de displasia y sobre un modelo en donde se han reubicado los
componentes articulares simulando el proceso quirdrgico realizado sobre el paciente.
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