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RESUMEN

El estudio de enfermedad de Legg — Calvé — Perthes (LCPD) es de gran importancia ya que afecta en etapas de
crecimiento donde los huesos y articulaciones estan en constante cambio. Esta patologia es causada por falta de
irrigacion sanguinea principalmente y debido a que es una enfermedad poco comun es complicado realizar un
diagnoéstico acertado. Debido a que los tratamientos para este tipo de enfermedades requieren procedimientos
quirGrgicos o invasivos en los pacientes y no siempre cumplen con su objetivo, el uso de herramientas
computacionales se convierte en una alternativa viable para el analisis de estas patologias y entender su curso natural
y la posible generacion de métodos de contencidn, sin embargo, se han implementado diferentes modelos de carga
bajo los cuales puede ser evaluado el comportamiento biomecanico del tejido déseo implicado, pero no hay un consenso
sobre el tipo de modelo mas adecuado para ser implementado en este tipo de estudios.

A partir de tomografias computarizadas (TC) se reconstruy6 el modelo CAD fisioldgico y uno patolégico de la cadera
de un infante de 6 afos, y a partir de simulacion computacional se estudi6 el comportamiento de la cadera bajo
condiciones sanas y necroticas teniendo en cuenta un modelo de carga vectorial y un modelo de carga muscular.

Los resultados permiten evidenciar las ventajas y desventajas que se presentan al implementar un modelo de carga en
especifico frente a otro. Un modelo de carga vectorial permite representar de buena manera el comportamiento de la
articulacion coxofemoral mientras que el modelo de carga muscular brinda mejores aproximaciones en zonas
especificas de la cadera. Sin embargo, el modelo muscular demanda un proceso mas exhaustivo en la construccion de
su modelo de carga el cual puede no ser necesario dependiendo del interés del estudio.

I.  INTRODUCCION que la necrosis avascular se da en el hueso formado; el

, cual se encuentra en desarrollo hasta los 21 afios [3].
La enfermedad de Legg — Calvé — Perthes una

patologia idiopatica que se caracteriza en su primera
etapa por la necrosis avascular de la cabeza femoral y se
da en su mayoria en personas menores de 15 afios, siendo
usualmente diagnosticada entre los 5 y 8 afios de edad [1].
Esta lesion osteonecrotica causa residualmente la
deformacion del fémur proximal y del acetabulo
provocando fuertes dolores en la cadera y posteriormente
posible disfuncion en la articulacion coxofemoral [2]. La
localizacion de estas lesiones es compleja en infantes ya

La necrosis avascular de la epifisis femoral (NAEF),
primera etapa de la osteocondrosis, es una grave
condicion incapacitante que conduce a un dafio
progresivo de la articulacion coxofemoral hasta provocar
su colapso. La NAEF se puede clasificar en una condicion
traumatica o no traumatica, de este modo, la causa mas
frecuente de la NAEF traumatica es la fractura subcapital
desplazada de la cadera o algun otro trauma fisico debido
a golpes fuertes, por otra parte, la NAEF no traumatica



comunmente ocurre después de algin tratamiento de
enfermedades inflamatorias en la epifisis femoral [4].

Debido a que la NAEF es una enfermedad poco
comun, es complicado realizar un diagnostico acertado
que indique una causa especifica de la enfermedad, en
pacientes en edades de desarrollo y crecimiento, esta
patologia se puede presentar la mayoria de veces por falta
de irrigacion sanguinea [5], siendo bastante grave en
nifios y adolescentes, debido a procesos de crecimiento y
desarrollo 6seo que llegan a afectar y dafiar la articulacion
coxofemoral en estos pacientes. La NAEF esta presente
en hasta un 40% de pacientes que han sufrido fracturas en
el cuello femoral, y hasta el momento no se presentan
modelos suficientemente claros de como lograr un
tratamiento exitoso de la patologia [6].

El estudio de la NAEF en infantes es de gran
importancia ya que afecta en etapas de crecimiento donde
los huesos y articulaciones estan en constante cambio [7].
Esta enfermedad genera alteraciones en la epifisis
femoral y, por ende, genera cambios en las lineas de
esfuerzo presentes en el hueso cortical y trabecular del
fémur; el estudio de estos cambios es importante ya que a
partir de alli se pueden obtener propuestas de solucién o
predicciones para este fendmeno [8].

Se han llevado a cabo investigaciones relacionadas
con la articulacion coxofemoral utilizando simulacion
computacional y el uso del método de los elementos
finitos, estos trabajos han buscado analizar el
comportamiento biomecanico de la cabeza femoral en
estado sano o en presencia de necrosis avascular,
validando asi el método empleado para el estudio de
enfermedades en la articulacion coxofemoral [9], [10].
Otro fenémeno sobre el cudl se han llevado a cabo
investigaciones biomecanicas por medio de elementos
finitos es la displasia de cadera en un nifio de un afio [11];
como este tipo de patologias son complejas y de larga
duracion, los métodos computacionales brindan una
alternativa para su estudio.

En varios estudios [12], [13], [22]-[29], [14]-[21] se
ha llevado a cabo el analisis ya sea sobre la cabeza
femoral o el hueso pélvico, pudiendo evaluar la pelvis y
el fémur cada uno por aparte o de una manera integrada.
Ya que en la unién de la cabeza femoral con el acetabulo
se genera una reaccion por el contacto que hay entre las
superficies, los estudios se centran en el comportamiento
del tejido blando (cartilago acetabular) o el hueso (cabeza

femoral) cuando dichos tejidos estan sometidos a esta
reaccion.

Para el caso del fémur se encuentran varios modelos
de carga con diferentes condiciones de frontera, existen
casos en los que se aplican diferentes fuerzas en la cabeza
femoral de acuerdo a los lugares de contacto que hay entre
el fémur y el acetabulo [12], otros en que se aplican las
cargas a lo largo de una linea imaginaria en el plano
coronal del fémur [13], condiciones de carga en las cuales
se utiliza la reaccion en la cabeza femoral y ademas una
fuerza resultante muscular naciente desde el trocanter
mayor en direccion a la cresta iliaca [14]; aunque en su
mayoria, se emplea un modelo de carga simplificado en
el cual se aplica una sola fuerza en la epifisis femoral
normal a la superficie [15]-[18]. Estos estudios centrados
en el estudio del comportamiento del fémur obtuvieron
resultados comparativos entre el estado de esfuerzos del
fémur antes y después de tratamientos como la radiologia,
o el comportamiento de los esfuerzos en los tejidos
cuando ocurre una fractura subcapital o superficial en el
fémur.

En distintos trabajos realizados por autores como
Townsend, Tanaka, Aziz y Watson, analizaron el hueso
pélvico y el acetabulo teniendo en cuenta simplemente la
reaccion que se encuentra al separar los tejidos (pelvis —
fémur) [19]-[21], [23], estableciendo un modelo de carga
vectorial simple bajo el cual se pue evaluar el
comportamiento biomecanico de tejidos involucrados en
la cadera.

Por otro lado, con el fin de simular de una manera
mas cercana la condicién fisioldgica de la articulacion
coxofemoral y encontrar las presiones que se ejercen
sobre el acetabulo y la epifisis femoral, Abraham [22]
empled resortes en su modelo como condicion de carga.
Por su parte Li [24] implement6 un modelo del acetabulo
en el cual las condiciones de frontera y de carga se basan
en los desplazamientos relativos que existen entre la
cabeza femoral y este tejido.

Diferentes autores han implementado modelos mas
completos tanto para el fémur como para la cadera, estos
estudios han hecho uso de modelos de carga mas
complejos en los que han recreado las fuerzas musculares
que actian en la articulacion, estos musculos se simularon
como resortes y como vectores que unen los huesos de
igual manera que hacen los musculos en el cuerpo
humano [25]-[29]. Sin embargo, son escasos los estudios



de patologias y de estos modelos de carga en infantes en
comparacion con los que existen en adultos con la cadera
desarrollada completamente. De acuerdo a lo anterior,
este trabajo pretende brindar herramientas comparativas
que permitan evidenciar las ventajas y desventajas del uso
de modelos de carga vectoriales o musculares para el
analisis del comportamiento biomecanico de patologias
relacionadas con el desarrollo de la cadera.

II. MATERIALES Y METODOS

El modelo geométrico computacional de la cadera fue
reconstruido a partir de tomografias computacionales de
un paciente sano de 6 afios de edad. Se desarrolld6 un
modelo fisioldgico y un modelo patoldgico. El modelo
patolégico representa la necrosis de una seccion de la
cabeza femoral y sus caracteristicas fueron obtenidas de
acuerdo a la clasificacion de Herring [9], [30], en la cual
se establece para la lesion tipo A que el pilar lateral (zona
azul) mantiene su altura normal, mientras que los pilares
central y medial (rojo y verde respectivamente) pueden
perder altura y sufrir de radiolucidez haciendo que haya
disminucion de tejido y de rigidez en sus propiedades
mecanicas (Fig 1). El modelo patoldégico se selecciono de
lesion tipo A ya que esta lesion es una primera etapa de la
necrosis avascular y la epifisis femoral atin es funcional,
aun no hay riesgo de fractura y el cambio de los esfuerzos
y deformaciones no es critico.

Fig 1. Esquema representativo de clasificacion de Herring para la lesion tipo
A. Tejido lesionado (zona gris), pilar lateral (zona azul), pilar central (zona
roja), pilar medial (zona verde).

La geometria final para la epifisis femoral en los
modelos patologico y fisiologico se presenta en la (Fig 2),
donde también se pueden evidenciar la separacion entre
los diferentes tejidos como el cartilago acetabular, hueso
cortical y trabecular y los centros de osificacion primario
y secundario.

Fig 2. Generacion de lesiones para los modelos CAD. A. Modelo fisiolégico.
B. Modelo lesion tipo A. 1) Cartilago epifisiario, 2) Centro de osificacion
primario, 3) Centro de osificacién secundario, 4) Hueso trabecular, 5) Hueso
cortical, 6) Lesion del centro de osificacion primario, 7) Cartilago necrosado.

Las propiedades mecanicas para cada cuerpo que
conforma el modelo fueron recopiladas de diferentes
estudios técnicos reportados y validados en literatura
especializada, estas propiedades fueron asignadas para
cada tejido asumiendo el comportamiento isotropico
lineal, aproximacion que puede ser adaptada debido al
comportamiento de los cuerpos soélidos, deformables y
elasticos descrito asi por Hooke que afirma asi que el
estiramiento lineal de un cuerpo con las anteriores
condiciones es directamente proporcional a la fuerza
aplicada sobre el mismo (Tabla 1). Estas simplificaciones
se consideran apropiadas para el objetivo de este estudio.

Para diferenciar la interface entre los tejidos se
utilizaron contactos mecanicos tipo bonded, el cual no
permite deslizamientos ni separacion entre las superficies
que delimitan el tejido, simulando la union que se da por
el tejido fibroso como el colageno y células que
mantienen unidos los tejidos bioldgicos y no permiten
deslizamientos y separaciones. Para la articulacion entre
el acetabulo y la epifisis femoral fue utilizado un contacto
sin friccion con el fin de simular el deslizamiento relativo
entre los cartilagos epifisial y acetabular y el efecto del
liquido sinovial junto con la fibras de colageno [31].

A. Modelo de carga

Los modelos de carga asignados a las geometrias
obtenidas en el proceso de reconstruccion Osea, se basan
en caracteristicas estaticas, suponiendo asi un estado de
reposo en apoyo bipodal para el ser humano. Las fuerzas
asignadas en ambos modelos (vectorial y muscular)
corresponden a los valores de precarga muscular que
tendria el infante de 6 afios de edad en el presente caso.



Los modelos obtenidos parten de la constitucion
anatomica y muscular de la articulacion coxofemoral,
involucrando asi los tejidos duros (huesos) y blandos
(cartilagos) presentes y correspondientes a la edad del
sujeto en estudio asi como los tejidos musculares y sus
fuerzas intrinsecas que aportan a los movimientos de la
cadera en infantes; debido a que el cuerpo humano
presenta una simetria 6sea con respecto al plano sagital
del mismo, se llevd a cabo el estudio con un modelo
simétrico que involucra la pelvis y el fémur del lado
derecho del infante de 6 afios.

1) Modelo de carga vectorial (cargas puntuales)

Segun la organizacion mundial de la salud (OMS) el
peso promedio para un nifio de 6 afios es de alrededor de
20 kg [5]; teniendo en cuenta estos datos y que las fuerzas
soportadas por la articulacion coxofemoral corresponden
a 2/3 del cuerpo humano, se asigna una fuerza remota a
una altura a la que se aproxima el centro del cuerpo
humano de magnitud de 130 N (Fig 3), correspondientes
a los 2/3 del peso corporal para un infante de esta edad.

Para el primer modelo de carga que esta dado a partir
de la balanza de Pauwels cuando el individuo se
encuentra en estado de reposo [30], se trabaja un estimulo
simplificado correspondiente a la fuerza resultante
muscular soportada por la articulacion coxofemoral, y se
calcula a partir de un equilibrio estatico en donde se
involucran la reaccion generada entre la epifisis femoral
y el cartilago acetabular (R en Fig 3), la fuerza
simplificada nace en el trocanter mayor del fémur y tiene
su punto de insercion en la parte alta de la cresta iliaca
(Fum en Fig 3), el peso corporal, y las distancias que se
muestran en la (Fig 3) ya que este modelo ya ha sido
usado en otras ocasiones, el valor de la fuerza se tomo de
un caso de estudio reportado [25].

~
A
k4

dms dw
Fig 3. Condiciones de carga y frontera para el modelo.

2) Modelo de carga muscular

El estimulo de carga para el segundo modelo esta
dado por el modelo muscular de Hill [26] que consiste en
un elemento activo de traccidon que tiene a su vez resortes
pasivos tanto en serie como en paralelo para el mismo
musculo [32], sin embargo, dado que el estudio presente
es un analisis estatico, los elementos activos no se tienen
en cuenta en este caso ya que estos actuan cuando el
musculo estd en movimiento y tiene una velocidad. Por
esta razon, los musculos fueron simplificados como un
resorte de tension lineal con una precarga (Fig 4) como se
presenta por Sacks en [26].

Debido a que varios musculos son cercanos y algunos
de estos no tienen un aporte importante en términos de
tension frente a otros, solo se emplearon los musculos
encargados de los principales movimientos de la cadera:
Pectineo, aductor corto, obturador interno y externo,
iliaco, cuadrado femoral, gliteo menor, gliteo medio y
glateo mayor.

A partir del estudio realizado por Sacks se obtienen
los valores de la rigidez de los resortes (N/mm) y su
respectiva longitud libre [26] o pre carga (Tabla 2).



Fig 4. Simplificacion de los musculos empleados en el modelo.

Los valores fueron tomados directamente del
estudio consultado para el caso del pectineo, aductor
corto, iliaco y el grupo de los gliteos, mientras que para
los obturadores y el cuadrado femoral fue calculada una
precarga muscular a partir del area de seccion transversal
fisiologica (PCSA) y la tension especifica del musculo
(0); con los datos anteriores y a partir de la ecuacion 1, se
conoce dicha precarga muscular para los dos musculos
mencionados; en este caso como lo muestra Tomas, la
tension especifica del musculo fue tomada con un valor
de 350kPa [33].

F=PCSA*s (1)

El PCSA se tomo para los obturadores y el
cuadrado femoral segln el estudio realizado por Arnold
para dichos datos [34]. Para los musculos de los cuales no
se obtiene la longitud libre, se calculdé un valor de
precarga con los datos reportados y la ecuacion 1. Debido
al poco aporte de algunos musculos como ya se
menciono, con el fin de reducir tiempos de simulacion, se
juntaron musculos en un solo resorte sumando estos
mismos como dos resistencias en paralelo en un circuito
eléctrico.

Con el fin de lograr un buen comportamiento en
la simulacion de los musculos como resortes, se asignaron
las propiedades mecanicas correspondientes de tres
grupos musculares obtenidas de literatura especializada
[35], [36] como se muestra en la.

Tabla 3. Propiedades biomecanicas de los musculos. Fuente: Autor.

Para la discretizacion del dominio en el modelo
sano y en el modelo patologico se llevo a cabo con
elementos tridimensionales tetraédricos de 10 nodos, los
cuales son elementos con un comportamiento cuadratico
en sus desplazamientos y es adecuado para modelar
mallas en geometrias irregulares. El nimero de elementos
y nodos para cada modelo se presenta en la tabla 4.

111 RESULTADOS

Los resultados obtenidos por medio del método de los
elementos finitos permiten evidenciar las diferencias en
la distribucion de esfuerzos en los cartilagos de
crecimiento, el fémur y la cadera y las deformaciones
utilizando los dos diferentes modelos de carga. La
comparacion es realizada por medio de la distribucion y
magnitud de los esfuerzos de von Mises, ya que este
permite conocer los esfuerzos principales en cualquier
punto de solidos deformables como fueron aproximados
los tejidos 6seos en este caso.

IV. CONCLUSION

El modelo vectorial puede representar de buena
manera la transferencia de carga y el fendmeno que
ocurre en la articulacion coxofemoral cuando la cadera se
encuentra bajo alguna patologia y este es bueno para tener
una aproximacion no muy exacta de lo que puede ocurrir
en diferentes tipos de lesiones. Sin embargo, al momento
de requerir una mejor precision en los resultados o querer
observar que ocurre no solo en tejidos como la cresta
iliaca, la epifisis femoral o el cartilago acetabular sino
obtener un comportamiento complejo tanto del estado de
esfuerzos como de deformaciones, es recomendable
emplear un modelo mas completo como el muscular que
permita ser fiel a la realidad de los infantes con el fin de
encontrar nuevos tratamientos o procesos que se puedan
llevar a cabo en la etapa de crecimiento de nifios con
patologias de la cadera.

En las tablas 5 y 6 se presentan con mejor detalle
las ventajas y desventajas de los modelos de carga
empleados en el estudio para el modelo fisioldgico y
patologico.

‘ Cadera sana




Moldeo vectorial

Modelo muscular

Ventajas

Desventajas

Ventajas

Desventajas

Buena aproximacion en la
distribucion de esfuerzos y
desplazamientos en la
cadera y fémur

Transferencia de carga
Unicamente hacia la cresta
iliaca

Transferencia de carga
hacia todos los tejidos de la
cadera

Modelo de carga mas
robusto de analizar

Concentracion puntual de
esfuerzos en la zona alta de
la cresta iliaca

Mayor transferencia de
carga hacia la cresta iliaca

Modelo mas sencillo para
validacion de resultados

Concentracion de esfuerzos
en el centro secundario de
osificacion

Mayor concentracion de
esfuerzos en el centro de

Modelo empleado en su
mayoria en cadera
completamente desarrollada

osificacion primario

Mayor demanda de datos
para implementar el modelo
de carga

Modelo de carga con menor
complejidad de estudiar e
implementar

Menor transferencia de
carga por parte del fémur

Mejor comportamiento de
los esfuerzos en el centro
de osificacion secundario

Menores esfuerzos en la
placa de crecimiento

Mayor sensibilidad en
errores de simulacion por
zonas de origen e insercion
de los musculos

Tabla 5. Ventajas y desventajas de los modelos de carga vectorial y muscular en el modelo sano.

Cadera lesion A

Moldeo vectorial

Modelo muscular

Ventajas

Desventajas

Ventajas

Desventajas

Modelo mas sencillo para
validacion de resultados

Transferencia de carga
Unicamente hacia la cresta
iliaca

Menor pérdida en los
esfuerzos entre el centro de
osificacion sano y
lesionado

Concentracion puntual de
esfuerzos en la zona alta de
la cresta iliaca

Transferencia de carga
hacia todos los tejidos de la
cadera

Mayor sensibilidad en
errores de simulacién por
zonas de origen e insercion
de los misculos

Disminucion en esfuerzos
de tejidos afectados por
necrosis avascular

Mejor distribucion de
esfuerzos en los tejidos
afectados por patologia

Mayor memoria requerida
para realizar el andlisis




[3]

Mayor pérdida en los
esfuerzos entre el centro de
osificacion sano y
lesionado

Mayores esfuerzos en la
placa de crecimiento

Concentracion de esfuerzos
en el centro secundario de
osificacion

Modelo de carga con
menor complejidad de
estudiar e implementar

Mejor comportamiento de
los esfuerzos en el centro
de osificacion secundario

Mayor tiempo de
simulacion

Tabla 6. Ventajas y desventajas de los modelos de carga vectorial y muscular en el modelo lesion A.
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