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GLOSARIO

Apofisis: Parte saliente del hueso en la que se inserta un musculo.
Asintomatica: Que no presenta sintomas.

Biomecanica: Ciencia que estudia las fuerzas y las aceleraciones que actian
sobre los organismos vivos.

Cefalica: De la cabeza o relacionado con ella.

Diéfisis: Se llama diafisis a la porcion central o cuerpo de los huesos largos.
Elementos finitos: Es un método numérico general para la aproximacion de
soluciones de ecuaciones diferenciales parciales muy complejas utilizado en

diversos problemas de ingenieria y fisica.

Extradésea: Que se ubica o sucede fuera de los huesos. También se llama
extraesquelético.

Fisiopatologia: Estudio del funcionamiento de un organismo o de un tejido
durante el curso de una enfermedad.

Fractura subcondral: Fractura debajo del cartilago articular.

Gammagrafia 6sea: Es un examen imagenoldgico que se usa para diagnosticar
enfermedades éseas y averiguar su gravedad.

Hueso cortical: Representa la capa externa de los huesos que les confiere a la
vez su rigidez y su elasticidad.

Hueso trabecular: Tejido 0seo que se constituye por prolongaciones
entrecruzadas, que limitan las cavidades medulares de la sustancia esponjosa.

Idiopatica: Es un adjetivo usado primariamente en medicina, que significa de
irrupcién espontanea o de causa desconocida.



Isquemia: Detencion o disminucion de la circulacion de sangre a través de las
arterias de una determinada zona, que comporta un estado de sufrimiento celular
por falta de oxigeno y materias nutritivas en la parte afectada.

Mecanobiologia: Ciencia multidisciplinar que se ocupa del comportamiento de
las células cuando son sometidas a cargas mecanicas. Morfologia: Estudio de la
forma del tejido dseo.

Morfologia: Estudio de la forma del tejido 6seo.

Necrosis: Es la muerte de tejido corporal. Ocurre cuando muy poca sangre fluye
al tejido. Esto puede suceder por lesién, radiacion o sustancias quimicas. La
necrosis no se puede revertir.

Nosologia: Es la rama de la medicina cuyo objeto es describir, explicar,
diferenciar y clasificar la amplia variedad de enfermedades y procesos
patolégicos existentes, entendiendo éstos como entidades clinico-semiolégicas,
generalmente independientes e identificables segun criterios idoneos.

Osificacion: Es el proceso de creacion de nuevo material 6seo por las células
llamadas osteoblastos.

Osteocitos: Es una célula 6sea, parte del tejido 6seo, es decir intrinseca de los
huesos, que justamente esta alojada en la matriz, en la parte mas importante de
un hueso.

Patologia: Estudio de los trastornos anatémicos Yy fisioldgicos de los tejidos, asi
como los sintomas a través de los cuales se manifiestan las enfermedades.

Proximal superior del fémur: Zona articular donde se encuentra ubicada la
cabeza femoral, compuesta por el cuello anatémico, la cual conecta la cabeza
con la diéfisis.

Resonancia magnética nuclear: Es un examen imagenolégico que utiliza
imanes y ondas de radio potentes para crear imagenes del cuerpo. No se
emplea radiacion (rayos X).

Resorcion 6sea: Es el proceso por el cual los osteoclastos eliminan tejido 6seo
liberando minerales, resultando en una transferencia de ion calcio desde la
matriz ésea a la sangre.



Trocénter: Cada uno de los abultamientos que hay en el extremo superior del
fémur y otros huesos largos.

Sintomatologia: Conjunto de sefiales caracteristicas de una enfermedad
determinada.

Sistemas de Havers: Unidad anatémica y funcional del tejido éseo
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RESUMEN

La Osteonecrosis (ON) también conocida como necrosis avascular es una
enfermedad producida por la falta temporal o permanente de irrigacion
sanguinea al hueso, que da lugar progresivamente a la muerte del tejido 6seo y
la destruccion del hueso [1], consecuentemente se induce la aparicion de la
fractura subcondral. En correspondencia con trastornos de crecimiento
endocondral y osteocondrosis, la ON se presenta como la primera etapa de
estas; el ejemplo mas evidente es la enfermedad de Legg-Calvé-Perthes (LCP);
la cual, es una patologia pediatrica caracterizada por la necrosis avascular en la
cabeza femoral [2]. Se calcula que la enfermedad de LCP la sufren entre el 1%
y el 2,5% de cada 10.000 nifios [3]. Predomina entre 4 y 5 veces mas en nifios
gue en nifias, pero en estas el prondstico es peor, aunque existen reportes de su
presencia desde los 17 meses hasta la maduracion esquelética [4].

Uno de los mayores efectos sobre la cabeza femoral bajo escenario necrotico, es
la fractura del tejido trabecular, que a su vez produce una devastacién en las
lineas de trasferencia de esfuerzos presentadas en la ley de Wolff [5], generando
asi transformaciones en el comportamiento biomecanico y como efecto
equivalente, fallas en el soporte mecanico de la articulacion de la cadera
llegando al colapso del andamio cartilaginoso [6].

La informacion sobre el efecto de la necrosis avascular en el comportamiento
biomecanico de la epifisis femoral en nifios entre los 4 y 6 afios es escasa [7].
Del mismo modo, pocos estudios se han enfocado en analizar el efecto de la
lesion en el hueso adyacente a la zona necrética y como se comienza a debilitar
la estructura circundante por los sobreesfuerzos [8]. Los estudios que se han
realizado alrededor de la ON se han hecho en pacientes en donde la placa de
crecimiento ya esta cerrada, es decir, el hueso en la epifisis femoral esta
totalmente formado [9]. Por el contrario, esta investigacion ofrece un aporte
significativo analizando el impacto biomecénico en la cabeza femoral con
afectacion de ON en un hueso inmaduro (women bone) [10].

En este trabajo se buscO encontrar bases biomecanicas que permitieran
entender los cambios en las lineas de transferencia de los esfuerzos presentes
en la epifisis femoral (EF) sana de una nifia de 6 afios de edad y, posteriormente
evaluar la distribucion de esfuerzos que conducen a la fractura del hueso
subcondral a partir de un escenario necrotico. El analisis de la variacion en el
comportamiento mecénico se realiz6 mediante el uso del método de los
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elementos finitos, y los dominios de trabajo a partir de tomografias
computaciones (CT) considerando los tejidos trabecular, cortical y cartilaginoso
como un material bilineal, es decir, apreciando su propiedad de plasticidad.

Los resultados obtenidos fueron comparados con lo reportado en la literatura
especializada segun casos particulares, teniendo en cuenta que esta
enfermedad se presenta de forma personalizada para cada individuo. Esto con el
fin de validar el comportamiento biomecéanico de la articulacion coxofemoral,
haciendo énfasis en las variaciones de la distribucién de esfuerzos para cada
caso de estudio encontrado.
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INTRODUCCION

La biomecanica es la especialidad cientifica que tiene por esencia de estudio a
todas aquellas estructuras de indole mecanico que existe en los seres vivos. En
esta area del conocimiento descansan diversas ciencias biomédicas, utilizando
las competencias de la anatomia, la mecanica, la ingenieria, la fisiologia y otras
disciplinas, para estudiar el comportamiento del cuerpo humano
(primordialmente) y resolver los problemas derivados de las diversas afecciones
a las que puede verse sometido.

Actualmente la modelizacion matemética y la medicina poseen una relacion
ampliamente estrecha ya que, gracias a esta, se pueden generar a ciencia cierta
descripciones, simulaciones y predicciones de los diferentes comportamientos y
anomalias presentes en el organismo. Asi pues, lo que se busca con dichos
modelos es la representacion matematica de un determinado fenébmeno de tal
forma que su analisis teérico y numérico proporcione informacion para entender
mejor los mecanismos que lo rigen, de esta forma las simulaciones han ganado
un enorme valor significativo en la investigacion biomecanica.

Una buena forma de abordar dicha relacion desde el punto de vista 6seo, es por
medio del andlisis de elementos finitos (FEA). EI campo de la biomecanica utiliza
dos enfoques numéricos principales, en primer lugar la exploracién musculo-
esquelética que se basa en la dinAmica multi-cuerpo, la cual ocupa parte de la
cinematica de los sistemas esqueléticos y la actividad muscular [11] y, en
segundo lugar desde el punto de vista mecanico-estructural lo cual se ocupa del
analisis del esfuerzo y la tension del hueso, de las articulaciones (naturales y
artificiales) y de los implantes portadores.

El fémur humano ha sido ampliamente estudiado desde hace muchos afios de
manera experimental con analisis in vitro, y ahora, gracias a los avances de la
informética, también se puede analizar de manera numérica [12]. Algunos
autores han demostrado la capacidad del método de los elementos finitos para
predecir el comportamiento mecanico de este hueso [10][13]. La presencia de
ON en algunas zonas de la cabeza femoral, genera la concentracion de
esfuerzos que posteriormente favorece el aumento en la magnitud de los
esfuerzos distribuidos a través del hueso trabecular sano, sobrellevando a la
fractura subcondral. Por lo tanto, para comprender el dominio que tienen los
esfuerzos mecanicos bajo un escenario necrotico y de igual manera poder
observar el comportamiento mecanico que este propicia, se pretende utilizar
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herramientas computacionales junto con teorias mecanicas para elaborar un
modelo tridimensional que permita analizar las consecuencias que tiene la
cantidad de hueso necrosado sobre el curso natural de su desarrollo 6seo,
identificando desde el punto de vista biomecanico, la variacion del estado de
esfuerzos y deformaciones que se producen como consecuencia de la afeccion
meédica.

Por ello, determinar el comportamiento biomecanico de la epifisis bajo un
escenario necrético permitirhd obtener informacién de la variacion del estimulo
mecanico sobre el tejido cartilaginoso y 0seo, insumo fundamental para la
realizacion de modelos mecanobiologicos o fenomenoldgicos que permitan
estudiar los procesos de modelado, remodelado y dafio en el crecimiento
endocondral. El uso de un modelo computacional, podria ademas de predecir el
curso de la enfermedad, dar ideas mas apropiadas para la intervencion
terapéutica, asi como posibles indicios que sirvan como apoyo a un diagndstico
mas temprano.
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OBJETIVOS

Objetivo general

Analizar comportamiento biomecanico de la epifisis femoral en nifios de 6 afios
afectada por necrosis avascular mediante herramientas de simulacion
computacional.

Objetivos especificos

Construir un modelo geométrico a partir de tomografias computacionales
de la epifisis femoral de un nifio de 6 afos.

Determinar la distribucién de esfuerzos y deformaciones en una epifisis
femoral sana de nifio mediante simulaciéon computacional.

Determinar la distribucién de esfuerzos y deformaciones en una epifisis
femoral afectada por necrosis avascular, mediante simulacion
computacional.

Validar los resultados obtenidos mediante un analisis cualitativo y estudios
de casos reportados en la literatura especializada.
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1. BIOMECANICA DEL HUESO

1.1. Fundamentos fisiolégicos y anatémicos del tejido 6seo

El cuerpo humano posee una estructura mecanica la cual se encarga de
sostener el organismo y proteger los 6rganos internos [5]. Por otra parte, este
cumple otras complejas funciones fisiolégicas como el control del metabolismo
de minerales.

El esqueleto es una organizacion compleja y activa, que se haya en un constante
proceso de remodelamiento dinamico (elimina tejido éseo antiguo y crea nuevo),
el cual se somete a modificaciones gracias a la actividad fisica, magnitudes y
tipos de cargas y factores metabdlicos [14]. Asimismo, los huesos se constituyen
a favor de la accién concentrada de diversos tejidos (6seo, cartilaginoso,
conectivo denso, adiposo, nervioso, entre otros) en un 6rgano [5]. De esta forma,
el conjunto estructural conformado por huesos y cartilagos se conoce como
sistema esquelético.

1.2. El hueso como estructura

Si se analiza el hueso como una estructura, se puede observar que esta
compuesto de: hueso cortical, hueso esponjoso o trabecular, periostio y endostio
como se observa en la figura 1.

El hueso posee unas propiedades mecdanicas caracteristicas que se encuentran
en intima relacion con su forma. Estas pueden ser estudiadas desde un punto de
vista macroscopico como microscoépico [15].

e Macroscépico: La forma de los huesos refleja una adaptacion a cargas
estaticas y dinamicas, asi como su funciébn de proteccion y soporte a
organos adyacentes.

e Microscépico: Depende de la organizacibn de sus componentes
minerales.
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Figura 1. Anatomia del hueso
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Fuente: [16]

A pesar de las diferencias en la forma macroscopica, el hueso presenta una
configuracion estructural microscépica semejante sin importar si es cortical o
esponjoso:

e Configuracién laminar (Hueso maduro).
e Configuracion no laminar o plexiforme (Hueso inmaduro).

El hueso maduro tiene una estructura laminada, constituida por fibras colagenas
mineralizadas y que guardan paralelismo entre ellas, bien sea en forma
concéntrica o en forma longitudinal [15]. Por otro lado, el hueso inmaduro se
denomina asi ya que las sus fibras no guardan ningun paralelismo entre ellas.
Esta clase de hueso es el que primero aparece en cualquier tipo de osteogénesis
y que mas tarde es reemplazado por hueso laminar [17].

En el esqueleto adulto ha desaparecido por completo el hueso inmaduro, pero

puede reaparecer en caso de fracturas, tumores 6seos o en cualquier situaciéon
de aumento en la produccién de matriz ésea [5].

1.3. Hueso cortical
Este tipo de hueso posee pocos espacios entre sus componentes duros. El
hueso compacto se encuentra en la diafisis de los huesos largos proporcionando

resistencia a las cargas producidas por el apoyo del peso y los movimientos [9].

La configuracion del hueso compacto esta dada por unidades denominadas
osteonas o Sistemas de Havers (ver figura 2). Los vasos sanguineos y linfaticos
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en conjunto con los nervios provenientes del periostio penetran el hueso
compacto por los conductos perforantes (de Volkmann) [18]. Los vasos y nervios
de estos conductos se conectan con lo de la cavidad medular, el periostio y los
conductos centrales que tienen un trayecto longitudinal en los huesos y se hallan
rodeados por laminillas concéntricas (Havers) las cuales son anillos de matriz
dura calcificada [5].

Figura 2. Sistema Haversiano
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o i
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Es asi, como el fémur pose los sistemas Haversianos alineados con la diafisis
resistiendo cargas flexionantes y de compresion [19]. Las lineas de esfuerzo
cambian dependiendo de la actividad fisica, cambiando a su vez la disposicion
de los conductos Haversianos los cuales se presentan uniformemente
distribuidos en la nifiez y van cambiando su estructura segun las necesidades
corporales [20].

1.4. Hueso esponjoso o trabecular

Este tipo de tejido 6seo se encuentra dispuesto como un enrejado tridimensional
de columnas y placas 6seas que a su vez estan rodeadas por el hueso cortical y
en continuidad con él a través de su superficie interna como se observa en la
figura 3 [5].

Las trabéculas del hueso esponjoso estan constituidas por hueso laminar no
Haversiano [5]. Sin embargo, el tejido esponjoso orienta las trabéculas a lo largo
de las lineas de esfuerzo lo que permite transferir fuerza y recibir cargas
provenientes de muchas direcciones [11].
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Figura 3. Forma de tejido trabecular

Fuente: [11]

1.5. Propiedades mecénicas del hueso

El hueso es un material anisotropico y, por tanto, se comporta desde un punto de
vista mecéanico de forma diferente en funcién de la direccién en que se aplique
una fuerza [11]. Es mas resistente a la comprension en sentido longitudinal que
en sentido radial o tangencial [14].

El sistema esquelético tiene como funcion fundamental otorgar al cuerpo
humano una estructura que por un lado es rigida, lo que permite mantener la
forma, y por otro esté articulada, facilitAndole los movimientos. Del mismo modo,
sirve de punto de anclaje al sistema muscular. Por tal razon, la configuracion
esquelética esta sometida a las fuerzas estaticas del peso corporal y a las
dinamicas de la accién muscular y los ligamentos [21]. Los esfuerzos soportados
por el hueso dependen menos del peso del cuerpo que de la accion muscular o
de las variaciones en la aceleracion que puede sufrir.

Para que el hueso desempefie sus funciones, éste tiene tres propiedades
mecanicas fundamentales que son la resistencia, la rigidez y la elasticidad [6].
En funciébn de comprender mejor estas propiedades, se puede pensar en un
caso en particular en donde se somete una muestra de material, en este caso de
hueso, a una carga, midiendo la deformacion que se produce. Los resultados
obtenidos llevados a una grafica, brindan una curva de carga-deformacion como
la que se muestra en la figura 4.
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Figura 4. Curva de carga-deformacién
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En la primera etapa de la curva (A-B), a razén que incrementa la carga aumenta
la deformacién y, al cesar la carga la muestra recupera su forma inicial. Por
consiguiente, se cumple la ley de Hooke segun la cual la deformacién es
proporcional a la carga [6]. Esta primera parte de la curva es la llamada “regién
elastica”. Si a partir del punto B denominado también “limite elastico”, se
continla aumentando la carga, se observa que la muestra sigue deformandose
hasta llegar al punto C, o “punto de rotura”, en la que la muestra inevitablemente
se rompe. La region B-C de la curva es llamada “region plastica”, en la que,
aunque cese la carga sobre la muestra, esta no recupera su forma inicial y
permanece deformada.

La geometria de la curva carga-deformacién que se ha descrito, varia en funcion
de la velocidad en la que se aplica la carga. A medida que incrementa la
velocidad de aplicacion de la carga, el hueso se hace mas resistente. En otras
palabras, hace falta mas fuerza para romper un hueso bruscamente que para
romperlo lentamente.

El hueso presenta las siguientes caracteristicas:
e Comportamiento mecanico viscoelastico: resiste mejor a esfuerzos
rapidos que lentos, cedencia, relajacion de tensiones e histéresis. Sin

embargo, el hueso exhibe un comportamiento elastico bajo las
solicitaciones mecanicas habituales [5].
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e Material poroso: las propiedades varian del hueso cortical (porosidad
5%) al esponjoso (90% porosidad) [5].

e Transversalmente isotrépico: en los huesos largos, las propiedades son
iguales en cualquier direccion radial, y diferentes a las propiedades
longitudinales [5].

1.6. Fuerzas alas que puede ser sometido un hueso

El hueso puede ser sometido a fuerzas de compresion, de traccion, de
cizallamiento, de flexion y de torsion como se muestra en la figura 5.

Figura 5. Cargas a las que puede ser sometido el hueso

A. Compression B. Tension C. Shear D. Torsion E. Bending

Fuente: [6]

En el caso particular del fémur las cargas que soporta continuamente la cabeza
femoral son de flexion debido al peso del cuerpo, lo cual somete una parte a
compresion y otra a traccion [22]. Debido a esto, el hueso se remodela
adaptando la direccién de las trabéculas en direccion de estos esfuerzos, como
se percibe en la figura 6.
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Figura 6. Cargas que soporta el hueso fémur constantemente
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1.6.1. Fuerzas de compresion

El hueso tiende a acortarse y ensancharse, como consecuencia de la presencia
de dos fuerzas iguales y opuestas que se aplican sobre la superficie del mismo.
Las fuerzas maximas tienen lugar en un plano perpendicular al de la linea de
carga [23]. Como ejemplo clinico se tienen los aplastamientos vertebrales.

1.6.2. Fuerzas de traccion

El hueso tiende a alargarse y a hacerse mas estrecho, como consecuencia de
dos fuerzas iguales que se aplican en sentido contrario sobre las superficies del
mismo. Al igual que en las fuerzas de compresion, las fuerzas maximas para
este caso tienen lugar en un plano perpendicular a la linea de carga [23].

1.6.3. Fuerzas de cizallamiento

La fuerza es aplicada perpendicularmente a la superficie del hueso y las fuerzas
maximas se encuentran en un plano paralelo a la direccién de suministro de la
fuerza [6]. Evidentemente el hueso cortical soporta mejor las fuerzas de
compresion que las de traccién, y la traccion mejor que el cizallamiento [23].
Ejemplo de esto es la fractura intercondilea del fémur.
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1.6.4. Fuerzas de flexion

Estas fuerzas son mayores cuanto mas alejadas estan del eje neutro del hueso
[6]. Las cargas que se aplican sobre el hueso producen que éste se doble sobre
Su eje mayor, y como resultado en el interior del hueso aparecen fuerzas de
comprension en el lado de aplicacion de la fuerza y las fuerzas de traccion en el
lado opuesto [23]. Ejemplo de este podrian ser las fuerzas que se ejercen en el
antebrazo al caer y poner la mano en el suelo.

1.6.5. Fuerzas de torsion

Para este caso, la fuerza aplicada sobre el hueso tiende a hacerlo rotar
alrededor de su eje [6]. Aparecen fuerzas de cizallamiento que se distribuyen a lo
largo de toda la estructura, siendo més intensas, cuanto mas alejadas estan del
eje neutro del hueso [23].

1.7. Remodelacién 6sea

Para el afio 1892, el cientifico aleman Julius Wolff enuncié: " La forma y
estructura de los huesos en crecimiento y de los adultos, depende del estrés y
los esfuerzos a los que estdn sometidos. Alterando las lineas de tensién, la
forma de los huesos puede ser cambiada”. De acuerdo con esta ley, la densidad
y, en menor grado, la forma y el tamafio de los huesos de una persona
dependen de la magnitud y direccién de las cargas mecénicas que actian sobre
los huesos [24]. Este mecanismo se conoce como Remodelacion 6sea [5].

La remodelacién incluye resorcién de hueso y formacién de hueso nuevo [21].
Cuando el estimulo que recibe el hueso excede cierto umbral, la densidad y la
masa del hueso incrementan, asimismo cuando el estimulo estd por debajo del
umbral inferior, la remodelacion Osea ocurre, removiendo hueso cerca de la
médula [15]. Los estimulos entre estos dos umbrales no producen ningin cambio
en el hueso [14]. El proceso en el cual nuevo hueso es creado sin resorcion
0sea, se conoce como Modelado 0seo, este mecanismo permite el crecimiento
del hueso inmaduro.

Los procesos de modelado y remodelado éseo son llevados a cabo por los
osteocitos, los cuales activan los osteoblastos y osteoclastos, las células
responsables de crear y resorber el hueso, respectivamente (ver figura 7) [16].
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Figura 7. Células 6seas. Los osteoclastos reabsorben el hueso y los osteoblastos lo forman
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Fuente: [25]

1.8. Articulacién coxofemoral

La cadera esta disefiada para proveer movilidad y estabilidad al cuerpo humano.
Esta articulacion cumple un rol muy importante en la marcha y soporte del peso
corporal. Es una enartrosis de tipo diartrosis, donde la cabeza femoral articula
con la cavidad acetabular del hueso coxal (ver figura 8) [15].

Figura 8. Articulacion de la cadera
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La amplia y constante actividad de la articulacibn coxofemoral requiere un
sistema de disipacion de energia y estabilizacion a nivel del acetabulo [20]. En el
caso de cambios en la forma de la cabeza femoral o del acetabulo, se rompe
este equilibrio y pueden aparecer lesiones estructurales y progreso en la
degeneracion articular [20].
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1.8.1. Caracteristicas en el desarrollo de la articulacién coxofemoral

Con fin de producir un desarrollo normal del acetabulo a razén que la pelvis
incrementa su tamafo, debe existir un delicado equilibrio entre el crecimiento de
los cartilagos acetabulares y trirradiado conjuntamente con el hueso adyacente
[15]. A medida que se forman todos los centros secundarios de osificacion del
acetabulo (entre los 8 0 9 afios), se forma mas hueso en la periferia que en la
parte interna del acetabulo, lo que implica un aumento de profundidad y a su vez
brinda ese aspecto esférico que caracteriza dicha cavidad [26]. El crecimiento
intersticial en la region trirradiada provoca que el acetabulo se expanda durante
el desarrollo como se observa en la figura 9. La concavidad de este progresa
como respuesta a la presencia de la cabeza femoral.

En etapas de crecimiento, se produce la osificacion de la cabeza del fémur a un
ritmo mas veloz en anchura que en altura como se parecia en la figura 10 [5]. La
cadencia de desarrollo en anchura también supera el de la metafisis proximal.
Por lo anterior, se puede resaltar que las clasificaciones radioldgicas de estas
dos regiones son caracteristicas segun la edad de la persona. Afortunadamente,
el acetdbulo 0seo también crece a un ritmo mayor en anchura que en
profundidad [5].

Figura 9. Direcciones de crecimiento del acetdbulo y el extremo proximal del fémur
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Fuente: [5]
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Figura 10. Crecimineto en altura de la cabeza femoral 6sea y en profundidad del acetabulo, y anchura de la
epififis y el acetabulo
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Fuente: [5]

1.8.2. El fémur en infantes

La cabeza femoral se osifica entre el segundo y el octavo mes después del
nacimiento y se fusiona con el cuello entre los 15 y 21 afios en los nifios y un
aflo mas temprano en las niflas [25]. La apdfisis trocantérica inicia su osificacion
a la edad de cuatro afios en ambos sexos y es responsable del crecimiento por
aposicion del trocanter mayor y parte del crecimiento de la zona metafisaria
intertrocantérica del fémur y cuello femoral [27]. Se fusiona alrededor de los 14
afios en las nifias y los 16 en los nifios [28]. El desarrollo del fémur proximal se
presenta no solo en la epifisis capital y apdfisis trocantérica, sino que también a
lo largo del cuello del fémur. Durante la nifiez tardia persiste un puente
cartilaginoso entre la epifisis femoral proximal y la apdfisis trocantérica a lo largo
de la parte superior del cuello femoral como se observa en la figura 11. Por esta
razon, las fracturas de cadera que cruzan esta area vulnerable pueden producir
alteraciones en el crecimiento de la metéfisis, cuello y cabeza femorales [15].
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Figura 11. Anatomia del hueso largo de un nifio
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1.9. Arquitectura trabecular del fémur proximal

En su mayoria, el fémur proximal esta conformado por tejido esponjoso. Dicho
tejido contiene trabéculas, las cuales se adecuan topolégicamente (variando su
densidad relativa y su consistencia) a las cargas aplicadas optimizando su
comportamiento. El comportamiento biomecanico del fémur se puede asemejar
al de una viga, donde se hayan dos tipos basicos de trabéculas: trabéculas a

tensidén y a compresion, estas se pueden clasificar como:

Trabécula principal a compresion: Estas trabéculas se dirigen desde la
cabeza femoral hacia la corteza medial del cuello femoral, siguiendo la
direccion del esfuerzo de compresion. Distalmente, estas trabéculas
forman un angulo de 160° con el cuello femoral medial, proximalmente,
estan alineadas con las trabéculas de la pelvis [5].
Trabécula principal a tension: Estas trabéculas forman un arco que se
dirige desde la corteza lateral hasta la medial en la direccion del esfuerzo
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e Trabécula secundaria a compresion: Estas trabéculas se dirigen desde
la corteza media distal hasta la trabécula principal de compresion. Van
dirigidas hacia el trocanter mayor [5].

e Trabécula secundaria a tension: Estas trabéculas van dirigidas desde la
parte distal medial hasta la trabécula principal tensil dirigiéndose paralela
a esta ultima, su configuracion es irregular cerca de la linea eje del fémur

[5]

Asimismo, en la figura 12 se puede observar que en la superficie central del
fémur existe una regién con escasez de tejido trabecular, dicha zona es llamada
triangulo de Ward.

Figura 12. Descripcion de las zonas trabeculares del fémur
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1.9.1. Cintura pélvica en infantes

La pelvis en el nifio ofrece un cuadro cambiante de osificacion en funcién de la
edad. Los centros de osificacion primarios son los encargados de formar
inicialmente la pelvis, estos son: isquion, pubis e ilion [28]. Estos centros se
reanen en el cartilago trirradiado, donde se fusionan aproximadamente entre los
16 a 18 aflos como se aprecia en la figura 13 [28]. El isquion y el pubis se unen
en la rama pubiana inferior y se fusionan aproximadamente entre los 7 y 8 afios
[28].

Por otro lado, los centros de osificacion secundarios como la cresta iliaca
aparecen entre los 13 a 15 afios y se fusiona entre los 15 a 17 afos [25]. Las
tuberosidades isquiaticas aparecen entre los 15 a 17 afios y se fusionan entre
los 17 a 19 afios, aunque se pueda demorar hasta los 25 afos [25].
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Figura 13. Cartilago trirradiado
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1.10. Arquitectura trabecular de la cintura pélvica

La configuracion trabecular de la pelvis comienza desde la region donde se
identifica el ilion y son contiguas a las que convergen hacia la superficie del
hueso sacro [11]. Las dos estructuras se vuelven adyacentes a las trabéculas de
la cabeza y el cuello del fémur, ademas de acoplarse a otras estructuras
trabeculares que posee la cintura pélvica (ver figura 14) [17]. Algunas trabéculas
se abren en abanico lateralmente hacia la cara inferior del acetdbulo, mientras
gue las restantes se extienden hacia abajo dentro del isquion e intersecciones en
las trabéculas del borde del acetdbulo. Estas trabéculas estan a compresion y
soportan el peso del cuerpo en posicién sedente [29].

Figura 14. Disposicion trabecular de la articulacién coxofemoral
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Fuente: [15]
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1.11.Enfermedad de Legg-Calvé-Perthes

Una de las afecciones que perjudica la articulacion coxofemoral en nifios es la
enfermedad de Legg-Calvé-Perthes (LCP) [30]. La falta de conocimiento sobre
su etiologia primaria, los procesos biolégicos durante el transcurso de la
enfermedad y la relacion de estos con el entorno biomecanico, representan un
gran reto debido a la escasa informacion que se tiene sobre la misma.
Estadisticamente esta patologia fue descrita por primera vez hace algo mas de
un siglo, y pese al avance en el conocimiento de su patogénesis, sigue
suscitando controversia en cuanto a los enfoques de tratamiento, los cuales aun
no son totalmente efectivos [31]. Los futuros enfoques de tratamiento incluyen
principalmente la utilizacién de técnicas de ingenieria tisular para acelerar el
proceso de absorcion y formaciéon de nuevo hueso [7].

El desarrollo de modelos mecanobiologicos enfocados a esta enfermedad, busca
explicar la adaptacion y reparacion 6Osea, el crecimiento endocondral, y su
relaciéon con el entorno mecénico [32]. La implementacion de este tipo de
modelos, ha sido aplicada bajo condiciones biolégicas tanto normales como
patologicas. Gracias a que los fendmenos modelados ocurren durante la
patogénesis de la LCP [33], hipotéticamente se establece un beneficio en
relacion a la aplicacion de dichos modelos, ya que pueden ayudar al estudio y
aclaracion de los mecanismos que gobiernan la enfermedad, asi como al disefio
de alternativas terapéuticas.

1.11.1. Definicién

La enfermedad de Legg-Calvé-Perthes es una necrosis de la cabeza femoral,
gue ocurre fundamentalmente entre los 3 y 8 afios [31], subsecuentemente da
lugar a la reparacion del centro de osificacion de la cabeza femoral. Los
cartilagos metafisiario y epifisiario sufren una cantidad variable de dafio y el
cartilago articular puede presentar modificaciones en su tamafio y forma. Su
perfil de presentacion mas frecuente es el dolor y/o la cojera. El sexo més
comunmente afectado es el varén con una relacion de 4:1. Afecta a uno de cada
10.000 nifos [3].

Las alteraciones en el flujo sanguineo del fémur proximal, provocan cambios

estructurales en su morfologia y como consecuencia severas deformidades; de
manera subsecuente se induce a la discapacidad [31]. Algunos estudios han
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demostrado la compleja anatomia vascular de la cadera en desarrollo. La cabeza
femoral se osifica entre el segundo y el octavo meses después del nacimiento y
se fusiona con el cuello entre los 15 y 21 afios en los niflos y un afio mas
temprano en las nifias (ver figura 15) [4].

La radiologia convencional no permite establecer un diagndéstico precoz, por lo
gue se necesitan técnicas diagnésticas mas avanzadas [34]. En el momento en
gue se realice el diagnostico y en consecuencia, al grado de afectacién en que
se encuentre la cadera en ese momento, se determina el tratamiento a aplicar y
las complicaciones que puedan desarrollar los pacientes en el futuro [4].

Figura 15. Desarrollo éseo del fémur en nifios desde el nacimiento hasta los 6 afios
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Fuente: [27]

Los principales retos que esta enfermedad muestra es la impredecibilidad que se
tiene acerca de la forma final que va a tener la cabeza del fémur, asi como la
diversidad de enfoques para el diagnéstico, prognosis y tratamiento [35]. Parte
de esta responsabilidad ha sido acreditada a las limitaciones de algunos estudios
realizados, también se tiene que, aunque los procedimientos de evaluacion y
tratamiento han sido propuestos sobre bases ldgicas, gran parte de estos han
sido guiados por la intuicién y la subjetividad.

1.11.2. Antecedentes histdricos

Tras la llegada de las nuevas tecnologias en el campo médico y gracias al
desarrollo de las técnicas radiograficas, se hizo posible identificar las
anormalidades en el fémur proximal de nifilos que presentaban sintomas como
claudicacion de la marcha y movilidad reducida en la articulacién de la cadera
[36]. Fue entonces durante el periodo de 1909 a 1910, donde diversos autores
mostraron al mundo sus hallazgos cientificos sobre la etiologia de la
enfermedad, entre ellos: Henning Waldestrom de Suecia, Jacques Calvé de
Francia, Arthur Legg de Estados Unidos y Georg Perthes de Alemania [31]. Por
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los préximos 25 afios se dio lugar a una gran controversia acerca de quién
merecia el crédito por el descubrimiento de la enfermedad, la cual a pesar de
recibir distintos nombres como trofopatia osteocondral y pseudocoxalgia, recibio
la denominacion de enfermedad de Legg-Calvé-Perthes (LCP) [30].

En el aflo de 1950 habia dos hipdtesis principales sobre la etiologia de la
enfermedad. Por un lado, se pensaba que el trauma podia causar una alteracion
de los vasos sanguineos que alimentaban el centro de osificacion de la cabeza
femoral [14]. De otro lado, se discutia que la necrosis tenia origen gracias a una
infeccion [37]. Sin embargo, varios autores reconocieron que las propiedades
autorreparativas de la enfermedad la diferenciaban de otras afecciones con
etiologia de origen infeccioso o por dislocacion [38].

1.11.3. Etapas caracteristicas de la enfermedad

Legg-Calvé-Perthes progresa en tres etapas fundamentales (ver Figura 16): Una
etapa inicial, donde por irrupcién del suministro sanguineo, parte de la cabeza
del fémur se vuelve necrética. Esta area pierde sus propiedades mecanicas, lo
gue da como resultado un aplanamiento de la epifisis femoral [3].
Consecuentemente, para que la lesion comience su respectiva recuperacion, el
hueso colapsado y en estado necrético se fragmenta para que posteriormente se
unan en la etapa de reparacion, durante la cual epifisis femoral se soldara
nuevamente con una geometria que puede variar de practicamente normal a
bastante deformada [39]. La patologia tiene una duracién media de 4 afios y 4
meses con un promedio de duracion de la etapa de inicial de 5,6 meses, 10,8
meses para la etapa de fragmentacion y 32 meses para la etapa de reparacion
(ver tabla 1) [40].

Tabla 1. Etapas en la enfermedad de Legg-Calvé-Perthes

Etapa Duracién ( Dias)
| Esclerdtica 220
Il Fragmentacion 240
Il Recuperacion 550
IV Recuperado

Fuente: [7]

32



Figura 16. Etapas principales de Legg-Calvé-Perthes

. .| I > .‘.' “ |
y Fo\ f .\ P

- ".# N ol A C’ N » <) ; l(; \
< 3 AN ) 2 |
) ] )\« { 4 \"‘ | X4 Y ¥ : I""‘ { ‘\A. \{' ‘ ; /* l\‘ a“.

| $ i 8 \L )

Y wl 1~ ' \

_ y Y )

Fuente: [41] (A) Temprana destruccion 6sea. Irrupcion de suministro sanguineo en el cuello femoral. La
epifisis parece no verse afectada en esta etapa temprana. (B) Fractura y colapso del cuello femoral. La
epifisis permanece en el acetdbulo, pero el cuello deformado se desplaza. (C) Etapa de remodelacion
temprana. De nuevo se deposita hueso, pero la cabeza y el cuello permanecen deformados. (D) Etapa
tardia y remodelada. La cabeza femoral esta aplanada y arrugada, lo que provoca inestabilidad y
enfermedad articular degenerativa.

1.11.4. Patogénesis

Por medio de las observaciones radiolégicas es posible describir el curso de la
enfermedad, sin embargo, establecer una correlacion con los signos clinicos es
una tarea compleja [42]. Para ciertos escenarios la sintomatologia se presenta
cuando las transformaciones desde el punto de vista radiografico son apenas
notorias, mientras que en otros se hace evidente una marcha anormal o
limitacion en el movimiento de la articulacion coxofemoral cuando
radiol6gicamente la enfermedad ya est4 en su fase de recuperacion [36]. Los
signos clinicos suelen ser incomodidad del nifio en la regién de la cadera, la
ingle o la rodilla ademas de una cojera persistente [25].

Como efecto de la necrosis avascular se obtienen irregularidades en el
crecimiento y el proceso de calcificacion del centro secundario de osificacion y la
placa epifisaria, las cuales confluyen en un aplanamiento de la cabeza femoral y
posterior fragmentacion, estado en el cual se encuentra generalmente la
enfermedad en el momento en que se realiza el diagnostico [43]. La cabeza del
fémur siempre se repara, pero su geometria final puede variar notablemente:
puede ser practicamente normal o con serias deformidades (coxa magna) que
pueden conllevar posteriormente a artritis degenerativa como se muestra en la
figura 17 [44].
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Figura 17. Patogénesis de la deformidad de la cabeza femoral después de una necrosis isquémica
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Fuente: [38]

Respecto a su patologia no se tiene mucha documentacion, es factible que esto
se deba a que no se trata de una enfermedad letal. Lo que se conoce con
certeza es que hay un engrosamiento del cartilago articular (epifisario) [36]. La
epifisis 6sea, asi como las capas profundas de cartilago epifisario se ven
afectadas por isquemia y episodios de infarto, mientras que las capas
superficiales del cartilago articular tienen su soporte nutritivo en el liquido
sinovial [45]. En los casos donde la enfermedad es severa, las columnas de la
placa de crecimiento se desalinean formando columnas de células y cartilago
irregulares [8]. La muestra radiolégica es el mecanismo por el cual es posible
denotar que una epifisis esta afectada gracias a la presencia de quistes
metafisarios [1]. El comienzo de la reparacion ésea toma lugar en el momento
gue la fragmentacion de la epifisis se hace participe, proceso durante el cual las
estructuras dafiadas son reabsorbidas previamente a la fase de osificacion [31].

1.11.5. Métodos de estudio

La tabla 3 muestra de forma general los medios de evaluacion por los cuales se
puede identificar la enfermedad de LCP.
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Tabla 2. Métodos de estudio para LCP

METODO

RESUMEN

Radiografia

Fuente: [37]

Las imagenes radiogréficas
son el método mas comdun,
ampliamente usado, sencillo
de lograr, barato y conocido
para diagnosticar y evaluar
a la LCP. Se debe practicar
si se sospecha éste u otro
padecimiento de cadera
[51]. Por medio de este se
puede descartar y al mismo
tiempo clasificar el estadio
de la enfermedad, ademas
de brindar bases solidas
para dictaminar el
tratamiento.

Gammagrafia
Osea

Fuente: [46]

Se usa para la confirmacién
de sospecha de enfermedad
de LCP, utilizando
principalmente Tecnecio-
99m en fase oOsea [2].
Ensefiara una marcada
reduccién o deficiencia del
radio-nicleo en la zona
necrtica de la cabeza
femoral. Sefiala disminucién
del flujo sanguineo y del
metabolismo 6seo en la
etapa isquémica antes de
que se desarrollen los
signos radiogréficos.

Ultrasonido

Fuente: [47]

Se ha wusado en Ia
evaluacion inicial y para
diferenciar otros problemas
gue pueden tener relacion
con la articulacion
coxofemoral, puede
encontrarse protrusion de la
capsula articular que es
comun en las sinovitis; sin
embargo, en la LCP debe
haber un adelgazamiento de
la membrana sinovial que
pocas veces se reporta en
los estudios de ultrasonido
convencionales [7].
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METODO

RESUMEN

Artrografia

Permite valorar la cobertura
cartilaginosa de la cabeza
femoral, su esfericidad y su
centrado en el acetabulo, ya
gue cuando la necrosis ha
colapsado la epifisis
deforméandola, los
elementos de la cadera
suelen estar incongruentes;
por medio de la artrografia
se puede ver la extensién y
los patrones de la
deformidad, bordes
protruidos y rangos de
movimiento [46].

Resonancia
magnética

Fuente: [48]

Muestra signos mas
tempranos que la
radiografia simple, ya que
permite ver los cambios
producidos por la isquemia
antes de ser visibles
radiograficamente.  Dentro
de sus facultades visuales,
la RM muestra la epifisis y
el cartilago articular y al
agregar gadolinio (medio de
contraste), la sensibilidad
para detectar los cambios
causados por la necrosis es
mayor [52].

Fuente: Autor

1.11.6. Sistemas de clasificacion

Gracias a la variabilidad en la evolucién de la enfermedad de LCP, se ha tratado
de clasificar y dar un prondstico temprano segun algunos signos radiolégicos o
clinicos. En general el pronéstico es mejor cuando el diagndstico es temprano y
los nifios afectados son menores de seis afios [41]. Las clasificaciones buscan
determinar el porcentaje de la cabeza femoral que se encuentra afectado, ya que
si este es menor de 50 % se cree que la parte sana sirve como matriz que
posteriormente guiara el proceso de reparacion, sin embargo, en los casos
donde dicho porcentaje es mayor, se tiene mas incertidumbre sobre la forma
final de la cabeza del fémur [49]. Para el desarrollo de este trabajo, se tuvo en
cuenta la clasificacion establecida por Herring, haciendo énfasis en la lesion tipo

36




C, ya que es el escenario necrético mas extremo que representa la enfermedad
[50].

Clasificacion de Herring

Para el afo 1992 se propuso la clasificacion de Herring, sistema que
actualmente es el mas utilizado para la catalogacién de LCP [3]. Herring clasifica
las cabezas femorales en tres grupos (ver tabla 4 y figura 18) de acuerdo con el
grado de mantenimiento de la altura del pilar lateral comparado con el del hueso
contralateral, en donde a mayor altura mas proteccion contra el derrumbamiento
epifisario [51]. Si bien este sistema es facil de entender y aplicar, la medida
definitiva se debe hacer en la etapa de mayor grado de fragmentacion, tiempo
para el cual ya ha pasado el momento 6ptimo de intervencién [36].

Tabla 3. Clasificaciéon de Herring

Clasificacion Herring

Grupos | Descripcion
El pilar lateral se encuentra

radiol6gicamente normal.

El pilar lateral muestra alguna
B radiolucencia, pero mantiene mas del
50% de la altura.

El pilar lateral es més transparente y

la altura es menor al 50%
Fuente: [40]

Figura 18. Esquema representativo clasificacion de Herring

13~
13, +
13,

100%

B C

B/C = 50%
Fuente: [2]

Sin embargo, se ha afiadido un nuevo grupo a esta clasificacion, el B/C conocido
como "grupo de la frontera" [52]. Su estudio multicéntrico revelé que muchas
caderas afectadas tenian un aspecto radiolégico intermedio entre los tipos By C
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[53]. Este grupo se caracteriza por tener un pilar lateral muy estrecho (2 a 3 mm
de ancho) mayor al 50% de la altura original, un pilar lateral con pequefias
osificaciones, pero al menos 50% de la altura original, o un pilar lateral de
exactamente el 50% de la altura original, que este deprimido en relacion al pilar
central [54].

1.11.7. Perspectiva mecénica de la enfermedad de Perthes

Una aproximacion inicial hacia el modelamiento computacional de los huesos,
debe hacerse considerando el régimen macroscopico que constituye a los
mismos [38]. Es indispensable realizar un analisis de distribucién de cargas
mecanicas, semejante a los realizados en vigas y otras estructuras estaticas
[16]. Esta consideracion ha motivado estudios para examinar las propiedades
mecanicas del hueso. Tanto el hueso cortical como el trabecular, poseen
configuraciones mecanicas totalmente diferentes; la tabla 5 muestra las
caracteristicas intrinsecas de cada uno de ellos. En las graficas de Esfuerzo vs.
Deformacién (ver figura 19), se observa una region rectilinea y una region curva.
La pendiente de la primera regién corresponde al modulo de Young. En la
segunda zona se observa la pérdida de propiedades elasticas del material, hasta
llegar a la deformacion ineléstica y la fractura.

Tabla 4. Propiedades mecanicas del hueso cortical y trabecular

Densidad (g/ml) Modulo de Young

Tipo de hueso

(GPa)
Cortical 1.8a22 4 a?27
Trabecular 15a1)9 lall

Fuente: [38]

El hueso al igual que otros tejidos estd compuesto de células inmersas en MEC
(matriz extracelular), este se puede modelar como una serie de cilindros
conceéntricos rellenos de liquido entre los espacios [11]. Este liquido, cuando
fluye, imparte propiedades viscoelasticas al hueso que impiden que este
responda de manera instantanea a una carga aplicad [14]. Por otra parte, otro
enfoque valido no solo para el hueso, sino también para el cartilago es suponer
gue ambos tejidos son materiales poroelasticos, lo que es también una buena
aproximacion [9].
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Figura 19. Curva de Esfuerzo vs. Deformacion para hueso cortical y trabecular
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Fuente: [38]

Posteriormente es necesario realizar un paralelo entre la biologia del hueso y las
cualidades mecéanicas que estos poseen. De esta forma, aquellas teorias que
permitan establecer los efectos de las cargas mecénicas sobre una superficie
0sea, deben contener una correlacion entre los procesos de remodelado éseo y
las excitaciones mecanicas que puedan existir [16]. Dentro de estas teorias se
encuentran dos que, a pesar de sus aproximaciones generales, han prevalecido
y servido de base para la construccidon de nuevas formulaciones.

La primera es la ley de Wolff, donde se menciona la aposicién de hueso en los
lugares en los que se presenta carga intermitente, y reabsorcion donde la carga
es reducida [24]. La segunda, conocida como ley de Hueter-Volkmann, afirma
que el crecimiento 6seo es inhibido por cargas compresivas sostenidas y
acelerado por cargas reducidas [44]. De manera simple, la ley de Wolff rige el
remodelamiento 6seo, mientras que la ley de Hueter-Volkmann se refiere a la
influencia mecanica en el crecimiento longitudinal de los huesos. No obstante, la
ley de Hueter-Volkmann pone en términos muy simples el efecto de las cargas
mecdnicas sobre la placa de crecimiento: Compresion inhibe, tension promueve
[55].

Existe evidencia de que los procesos de crecimiento 0seo y osificacion
endocondral se ven afectados por las cargas mecanicas [14]. En las epifisis se
observara un mayor crecimiento en circunstancias de carga reducida, mientras
gue este sera inhibido cuando la carga es incrementada [29]. Una hipdtesis muy
difundida postula que la zona de hipertrofia tiene un papel fundamental en los
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procesos mecanobioldgicos, pues al ser la zona que sufre una mayor
deformacion bajo el efecto de cargas mecanicas, es también la que puede actuar
mejor como mecanotransductor [14].

1.11.8. Antecedentes mecanobioldgicos

Durante el siglo XIX una gran mayoria de autores se adentraron al mundo de la
investigacion mecanobiolégica, en donde pretendieron explicar los efectos
mecanicos asociados al crecimiento de los huesos. Fue entonces donde a Julius
Wolff se le atribuyé la teoria de la trayectoria (ver figura 20), conocida
actualmente como ley de Wolff, dicha ley establece dos postulados [12]:

e Laformay estructura de los huesos en crecimiento, depende del estrés y
la tension (esfuerzos) a los que estan sometidos. Alterando las lineas de
tension, la forma de los huesos puede ser cambiada [12].

e El hueso es depositado y reabsorbido de acuerdo a los esfuerzos que se
le apliquen [12].

Figura 20. Ley de Wolff
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Fuente: [24]

Carl Hueter y Richard von Volkmann tuvieron una postura opuesta a la de Wolff,
argumentando que la presion ejercia un efecto inhibitorio en el crecimiento y la
osificacion cuando esta era compresiva, estatica y paralela a la direccion del
crecimiento [56].

Algunas teorias complementarias como la Pauwels surgieron para explicar el
desarrollo 6seo, relacionado el crecimiento desparejo de los huesos como una
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consecuencia de las cargas ciclicas disparejas [9]. También se reconocio que, Si
bien un esfuerzo de tensibn o comprension podia ser estimulador del
crecimiento, cuando su magnitud superaba cierto limite fisiol6gico tendria una
accion inhibitoria [57].

Una de las grandes falencias de las teorias propuestas inicialmente, radica en
gue ellas consideran una unica direccion de accion para los esfuerzos,
generalmente normal a la epifisis [58]. Carter, entre otros, ademas de proveer
evidencia tedrica y experimental de la variacion del efecto de la presion en el
crecimiento, ha sefalado el hecho de que los huesos estan especialmente
adaptados para responder a cargas intermitentes [59].

En este orden de ideas, se han diferenciado distintos tipos de cargas y sus
efectos sobre el desarrollo del hueso. EI movimiento ciclico y el esfuerzo
asociado promueven el proceso de mitosis [60]. En cambio, los esfuerzos a
tensidén causan la diferenciacion del tejido fibroso [12]. La tension acompafiada
de esfuerzo hidrostatico compresivo promueve la formacion de cartilago fibroso
[61]. Empleando estos principios mecanobioldgicos ha sido posible predecir
patrones de osificacion en huesos largos, forma del centro secundario de
osificacion y el espesor del cartilago articular.

1.12. Modelos de cargas para la caderay el fémur

Hoy en dia existen varios procesos de caracter experimental y al mismo tiempo
tedrico que han permitido esclarecer nuevas formas de vincular los métodos
numericos al campo de la biomecanica.

Los procesos de desarrollo de 6rganos y remodelado de tejidos se ven
influenciados por mudltiples factores que van desde el componente bioldgico
hasta la mecanica propia del sistema, donde cada uno de estos afecta en mayor
o menor medida dependiendo del tipo de ente organico que se estudie [23].

La biomecénica computacional ha servido en mdltiples areas de la medicina
aplicando la mecanica como herramienta de analisis. Sin embargo, la mayor
aplicacién de esta area se ha enfocado en solucionar problemas ortopédicos y
entender el sistema musculoesquelético. Afortunadamente los modelos
computacionales han tenido un acelerado auge en los ultimos afios, favorecidos
por el considerable desarrollo de la informatica. La simulacion computacional en
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relacion con enfermedades como la LCP, es una de las mas beneficiadas por
tales avances, esencialmente con la implementacion del método de elementos
finitos [62]. Aunque no existe una solucion definitiva al grave problema que
representa la patologia, dichos modelos demuestran ser un pilar en la busqueda

de ese resultado.

En la tabla 6 se presentan algunos de los avances mas relevantes como estado
del arte en cuanto a modelos matematicos para el analisis computacional de los
huesos. En ella se describe el tipo de modelo computacional utilizado, asi como
un breve resumen de lo que comprende el estudio.

Tabla 5. Estado del arte para modelacion mateméatica en areas médicas.

Area de interés

ANALISIS MICRO-MECANICO
DE HUESOS [11]

Resumen

El andlisis material a nivel micromecanico
constituye uno de los métodos realistas para
reproducir el comportamiento de algunos
materiales, en particular ha sido altamente
satisfactorio en materiales cuasifragiles. Por
otro lado, este camino de analisis también es
aplicable a huesos. Fundamentalmente los
resultados de este tipo andlisis pueden
utilizarse para la calibracion de modelos
continuos a través de los cuales se desarrollan
simulaciones numéricas realistas de hueso. En
este trabajo se presenta los resultados
preliminares de una investigacion enfocada a la
simulacién computacional del comportamiento
no lineal de huesos. Se presenta un analisis
micromecanico del material con estudios de
sensibilidad de los parametros mecanicos -
elasticos respecto del efecto tamafo, la
porosidad y su distribucion.

Modelo matematico
utilizado

MEF

MODELOS DE CALCULO
PARA SOLICITACIONES
ESTATICAS Y DINAMICAS
EN HUESOS.
APLICACION A LA
SIMULACION MEDIANTE
ELEMENTOS FINITOS DE
IMPACTOS EN EL
FEMUR HUMANO [63]

Se estudian los mecanismos de rotura del
fémur durante choques frontales de trafico y las
localizaciones mas probables de lesion.
Mediante modelos de elementos finitos se han
simulado numéricamente los ensayos clasicos
de caracterizacion estructural de este tipo de
huesos utilizando la geometria y las
propiedades de réplicas artificiales de ese
hueso. Para obtener de forma mas realista las
propiedades del fémur humano se recurrié al
concepto de remodelacion 6sea interna. Se
obtienen como resultados la arquitectura de la
estructura 6sea expuesta a esfuerzos externos,
también se consideran las deformaciones
internas del hueso para establecer una
correlacion entre la concentracion de esfuerzos
del exterior y el interior del hueso.

Elementos finitos.

Modelo de remodelacion
is6tropo que se ha evaluado en
casos simples de tracciéon
uniaxial antes de aplicarse a
geometrias realistas.
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Area de interés

ESTUDIO DE TRANSMISION
DE CARGA EN EL FEMUR
HUMANO [12]

Resumen

En este trabajo se presenta el analisis
cualitativo de distribucion de esfuerzos en una
seccion de fémur humano. Se obtuvo la
arquitectura de la estructura interna del tejido
6seo por medio del uso del Método de Huecos
Radiales y se construyeron modelos de
elementos finitos. Los resultados del anélisis
muestran que las areas de concentracion de
esfuerzos ocurren en el interior del modelo, a
diferencia de los modelos sélidos, en los que la
concentracion de esfuerzos ocurre en la
superficie de contacto. Bajo esta condicion, el
tejido permite el amortiguamiento de fuerzas
externas y las trasmite hacia el interior del tejido
6seo, lo que reduce los esfuerzos de contacto
en las articulaciones que forma el fémur.

Modelo matematico
utilizado

MEF

UN NUEVO METODO PARA
LA SIMULACION DE LA
ESTRUCTURA OSEA
MEDIANTE LA VERSION P
DE ELEMENTOS FINITOS [64]

En este trabajo se disefia y desarrolla un modelo
tridimensional de los huesos, en condiciones
fisiologicas, para el mejor entendimiento del
comportamiento  6seo. Para realizar esta
simulacion es necesario desarrollar una
metodologia para la extraccion de la informacion
geométrica y propiedades de los materiales
partiendo de las Tomografias Axiales
Computarizadas y crear un arreglo de datos con
las propiedades mecanicas del hueso que sirva
de entrada para el método de elementos finitos
con la versién p, que es la herramienta que se
utilizara para la determinacion de tensiones y
deformaciones. Se cre6 un modelo de la tibia
humana  heterogéneo aplicando cargas
fisiolégicas para determinar los esfuerzos y
deformaciones, para el cual se compararon los
resultados con modelos presentes en la
literatura. Los resultados demuestran que la
metodologia presentada es adecuada para la
simulacién 6sea y supera algunas dificultades
de los modelos presentes en la literatura.

MEF

Fuente: Autor
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2. MATERIALES Y METODOS

De forma cualitativa y a partir de tomografias computacionales de la extremidad
proximal del fémur, de una nifia de 6 afios de edad se obtuvo la geometria del
hueso. Se tiene en cuenta la lesion producida por la afeccion médica en estudio,
haciendo énfasis en el respectivo estadio de la enfermedad en la que se
encuentra el individuo y al mismo tiempo, en el porcentaje que se haya
perjudicado en relacién al volumen de la epifisis femoral. Se hace énfasis en la
clasificacion radiologia de Herring para el posterior analisis del caso.

Se desarroll6 un modelo fisiolégico y uno patoldgico con el fin de sintonizar y
validar el comportamiento biomecanico de una epifisis femoral. Las condiciones
de frontera fueron determinadas de acuerdo a las condiciones de carga
producidas en la cadera para una posicion bipodal erguida y producidas por los
musculos abductores, gluteos y peso del paciente [14].

En el modelo se diferenciaron las zonas de cartilago, hueso trabecular y cortical,
asi como el tejido necrosado. Las propiedades mecanicas para el tejido 6seo y el
cartilago se obtuvieron de estudios técnicos reportados y validados en la
literatura especializada [65].

Para el desarrollo del modelo computacional y la obtencion del estado de
esfuerzos en los diferentes tejidos se realizaron los siguientes pasos, los cuales
se describen en detalle en esta seccion:

1. Determinacion de las condiciones fisiolégicas y patoldgicas para la cadera de
un nifio de 6 afios de edad (ver seccion 1).
2. Reconstruccion a partir de tomografias computacionales del dominio de
trabajo (ver seccion 2.1).
3. Modelo 3D computacional.
3.1. Propiedades mecénicas de los tejidos bioldgicos
3.2.Condiciones de carga y de frontera
3.2.1. Establecimiento de restricciones.
3.2.2. Modelo de carga.
3.2.3. Establecimiento de contactos mecanicos entre las superficies de los
diferentes tejidos (ver seccion 3.3).
3.3.Determinacion de malla y enmallado de los modelos computacionales
(ver seccién 3.2).
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2.1. Reconstruccion 6sea del modelo sano

En esta parte del trabajo se presenta una metodologia para la reconstruccion
geomeétrica de la cadera de una nifla de 6 afios de edad (ver figura 21).
utilizan tomografias axiales computarizadas para extraer la geometria del hueso
como los materiales que lo componen. La figura 22 muestra el resultado final de

la reconstruccion 6sea para el modelo sano.

Figura 21. Proceso de reconstruccion 6sea
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Fuente: Autor

Figura 22. Ensamble final modelo sano

Fuente: Autor
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2.2. Reconstruccion 6sea del modelo necrosado

De forma general la reconstruccion para este modelo estuvo dada bajo los
mismos parametros estudiados en la 2.1. Sin embargo, para hablar de un
elemento de trabajo necrosado, en primera instancia fue necesario crear una
mascara que permita abundar tanto el cartilago epifisiario como el centro de
osificacion que se vera afectado por la enfermedad, segun el porcentaje
necrético que se requiera tras estudiar la clasificacion de Herring (ver figura 23.
Dicho porcentaje se determin6 gracias a las herramientas de medicién que el
software ofrece. Posteriormente, por medio de las operaciones booleanas se
ejecutaron las respectivas sustracciones entre la mascara necrotica, el cartilago
epifisiario y el centro de osificacion, para asi obtener los nuevos componentes
del modelo en estudio (Cartilago necrosado y la lesion de la osificacion
principal).

Se selecciond la lesion tipo C ya que es la que presenta un mayor desgaste de la
cabeza femoral, comprometiendo mucho mas la transferencia de esfuerzos
sobre las trabéculas de la articulaciéon coxofemoral (Tabla 7). Por otra parte, la
figura 24 muestra la configuracion del ensamble final entre los volimenes de la
cadera y el fémur bajo el escenario necrotico tipo C.

Figura 23. Elementos que componen el disefio necrdtico de la cabeza femoral

w

Fuente: Autor
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Tabla 6. Lesién necrotica de estudio

LESION TIPO C

Tamario centro de osificacién: <50% Tamafio centro de osificacion: 4,50mm

Fuente: Autor

Figura 24. Ensamble final Fémur/ Cadera afectado por necrosis avascular tipo C

Fuente: Autor
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3. MODELO DE ELEMENTOS FINITOS

En este capitulo se muestra de forma general los aspectos mas relevantes en el
proceso de simulacion computacional a través de elementos finitos para el
modelo en estudio. Inicialmente, cada uno de los cuerpos solidos fue llevado a
ANSYS para su posterior estudio. El modelo, fue valorado bajo las condiciones
de frontera de un individuo en bipedestacion y el criterio de carga descrito por
Pauwels [58][14].

3.1. Propiedades de los tejidos

Para el correspondiente andlisis de esfuerzos, es de vital importancia la
asignacion de propiedades de los materiales para cada uno de los cuerpos que
conforman el modelo. No obstante, es necesario tener en cuenta que los
componentes de caracter 6seo se caracterizan por encontrarse en zonas
viscoelasticas. Sin embargo, algunos estudios biomecanicos consideran en sus
primeros modelos, los huesos como material elastico-lineal-isotropico.

El comportamiento de los huesos como material elastico lineal, puede ser
tomado como una aproximacion al comportamiento de sélidos deformables
elasticos, teniendo en cuenta que el comportamiento de estos, viene
determinado por la ley de Hooke [29].

En la tabla 8 se referencian las propiedades mecénicas de los tejidos dseos que
estdn involucrados en los modelos de estudio; estas propiedades estan
aterrizadas en un ambiente lineal-isotrépico. Las figuras 25 y 26 ensefian la
arquitectura de los materiales que conforman el modelo sano y necrosado
respectivamente.

Tabla 7. Propiedades mecéanicas de los tejidos 6seos de los modelos de estudio
COMPONENTE MODULO ELASTICO COEFICIENTE DE

AUTOR

(MPA) POISSON
: (Sunghyen & Mistugu,
Hueso Cortical 17000 0,3 2013)
(Voo, Armand, &
Hueso Trabecular 1500 0,33 Kieinberger, 2004)
Cartilago epifisario 1,186 0,039 (Gozzoli Pietro, 2017)
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MODULO ELASTICO COEFICIENTE DE
(MPA) POISSON

COMPONENTE

Fuente: Autor

Figura 25. Identificacion de materiales modelo sano

Fuente: Autor

Figura 26. Identificacion de materiales modelo necrosado

Fuente: Autor
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3.2. Mallado y analisis de convergencia

Con el fin de validar los resultados, se desarrollan dos modelos sanos donde en
cada uno de ellos se utilizan elementos tetraédricos bajo el método de Patch
Independent, contactos mecanicos tipo Frictionless y un factor de rigidez de 10
para el respectivo enmallado. Se ejecutd un andlisis de convergencia de malla
para cada uno de los modelos, el primer modelo fue discretizado en 162180
elementos y 261146 nodos. En el segundo la malla fue refinada en las zonas
consideradas criticas por el tipo de contacto, geometria del dominio e interés en
los resultados, por lo que se generd una malla de 414319 elementos y 626379
nodos.

Para el analisis de convergencia se realiz6 un corte sagital de la cadera y el
fémur con el fin de analizar los resultados de esfuerzos de Von Mises en la
epifisis femoral, seleccionando diferentes puntos dentro del centro primario de
osificacién, y la zona en donde se ubica la placa de crecimiento, zonas de
importancia para el analisis de resultados (ver figura 27).

Figura 27. Reconocimiento de areas para andlisis de convergencia

Placa de crecimiento

Fuente: Autor

Las figuras 28 y 29 muestran 16 puntos de desplazamiento seleccionados de
forma aleatoria en la regién de contacto de la articulacion coxofemoral, para
cada uno de los modelos de validacion. Dichos puntos son exactamente los
mismos en cada modelo para asi hacer seguimiento de los resultados numeéricos
y el calculo del error en el andlisis de convergencia.
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Figura 28. Puntos seleccionados para la medicion de esfuerzos en la epifisis femoral. Modelo 1

AT

Fuente: Autor

Figura 29. Puntos seleccionados para la medicién de esfuerzos en la epifisis femoral. Modelo 2

Fuente: Autor

Los valores que se muestran en la tabla 9, establecen el célculo del porcentaje
de error obtenido para cada uno de los puntos de transmisién de esfuerzo en la
epifisis femoral con sus condiciones de frontera. Las alteraciones del mallado
fueron realizadas a partir del método Patch Independent, en el cual se varié la
calidad de los parametros del enmallado y las dimensiones minimas y maximas
de los elementos que componen la malla.
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Tabla 8. Andlisis de convergencia. Esfuerzos y errores absolutos para cada punto de desplazamiento

MODELO 1 MODELO 2
PUNTOS VALOR ESFUERZO (MPa) | PUNTOS | VALOR ESFUERZO (MPa)

Fuente: Autor

Uno de los factores mas importantes para el andlisis de elementos finitos es la
caracterizacion y/o discretizacion de la malla de trabajo, puesto que aqui es
donde se brinda la eficiencia de la simulacion. Los huesos al ser geometrias
complejas, tienden a generar elementos con grandes distorsiones que causan
una severa reduccion a la calidad de la malla, como consecuencia de esto se
producen grandes fuentes de error en los resultados del experimento
computacional.

Dentro de las simetrias mas irregulares, se encuentran los huesos, estos
comprenden un mayor trabajo para obtener mallas de caracter regular, debido a
la dificultad de sus curvas. Como consecuencia de esto, en la generacion de la
malla de dichas geometrias, son utilizados elementos de formas, hexaédricas y
tetraédricas [55]. Generalmente, los elementos hexaédricos son mas apreciados
por el hecho de ser mas aproximados y eficientes que los tetraédricos,
fundamentalmente para simulaciones dinamicas [29]. Sin embargo, los
componentes tetraédricos son una disyuntiva para el enmallado de geometrias
irregulares debido a que poseen un menor tamafo, lo que implica un mejor
ajuste a los limites de la geometria [62].
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De acuerdo al analisis de convergencia y los resultados del error mostrados en la
tabla 9, se evidencia que el error en promedio calculado esta alrededor del 4%,
lo cual es un valor aceptable para la realizacion del estudio del estado de
esfuerzos en la cadera sana y afectada con necrosis avascular, por lo tanto, se
utilizé una malla con 162180 elementos y 261146 nodos para el respectivo
analisis.

La tabla 10 muestra graficamente el caracter de enmallado que posee cada
cuerpo de trabajo para el numero total de elementos definido.

Tabla 9. Mallado de elementos de trabajo
CUERPO ESTADISTICAS

SIN MALLA \ CON MALLA NODOS ELEMENTOS

12414 7425

Cartilago Epifisiario
14217 8460

Hueso Cortical
3314 2015
848 477
Centro de osificaciéon secundario

11419 7450

Hueso Trabecular
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CUE

SIN MALLA \

RPO
CON MALLA

ESTADISTICAS
ELEMENTOS

9194 5163
Cartilago acetabular
1089 580
Cartilago pubis
115530 71398
Hueso Cortical cresta iliaca
12092 6932
Hueso Cortical isquion
7467 4284
Hueso Cortical pubis
58016 38194
Hueso trabecular cresta iliaca
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CUERPO ESTADISTICAS
SIN MALLA \ CON MALLA ELEMENTOS

10485 6789
Hueso trabecular isquion

3830 2297

1231 626
Hueso trabecular pubis

Fuente: Autor

3.3. Cargas mecanicas y condiciones de frontera

La articulacion de la cadera permite el movimiento de la pierna en actividades
cotidianas como saltar, caminar y correr, soportando a la vez el peso corporal.
Esta junta, esta expuesta a esfuerzos mecanicos que pueden ser provocados
por el exceso de fuerzas externas o sobrecargas aplicadas en el miembro inferior
durante la trayectoria total de la marcha humana.

La trayectoria total de la marcha se encuentra comprendida por la fase de apoyo
y la fase de balanceo [16]. La fase de apoyo se divide en cinco intervalos de
posicion: El contacto inicial, respuesta a la carga, apoyo medio, apoyo final y pre-
balanceo. Investigaciones relacionadas con andlisis de esfuerzos en la
articulacion coxofemoral, han demostrado que se presentan altos valores de
esfuerzos mecéanicos en el miembro inferior durante los intervalos de posiciéon
correspondientes a la fase de apoyo de la marcha [22]. Mientras que, en la fase
de balanceo, los esfuerzos son menores y constantes [21].
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3.3.1. Distribucion del peso en la cadera

Cuando un individuo permanece en posicion bipodal, con el peso distribuido
sobre ambos pies por igual, la carga sobre cada articulacion de la cadera es
aproximadamente solo un tercio del peso total del cuerpo. En cambio, cuando el
mismo individuo anda con un modelo normal de marcha, cada articulacion de la
cadera se ve sometida a una carga mucho mayor que el peso del cuerpo durante
la fase de apoyo [25]. La mayor parte de este aumento de carga se debe a la
accion de la musculatura de la cadera [20].

La articulacion de la cadera normal acepta facilmente la carga doble impuesta
por el peso del cuerpo y la accion muscular. Sin embargo, en afecciones
patolégicas tales como la enfermedad de Legg-Perthes, cargas que en
condiciones normales son bien toleradas, pueden ser excesivas y producir dolor
o deterioro de las estructuras sobrecargadas [66]. En estas circunstancias, las
cargas pueden reducirse por desviaciones de la marcha que seran adoptadas
por el paciente, por el uso de bastones o muletas, o por la aplicacion de aparatos
ortésicos.

Las contribuciones relativas del peso suprayacente y de la accion muscular
deben tenerse en cuenta al valorar el papel de las desviaciones de la marcha y
los diversos dispositivos, en orden a reducir la carga impuesta al acetabulo y a la
cabeza y cuello del fémur al andar [67].

3.3.2. Postura de pie normal

En la persona media, el peso combinado de los miembros inferiores constituye
aproximadamente un tercio del peso del cuerpo. La carga suprayacente a las
articulaciones de las caderas es aproximadamente dos tercios del peso del
cuerpo y, estando de pie, si el peso es distribuido por igual en ambos pies, la
carga en cada articulacién de la cadera es la mitad de esta cifra, 0 sea un tercio
del peso del cuerpo [67] [68].

3.3.3. Desviaciones de la marcha

La inclinacion lateral del tronco hacia el lado de la cadera afectada reduce la
magnitud de la fuerza aplicada a la misma. En la figura 30, en la que la posicién
corresponde a la postura que se mantiene durante la fase de apoyo de la
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marcha, la carga en la cadera es aproximadamente dos y medio mayor que el
peso del cuerpo, mientras que en la figura 31 la carga en la articulacion de la
cadera es sélo un 5/6, o bien un 83% del peso del cuerpo [15].

En la medida que la linea del cuerpo se aproxima al centro de la articulacion de
la cadera, el componente de fuerza debido a la accidon del mecanismo abductor
disminuye, con una reduccion correspondiente en la fuerza aplicada al
acetabulo y a la cabeza y cuello del fémur [38].

Figura 30. Postura fase de apoyo de la marcha

Fuente: Autor

Figura 31. Inclinacion lateral del tronco

Fuente: Autor

En algunas situaciones patoldgicas, las cargas que normalmente son toleradas
por la cadera pueden ser excesivas y producir dolor o deterioro de las
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estructuras cargadas. La actividad de la musculatura de la cadera al andar y en
otras actividades diversas aplica fuerzas sobre dicha cadera situadas por
encima y de mayor magnitud que las debidas a la fuerza directa dirigida hacia
abajo de la carga suprayacente del cuerpo. Las desviaciones de la marcha, los
bastones y muletas, y los aparatos ortésicos juegan un papel en la reduccion de
la carga total aplicada a la cadera.

3.3.4. Descomposicion de fuerzas en la cadera

Figura 32. Descomposicién vectorial de fuerzas y dimensionamiento del modelo

A

dmx dw

Fuente: Autor

Dénde:

F, = Fuerza del peso corporal del individio.

Fy = Fuerza del musculo gluteo mayor.

dyx = Distancia entre los trocanteres del femur.

dy, = Distancia entre el trocanter menor y el punto remoto C.

dy = Distancia entre el trocanter mayor y la fuerza del peso corporal.
R = Fuerza de reacciéon de la junta coxofemoral.

a = Angulo de la fuerza generada por el gluteo mayor.

Segun la Organizacion mundial de la salud (OMS) las tablas de crecimiento
infantil se basaban en una poblacién reducida, de un mismo origen geografico y
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sin distinguir entre los bebés alimentados con leche materna y los que se
nutrian de leche de formula [69]. Haciendo énfasis en esto, en promedio un
menor de 6 afos tiene un peso corporal de 20 kg. Por otra parte, debido a que
cada extremidad inferior pesa un tercio del peso corporal, se tiene lo siguiente:

Célculo de la fuerza producida por las extremidades superiores Fw

Como Fw = m x a (1) entonces,

20 kg m
w=—g X985
E, = 65,33 N

Para el calculo de la fuerza simplificada que va a representar el conjunto de
musculos (Tabla 11) se procedio a calcular la fuerza de reaccion (R) generada
entre el acetabulo y la epifisis. Para el célculo de esta fuerza, se realizé la
medicién de las dimensiones dMx, dMy, dw y alpha que se muestran en la
figura 32.

a = 75,09°
dyx = 26,53 mm
dMy =11,16 mm
dy = 49,14 mm

Tabla 10. Mdsculos que actian en fase de apoyo de la cadera
CADERA

Fuente: Autor
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Utilizando las ecuaciones de equilibrio se tiene:

Y B =0

(Fu X Sena) + F, = R X Cospf

ZFx=0

(Fyy X Cosa) =R X Sen 8
ZMC == 0
MC = (_Fw X dW) + (FM X Sena X de)
Fy = (Sena X dy,) + (Cosa X dyy) = F, X d,,

E, X d,,
FM =
(Sena X dy,) + (Cosa X dyy)

Fy =47,434 N

La posicion de las fuerzas ejercidas por el musculo gluteo mayor y el ligamento
iliofemoral para una nifia de 6 afios con un peso aproximado de 6,67Kilogramos
calculadas por la ecuacion (1), fueron aplicadas en el modelo de ANSYS como

se muestra en la figura 33.

Figura 33. Distribucion de fuerzas a razén de los efectos musculares sobre el modelo en estudio

Fuente: Autor
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3.3.5. Condiciones de frontera

Con respecto a las caracteristicas del hueso y de los componentes de las
articulaciones, se manejaron materiales isotrépicos lineales, haciendo relacion a
diferentes investigaciones. Adicionalmente, se definieron las caracteristicas de
cada material consultando articulos de distintos autores. Para la simulacion se
ingresaron los modelos geométricos en 3D de la articulacion coxofemoral, se
definieron las propiedades de los materiales y se incluyeron las condiciones de
frontera.

La figura 34, muestra la primera condicion de frontera que se utilizd en el
analisis computacional, para esta se empled un soporte fijo aplicado en el
extremo distal del fémur proximal. Por otro lado, la figura 35 expone la segunda
condicién de frontera en donde se restringen los desplazamientos del modelo en
los ejes Xy Y, dejando libre las traslaciones verticales del modelo en el eje Z.

Figura 34. Soporte fijo aplicado en el extremo distal del fémur proximal

Fuente: Autor
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Figura 35. Puntos de restriccion de desplazamiento

Fuente: Autor

3.4. Contactos mecanicos

Con motivo de ejecutar el ensayo computacional de forma exitosa, es
imprescindible inspeccionar los contactos presentes entre las superficies que
integran el elemento de trabajo, para asi garantizar un comportamiento lineal
durante la solucion.

La mayoria de las superficies estan comprendidas bajo un contacto mecénico
tipo bonded, ya que este permite un analisis lineal. Por otra parte, dicho contacto
proporciona la asociacion de las areas en todas las direcciones evitando el
deslizamiento y la separacion entre ellas. EI comportamiento de este contacto
fue definido como asimétrico. Sin embargo, la gran diferencia entre el modelo
sano y el afectado por necrosis avascular radica légicamente en la zona de
contacto necrotica del cartilago epifisiario y la osificacion principal que se ven
afectadas por la patologia.

La tabla 12 muestra de forma explicita los contactos presentes en el modelo de

trabajo sano. Por otro parte, la tabla 13 ensefia la configuracion de los contactos
asociados al modelo con necrosis avascular.
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Tabla 11. Contactos mecanicos en el modelo sano

TIPO DE CONTACTO

CUERPO DE CONTACTO

CUERPO OBJETIVO

Bonded
00 3000
1500
Hueso Cortical fémur
Bonded
0,00 30,00 Ull:llj_wm__m‘lntﬂ LX
15,00
Cartilago epifisiario Centro de osificacion 1
Bonded
\\’/ i U‘m—‘sm:_mim
Cartilago epifisiario Hueso Trabecular fémur
Bonded
5 000 - 3000 L;V
Hueso Cortical fémur Hueso Trabecular fémur
Bonded

000 30,00 o
15,00 /‘-\‘ 2

Cartilago epifisiario

000 mP

10,00

Centro de osificacion 2

>
Lo

63




TIPO DE CONTACTO

CUERPO DE CONTACTO

CUERPO OBJETIVO

Bonded
— Hueso Cortical cresta iliaca
Cartilago acetabular
Bonded
o i
%’
Cartﬂago acetabular Hueso Cortical isquion
Bonded
0 - ]
Cartilago acetabular
Hueso Cortical pubis
Bonded
000 V Vmp?‘ :y
Cartilago acetabular Hueso Trabecular cresta iliaca
Bonded

Cartilago acetabular

Hueso Trabecular isquion
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TIPO DE CONTACTO

CUERPO DE CONTACTO

CUERPO OBJETIVO

Bonded
000 / 3000 "‘j
1500/ 0,00
Cartilago acetabular Hueso Trabecular pubis
Bonded
uuu‘y V 7 30,00 X‘:J 'a £ L"
_ﬁm:I 15,00
Cartilago pubis Hueso Cortical isquion
Bonded
Cartilago pubis Hueso Cortical pubis
Bonded
0o - 200 om . oo ‘
Hueso Cortical cresta iliaca Hueso Trabecular cresta iliaca
Bonded

Hueso Cortical isquion

U,UEI” B 3]'UIJ é“

15,00

Hueso Trabecular isquion
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TIPO DE CONTACTO

CUERPO DE CONTACTO

CUERPO OBJETIVO

Bonded
0,00 3000 X\(y m_mm:P
Hueso Cortical pubis Hueso Trabecular isquion
Bonded
e /\
Cartilago epifisiario Cartilago epifisiario pequefio
Bonded
nm?mm,m /.\ 000 - 20m 14‘
Cartilago epifisiario Centro de osificacién 2
Bonded
Centro de osificacién 2 Cartilago epifisiario pequefio
Frictionless

annn

Cartilagongpifisiario

10,00

Cartilago acetabular

Fuente: Autor
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Tabla 12.

Contactos mecanicos en el modelo necrosado

TIPO DE CONTACTO CUERPO DE CONTACTO CUERPO OBJETIVO
Frictionless
4
0 20,00
10,00 [
Cartilago necrosado Cartilago acetabular
Frictionless
Cartilago epifisiario
Bonded
0m - :nmv
Cartilago epifisiario Cartilago necrosado
Bonded
Centro osificacién 1 Hueso Trabecular fémur

Fuente: Autor
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4. CONCLUSIONES

A pesar de que la necrosis avascular es una enfermedad con una complejidad
alta en su curso natural, a la fecha no estan completamente comprendidos los
mecanismos que conllevan a su inicio. Aunque se han desarrollado varios
estudios alrededor de esta patologia, estos se han enfocado a la determinacion
de los factores que conducen a los inicios de la enfermedad basados en analisis
radiolégicos (analisis descriptivos) y bioldgicos [31]. De esta forma Harry K.W. et
al. [53] determinaron a través de estudios experimentales indicios que los
factores mecénicos y biolégicos contribuyen al desarrollo de la cabeza femoral.
De acuerdo a esto, son escasos los estudios que permitan establecer la
importancia del estimulo mecanico en el deterioro, modelado o remodelado de la
epifisis bajo un escenario necrdtico. La experimentacion computacional ha
surgido como una herramienta que permite mejorar el entendimiento sobre el
desarrollo biolégico de patologias complejas, de esta forma los modelos
biomecanicos que se desarrollan en relacion a dichas afecciones médicas,
surgen como una alternativa para el entendimiento de la biologia basica del
proceso del modelado y regeneramiento 6seo, disminuyendo tiempos y evitando
experimentacion en seres Vivos.

La adaptacion funcional del hueso sigue la ley de Wolff en la cual se dice que
todo cambio en la forma y funcién de un hueso, o exclusivamente en su funcion,
va acompafiado de modificaciones evidentes en su arquitectura interna [16].La
respuesta de tejido 6seo frente a las fuerzas que se aplican sobre su superficie
dependera del tipo de fuerza, del tipo de hueso, asi como de la densidad,
arquitectura y composicién del tejido éseo.

Aunque no existen reportes documentados de como varian las propiedades
mecanicas de los tejidos afectados por la necrosis, en este trabajo se asumié
una disminucion en la rigidez de los tejidos involucrados (cartilago epifisial y
centro primario de osificacion), por lo que en el centro secundario de osificacién
el modulo de rigidez se disminuyé de 400 a 100 MPa lo que indica una reduccion
del 75% y en el cartilago epifisial se disminuyé de 1,186 a 0,8 MPa
representando una reduccion del 32%. Como resultado de esta variacion en las
propiedades mecanicas se puede observar que en el modelo afectado por
necrosis los valores de esfuerzo aumentaron en un 65% dentro de la epifisis
femoral. Por otro lado, en el modelo sano se encuentra que las condiciones de
carga, y la transferencia de esfuerzos en la articulacion favorece el estimulo
mecanico en la placa de crecimiento y asi mismo existe una reciprocidad en el
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estimulo mecéanico que se produce en el hueso trabecular presente en el centro
secundario de osificacion y en hueso trabecular del ileon, condiciones que
favorecen los procesos biologicos para el remodelado y modelado del tejido
0seo. Comparando estas condiciones en el modelo afectado por necrosis se
halla que por la presencia de esta patologia el estimulo mecanico en la placa de
crecimiento (fundamental para el proceso de osificacion endocondral) se
disminuye en un 42% y adicionalmente el centro secundario de osificacion
aumenta sus esfuerzos en su zona media (zona colindante entre el hueso
trabecular sano y el necrosado) en un 37%, lo que indica la posible presencia de
fracturas trabeculares producto de los sobreesfuerzos presentes.

Las diferencias entre el modelo sano y el modelo afectado con necrosis
avascular, inicialmente radican en la distribucién y magnitud de los esfuerzos
dentro de la cabeza femoral. Esto evidentemente radica en la disminucion de la
rigidez de los tejidos necrosados, lo que conlleva a un cambio en la distribucién
de las lineas de isoesfuerzo segun lo planteado en la ley de Wolff por lo que el
esfuerzo en el modelo patoldégico se concentra en la zona media del centro
secundario de osificacion lo que puede propiciar el inicio de fracturas o retrasos
en la osificacién endocondral por las nuevas condiciones de esfuerzos.

Debido a la transferencia de esfuerzos presentes en la articulacion coxofemoral
sana, se genera un estimulo mecanico en la zona de la placa de crecimiento que
posteriormente da lugar a la osificacion del cartilago epifisiario. Por otro lado, los
esfuerzos que se hallan en la zona de reciprocidad del cartilago acetabular y el
cartilago epifisial, se traducen como un estimulo mecanico para el remodelado
0seo entre el hueso trabecular del ilion y el hueso trabecular del fémur.

Dadas las condiciones patologicas para el modelo afectado, la transferencia de
cargas por parte del cartilago acetabular hacia la epifisis femoral es interrumpida
debido a la falta de reciprocidad mecanica entre los cuerpos de contacto,
causando una posible distorsién de la cabeza femoral. El centro secundario de
osificacion al estar bajo escenario necrotico muestra una sobrecarga de
esfuerzos en su zona media, inhibiendo la transmision de esfuerzos hacia la
placa de crecimiento, lo que posiblemente implica un retraso al proceso de
osificacion endocondral, y posteriormente dar lugar a la fractura subcondral.

69



5. RECOMENDACIONES

Es significativo realizar una inspeccion a detalle de la constitucion
anatoémica de cada uno de los tejidos 6seos que comprenden los modelos
tridimensionales, con el fin de evitar irregularidades en la reconstruccion
0sea, de lo contrario, podrian presentarse errores en la distribucion de
esfuerzos. Se sugiere verificar los modelos experimentales realizando
cortes en todos los planos anatémicos.

En la media de lo posible se recomienda que el material tomogréafico
sostenga una calidad superior al 60% con el fin de facilitar una
reconstruccidbn geométrica Optima sin incurrir a errores en el alcance
superficial.

Es relevante elaborar un proceso de suavizado a la superficie de los
dominios de trabajo (hueso trabecular, hueso cortical y cartilagos de
crecimiento), con el propésito de evitar producir concentradores de
esfuerzo y posteriormente generar errores en las distribuciones de
esfuerzos.

En futuros modelos de cadera se sugiere utilizar materiales ortotropicos
no lineales, que asemejen el comportamiento real del hueso cortical y
trabecular para asi obtener resultados mas aproximados a un ambiente
real.

Se aconseja ser meticuloso al enmallar los componentes del modelo
experimental ya que al tratarse de geometrias biolégicas y gracias a la
complejidad de sus curvas, generalmente el mallado tiende a ser irregular
y asimétrico.

Para futuros modelos es factible considerar las fuerzas producidas por la
mayoria de los musculos en el fémur y cintura pélvica. Asimismo, para
condiciones iniciales como la variacion en los ciclos de marcha,
posiciones de descanso, desviaciones de marcha, entre otras.
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