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Introduccion

La displasia del desarrollo de la cadera (DDC) es uno de los principales padecimientos ortopédicos
pediatricos, y se refiere a un mal posicionamiento o configuracién de los componentes anatémicos de la
cadera. Esto ocurre porque durante el periodo prenatal, neonatal o de la infancia, la cadera no se desarrolla
de manera normal, resultando en algin grado de deficiencia funcional, deformidad y/o dolor [1]. El
problema puede presentarse como una ligera inestabilidad, o incluso, pueden llegar a ocurrir hasta
dislocaciones completas. De ser diagnosticado en los primeros meses de vida, el tratamiento es

conservador y los pacientes tienen un prondstico favorable[1,2].

Desafortunadamente, en nuestro pais, un importante porcentaje de niflos presentan secuelas por DDC
inveterada, en los cuales el diagnostico se presenta hasta aflos después de nacer [3]. En estos casos, la

severidad de la displasia es mayor, el tratamiento es mds agresivo, y los resultados, menos predecibles.

La DDC inveterada se relaciona con alteraciones en la columna vertebral y miembro contralateral,
acortamiento de la extremidad, dolor y movilidad limitada, asi como procesos degenerativos y desgaste
articular en la adultez. La DDC inveterada se trata quirtrgicamente, con osteotomias pélvicas y femorales,
para corregir la deformidad y devolver congruencia y funcién a la articulacion. Existen diversas técnicas
de osteotomia para tratar la displasia (Salter, Triple de Steel, Canz, Chiari, Pemberton, Dega, entre otras)
[4-8], la técnica seleccionada dependera de diversos factores, como el grado de correccién necesario, la

edad del paciente o la experiencia del cirujano.

Las osteotomias pélvicas pedidtricas son algunas de las cirugias con mayores retos técnicos para el cirujano;
a pesar de esta dificultad, la planeacién quirdrgica y el seguimiento clinico tradicionalmente se lleva a cabo
por medio de radiografias sencillas, ya que son de bajo costo y poco invasivas, en comparaciéon con otros
estudios, como las tomografias. No obstante, las capacidades de representacién tridimensional de las
tomogratias computarizadas y la integracion de datos tomograficos en modelos biomecanicos hacen de
esta tecnologia una buena alternativa a las radiografias convencionales para el estudio de caderas

displasicas, a pesar del incremento en costo y dosis de radiacion.



Aunque la cirugia devuelve funcionalidad a la articulacién, y la remodelacion del esqueleto en desarrollo
corrige en gran parte las deformidades, las secuelas de DDC inveterada se relacionan con problemas
articulares degenerativos en la adultez. Profesionales en todo el mundo investigan las causas detrds de
estos problemas degenerativos para mejorar los tratamientos para displasia [2,4,9]; se busca una
correlacion entre parametros clinicos y biomecanicos que permita predecir el desempefio a largo plazo de

una cadera con DDC.

El Instituto Nacional de Rehabilitacion (INR) recibe casos severos de DDC. El Servicio de Ortopedia
Pediatrica, al requerir de una técnica versatil y que permita amplios grados de correccién, practica
acetabuloplastias tipo Dega para tratar pacientes de entre 3 y 6 anos de edad con DDC inveterada. En
colaboracién con el Laboratorio de Biomecanica del mismo instituto, médicos e ingenieros investigan la
efectividad de este tratamiento quirtrgico, con la finalidad de mejorar el entendimiento que se tiene de la
enfermedad, y desarrollar nuevas herramientas que auxilien en la planeacién del tratamiento y

seguimiento clinico de los pacientes.

El método de evaluacién propuesto en este trabajo de tesis combiné técnicas de modelado tridimensional,
Andlisis por Elementos Finitos (FEA), impresion 3D y radiologia convencional. Se utilizaron algunos de
los primeros estudios tomograficos de pacientes con DDC inveterada tratados en el INR y es el primer
trabajo de este tipo en el instituto en emplear Analisis por Elementos Finitos en modelos tridimensionales
basados en estas tomografias. Se analizaron las caderas de pacientes a distintos tiempos postoperatorios y

se simularon escenarios hipotéticos del procedimiento quirurgico.

Diversas mediciones a modelos tridimensionales de las caderas mostraron diferencias morfolégicas entre
las caderas sanas y displasicas de los pacientes. Andlisis por Elementos Finitos de estos mismos modelos
3D permitieron evaluar, cuantitativa y cualitativamente, el comportamiento biomecanico de las caderas,
en términos de la magnitud y distribuciéon de esfuerzos en la superficie articular. Comportamientos
biomecanicos deficientes se relacionaron con alteraciones morfoldgicas, mayor edad al momento de la

cirugia y menor tiempo postoperatorio.

A pesar de ciertas limitaciones, el desarrollo y resultados de estos analisis permitieron entender mejor el
comportamiento postoperatorio de las caderas de estos pacientes y establecer la primera aproximacion de

un método de evaluacidén biomecanica de caderas con DDC inveterada.
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“I am going to sing for you,
A little off key perhaps,

But I will sing.

To sing you must first open your mouth.

You must have a little knowledge of music.

It is not necessary to have an accordion, or a guitar.

The essential thing is to want to sing.
This then is a song.

I am singing.”

Henry Miller, Tropic of Cancer, 1934
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Objetivos

General:

e Proponer un método de evaluacion del estado postoperatorio de caderas de pacientes pediatricos

con DDC inveterada.

Especificos:

o Realizar un estudio retrospectivo, morfolégico y biomecdnico, de caderas de pacientes
pediatricos, sometidas a tratamiento quirurgico para DDC inveterada con distintos

tiempos de seguimiento postoperatorio.

o Realizar simulaciones computarizadas y estudios biomecdnicos de escenarios hipotéticos

del procedimiento quirudrgico.

o Identificar, por medio del estudio retrospectivo y la simulaciéon quirtrgica, los parametros
biomecanicos, radioldgicos y clinicos mas importantes para la evaluaciéon de la DDC, asi

como establecer medidas para la determinacién normalizada de dichos parametros.
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1 Anatomia y clinica de la DDC

1.1 Generalidades

La Displasia del Desarrollo de la Cadera (DDC) se refiere a un mal posicionamiento
de los huesos de la cadera y es uno de los problemas mas comunes en la ortopedia
pediatrica. La displasia! evita que la articulacion funcione correctamente y provoca
un desgaste acelerado. El problema puede ser uni- o bilateral y representa todo un
espectro de condiciones que van desde una ligera inestabilidad articular, hasta
dislocaciones y deformidades severas [Figura 1]. Aunque se han desarrollado
muchos tratamientos e identificado factores de riesgo genéticos e intrauterinos, no
se conoce la causa de la enfermedad; por lo tanto, es de esperarse que sigan naciendo

nifios con este problema [2].

A menudo, a la DDC también se le llama Displasia Congénita de Cadera, sin
embargo, la DDC no es exclusiva de los neonatos, por lo que se prefiere el término
“desarrollo” al de “congénito”, ya que toma en consideracion los periodos fetal,
neonatal e infantil. Es de sefialar que si la DDC no es diagnosticada poco después
del nacimiento, los obstaculos y riesgos para el tratamiento aumentan de manera
poco predecible. La concavidad del acetdbulo se desarrolla en respuesta a la
presencia de la cabeza femoral dentro de ella, por lo tanto, entre mas tiempo pase la
cadera dislocada, mas severa es la displasia [1]. Aquellos casos en que la dislocacion
ha prevalecido por mucho tiempo, incrementando los obsticulos para una
reduccién (recolocacion), se les llama inveterados. La dislocaciéon puede ser total
(luxacién) o parcial (subluxacion).

* Aqui apareceran definiciones de algunos términos. Sin embargo, si el lector no estd familiarizado
con conceptos basicos de anatomia, se recomienda leer el Apéndice A de esta tesis.

U El término “displasia” es muy extenso, etimolégicamente, la palabra (dys: malo/dificultad, plasis:

formacion) se define como una anormalidad en el desarrollo de cualquier estructura. Puede aplicarse
tanto a ligeras inestabilidades o laxitudes, hasta dislocaciones y deformidades severas.
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Figura 1. Rango de
severidad de la
DDC. [10]



Acetdbulos poco profundos o muy amplios, falsos acetdbulos, cartilagos articulares hipertrofiados,
crecimiento patoldgico de los musculos vecinos, fémures valgos, anteversos, retroversos o con pérdida de
esfericidad en la cabeza femoral son deformidades caracteristicas de la DDC inveterada. Estas condiciones
traen consigo una gran variedad de alteraciones colaterales discapacitantes, como desviacion de la
columna vertebral, acortamiento de la extremidad, deformidades en rodilla y en la cadera contralateral,

ademas de dolor, pérdida de movilidad y alteraciones psicosociales [1,3].

1.1.1 Tratamientos

El objetivo de los tratamientos es obtener una articulacién estable y con movilidad
normal, controlar la cobertura acetabular y adecuar la situacion de los tejidos blandos
que componen y rodean la articulacion; en pocas palabras, una cadera funcional y sin
dolor [11].

En caderas luxadas, los términos reducible e irreducible, se refieren a la capacidad o
incapacidad, respectivamente, de devolver a la articulacién su configuracion
anatomica normal; la cabeza femoral centrada dentro del acetabulo. La opcién de
tratamiento para una cadera dislocada dependera de si es reducible o no, del tipo y
magnitud de obstdculo que impide la reduccién, de la edad del paciente y de la

efectividad de tratamientos anteriores o mas conservadores.

Una cadera joven y reducible se trata conservadoramente con dispositivos abductores,

como el arnés de Pavlik [Figura 2], que mantienen a la cadera en la llamada “posicién
de rana” (flexién de 100° a 110° y abduccion de 50° a 70°), y que presumen de una  Figura 2. Arnés
efectividad empirica de hasta el 95% [2]. Estos dispositivos estimulan mecanicamente de Pavlik. [12]
la remodelacion del esqueleto! neonato con un contacto sostenido. El arnés de Pavlik
representa un bajo riesgo para el paciente, por lo que se utiliza para tratar incluso
caderas ligeramente inestables; sin embargo, debe tenerse especial cuidado en la

posicion de la extremidad para lograr un tratamiento efectivo y sin complicaciones [1].

1 El hueso es un tejido vivo que responde a estimulos mecanicos modificando su actividad metabdlica, en especial, un proceso
de formacion y destrucciéon de tejido, lamado remodelacién dsea.



Si los obstaculos para la reduccién son extracapsulares (fuera de la capsula articular) y las alteraciones
anatémicas no son muy severas, se procede a una reduccion cerrada. El procedimiento generalmente
consiste en la desinserciéon quirurgica de musculos, reduccion bajo anestesia general e inmovilizacion de
la cadera mediante una férula de yeso, que mantiene a la extremidad en una posicion similar a la provocada
por el arnés de Pavlik. La duracién de la inmovilizacién y/o posterior régimen con dispositivo abductor

varia considerablemente entre casos [4].

Cuando el paciente presenta obstaculos extracapsulares, intracapsulares (dentro de la capsula articular)
y/o las alteraciones anatdmicas son severas, se procede a una reduccion abierta. Ademas de la desinsercion
muscular, reduccion bajo anestesia y régimen de inmovilizacion, el procedimiento incluye capsulorrafias!
y la remocidn o recolocacién de otros tejidos (ligamentos y fibrocartilagos hipertrofiados) que impidan la
reduccion. El procedimiento a menudo también se acompafia de osteotomias? pélvicas [Figura 3] y
femorales para reconfigurar el acetdbulo y fémur de manera que ofrezcan una mejor congruencia articular.
Necrosis avascular®, desgaste acelerado, pinzamiento?, lesién de estructuras neurovasculares o
redislocaciones son complicaciones relacionadas con las osteotomias, particularmente con coberturas

acetabulares excesivas o insuficientes [4,5].

Figura 3. Osteo-

tomia pélvica. [7]

! Sutura ajustada de la capsula articular para evitar subluxaciones.

2 Corte en un hueso, total o parcial.

3 Muerte de tejido debida a falta de irrigacién sanguinea. Osteonecrosis, en el caso de tejido 6seo.
t Impingement. Atrapamiento de tejido blando entre los huesos de una articulacion.



1.1.2 Prondstico

La evidencia parece indicar que si la DDC es tratada a tiempo, se alcanza un
crecimiento y desarrollo normal; sin embargo, no es claro hasta qué punto los
cambios displasicos se vuelven irreversibles [1]. Los sistemas de detecciéon y
monitoreo de pacientes con factores de riesgo son fundamentales para evitar los

casos inveterados y sus secuelas. Desafortunadamente se siguen presentando casos

con severas deformidades y se siguen realizando remplazos articulares en adultos
con secuelas de DDC [Figura 4]. En estudios de seguimiento a largo plazo (45 afos
de seguimiento), se encontré como una causa comun de dolor, desgaste articular y =~ Figura 4. Remplazo

osteoartritis' de cadera, a las secuelas de la displasia del desarrollo [13-15]. total de cadera. [16]

Estudios en México (1962 - 1999) estiman que de entre 2 a 11 de cada 1000 recién nacidos presentan DDC,
no obstante, también se cree que hay un sub-registro y que no todos los casos son detectados al nacimiento,

lo que hace creer que el problema es de proporciones aun mayores [3].

En la mayoria de los casos inveterados, aquellos que requieren de una reduccion abierta con osteotomia,
las alteraciones anatémicas son tan pronunciadas que es razonable esperar desgaste patologico alrededor
de la cuarta década de vida, un remplazo articular? aproximadamente una década después y un recambio?
10 o 15 anos después [14,17]. Un caso de DDC inveterada, potencialmente se manifestara en un futuro
como una persona con dos cirugias de remplazo articular a los 60 afos, con las etapas de doloroso
deterioro y efectos socioecondmicos que esto representa. Actualmente se investigan los factores que
ocasionan estas complicaciones a largo plazo, con el objetivo de mejorar las técnicas quirtrgicas y la

calidad de vida de los pacientes.

1 Proceso degenerativo relacionado con el desgaste articular. Provoca dolor, limitacién del movimiento y deformidad 6sea. En
etapas leves y moderadas se trata con analgesia y modificacion de la actividad; en etapas severas se recomienda la intervencién
quirdrgica.

2 Procedimiento quirdrgico en que se reemplaza un componente o la totalidad de una articulacion danada por componentes
artificiales.

3 Reemplazo de una protesis, que ha terminado con su vida ttil, por una nueva.



1.2 Tratamiento quirdrgico

Se han desarrollado diversas técnicas de osteotomias pélvicas y femorales
para tratar la DDC inveterada, cada una con su propio grado de dificultad,

ventajas y desventajas; todas ellas pretenden normalizar la superficie de carga

y estabilizar la articulacién. Desafortunadamente, mientras la literatura
G oigias

ortopédica estd repleta de estudios clinicos sobre las técnicas y los resultados

obtenidos, no hay protocolos basados en evidencia que dicten en qué
momento qué técnica debe utilizarse. Este trabajo se enfoca en el tratamiento
dela DDC, sin embargo, las osteotomias pélvicas son también utilizadas para

tratar la enfermedad de Legg-Calves-Perthes, paralisis cerebral y otras

condiciones que provocan severa displasia [1,11].

Las técnicas de osteotomia pélvica se dividen en dos grupos: las de  Figura 5. Técnica Salter de
. ., . ., i . . osteotomia pélvica. [18]

reorientacion, que alteran la orientacion del acetdbulo sin modificar su
forma; y las acetabuloplastias, que alteran la forma, tamafio y orientaciéon del

acetdbulo.

Las osteotomias de reorientacion son cortes completos que movilizan la porcion entera de la pelvis que
contiene al acetabulo, de manera que se aumente la cobertura lateral y anterior, pero a la vez,
disminuyendo la cobertura posterior. Se utilizan injertos dseos y material de osteosintesis! para fijar la
nueva configuracion de la pelvis. Estas técnicas incluyen la Salter [Figura 5] y la triple de Steel. Estas
técnicas estdn indicadas para acetdbulos con buena profundidad y potencialmente buena congruencia

articular, es decir, un acetabulo de forma normal, pero mal direccionado [4].

Las acetabuloplastias consisten en cortes incompletos en el hueso iliaco que rodean el acetabulo y forman
una bisagra con el cartilago trirradiado?. Estas técnicas permiten alcanzar mayores grados de correccién
que las osteotomias de reorientacion, y son utilizadas cuando la cadera carece de congruencia articular, o
el acetdbulo no tiene suficiente profundidad para una reduccién estable; sin embargo, para obtener
resultados optimos, se requiere de una madurez y elasticidad adecuadas del cartilago trirradiado. Se

utilizan injertos 6seos para fijar la posicion del acetabulo reconstruido, a manera de cuias.

! Dispositivos mecanicos para el ajuste y fijacion de porciones dseas, como clavos, tornillos y placas quirargicas.
2 Cartilago de crecimiento, localizado en el acetdbulo, que une a los huesos coxales en desarrollo.

5



Figura 6. Técnica Dega de
osteotomia pélvica. El corte
es oblicuo e incompleto
(A). El injerto que actia
como cufla se toma de la
iliaca (B).
Controlando la posiciéon y

cresta

tamafo de las cunas se
puede controlar la
cobertura acetabular, ya sea
mas anterior (C), o mas

posterior (D). [5]

Controlando la longitud de los cortes en las paredes corticales del iliaco, y la
posicion y tamafo de los injertos-cuiias, se obtiene mayor cobertura anterior,
lateral o posterior, dependiendo de donde se requiera. Las técnicas Dega y
Pemberton son acetabuloplastias [Figura 6], que se diferencian entre si por la
posicién y longitud de los cortes, y la zona en que proporcionan mayor
cobertura. La Dega es la técnica mas versatil de las dos, y generalmente no se
necesita fijacién con material de osteosintesis, ni un posterior procedimiento

para retirarlos; el solo injerto basta para tener una configuracion estable [7].

Si la osteotomia pélvica inferioriza la cadera, o si
el fémur ha permanecido mucho tiempo
dislocado por encima del acetabulo, serd
necesaria una osteotomia femoral para lograr la

reduccion [Figura 7]. El corte es realizado por

debajo del trocanter menor, y se retira la porcion

que sea necesaria. Si la porcidn recortada es

Osteotomia

Figura 7.

demasiado pequeia, la presion del techo femoral a nivel sub-

trocantérico. Se observa el

acetabular sobre la cabeza femoral puede

material de osteosintesis

producir necrosis avascular; esta es una de las

utilizado para fijar la

posicién. Vista frontal (a) y

razones por las que los cirujanos generalmente
lateral (b). [21]

prefieren recortar de mas que de menos [19], lo
que puede llevar a acortamientos de la

extremidad.

El valgo o varo del fémur proximal puede corregirse con osteotomias inter- o
supra-trocantéricas, pero no son procedimientos populares, debido al alto
riesgo de comprometer la irrigacion sanguinea del fémur proximal. La
anteversion o retroversion del fémur se corrige con una derotacién' femoral,
a menudo en la misma osteotomia. Material de osteosintesis es necesario para
fijar la nueva forma del fémur. El material es retirado dos afios después, una

vez que el hueso ha sanado [4,20].

! Procedimiento quirdrgico en que se corta el fémur y la porcién proximal es rotada alrededor de su eje longitudinal,

modificando el dngulo de anteversién femoral.



1.3 Deteccion, monitoreo y estudio

1.3.1 Clinica y rayos X

En el periodo neonatal, mediante maniobras de exploracion clinica (prueba de
Ortolani y prueba de Barlow) [Figura 8], se identifican inestabilidades,
subluxaciones o luxaciones de la articulaciéon que llevan a un diagnéstico de DDC
[1,2]. El esqueleto del neonato tiene una inestabilidad natural normal que debera
ir disminuyendo durante el crecimiento, por lo que valoraciones periddicas son
necesarias. Si la luxacion es severa y unilateral, puede verse reflejada en una
asimetria en los pliegues de piel y/o en la longitud de los miembros (signo de
Galeazzi) [2]. En ocasiones, cuando el problema no es identificado en estas
primeras consultas de rutina, la displasia se agrava y es hasta que el nifio tiene
problemas para realizar la marcha, que el problema es diagnosticado. Las
exploraciones clinicas son la primera y mds importante medida para controlar la

DDC [2,9].

Figura 8. Prueba de
Ortolani para
identificar displasia en

neonatos. [23]

A pesar de dudas en cuanto a su confiabilidad [22], estudios de ultrasonido son

utilizados para ayudar en el diagnostico durante los primeros tres meses de

vida, cuando el esqueleto cartilaginoso no puede observarse en radiografias;

después de esto, cuando el nivel de osificacion! lo permite, son preferidos los

estudios de Rayos X (Rx)? [Figura 9]. Con suficiente madurez esquelética, es

Pediatrico posible observar desde dislocaciones y deformidades, hasta signos de
osteonecrosis, danos degenerativos y pequeflas prominencias que pueden
indicar pinzamiento [9].
Existen parametros radiolégicos, medidos en una proyecciéon AnteroPosterior
(AP) neutra, que se utilizan comtinmente para primero diagnosticar la DDC,

Adulto .
y luego planear y evaluar el tratamiento [25].
Figura 9.  Esqueleto

pediatrico y maduro. Las

porciones claras del hueso

pediatrico representan  osifica. El proceso termina hasta la adolescencia.

tejido cartilaginoso. [24] 2 Las radiografias simples son también llamadas proyecciones.

! Cuando el tejido cartilaginoso del hueso en desarrollo se convierte en tejido dseo, se dice que



Es justo sefalar que para que las mediciones sean confiables, la radiografia debe ser tomada

adecuadamente (haz centrado y correcta posicion del paciente respecto al aparato).

e Linea de Hilgenreiner. Referencia de horizontalidad. Linea que pasa a través de los cartilagos
trirradiados, tangente a los bordes inferiores de las porciones iliacas del acetabulo en desarrollo

[Figura 10.H]. [5]

e Indice acetabular (IA). Angulo formado por la linea de Hilgenreiner y una linea oblicua trazada
desde el borde superolateral del acetdbulo al cartilago trirradiado [Figura 10.IA]. El dngulo ayuda
a cuantificar qué tan inclinado es el acetdbulo, o la severidad de la displasia. El angulo es maximo
al nacer y disminuye durante el desarrollo. Se considera patologico un IA mayor de 30° a los tres
meses de edad. A los dos afos, un valor de 20° se considera normal; valores mayores indican

displasia [1,25].

Figura 10. Esquema de una radiografia AP. Linea de Hilgenreiner (H). Indice
acetabular (TA). [5]

e Linea de Perkins. Linea perpendicular a la linea de Hilgenreiner que pasa por la parte mas lateral
del techo acetabular. En caderas con displasia severa, el limite lateral del acetabulo es dificil de
distinguir. Junto con la linea de Hilgenreiner, la linea de Perkins divide la imagen en cuadrantes
(los cuadrantes de Ombredane). En una cadera normal, el ntcleo de osificacion epifisiario! se ubica

en el cuadrante inferomedial; en una cadera luxada, en el superolateral [25].

1 Sitio a partir del cual un hueso en desarrollo comienza a osificar. En el caso de una radiografia, se observa normalmente como
una region opaca, de contorno circular, en la region de la cabeza femoral.



e Angulo Centro-Borde (Center-Edge) de Wiberg (CBW). Angulo entre una linea que va del
centro de la cabeza femoral, o nucleo de osificacion, al borde lateral del acetabulo y la vertical
[Figura 11.CBW]. Cuantifica la cobertura acetabular sobre la cabeza femoral, a pesar de que el

nucleo de osificacion no necesariamente coincide con el centro de la cabeza femoral [9].

e Arco o linea de Shenton. Es la linea curva y suave que sigue la parte inferomedial del cuello
femoral y el borde medial del agujero obturador!® [Figura 11.S]. Una cadera displdsica, luxada o

subluxada mostrard una linea de Shenton discontinua [25].

El CE, el arco de Shenton y el IA son las medidas mas utilizadas para evaluar la cobertura acetabular, y la

displasia.

C%
e La ceja. Es una densa capa de hueso subcondral® que se localiza en la

zona de carga del iliaco acetabular y se desarrolla en respuesta a la

solicitacién mecanica de la articulacién. Su contorno es normalmente
suave, su espesor es uniforme y es un indicador de la distribucion de la
carga en la superficie articular superior de la cadera. Picos, o asimetria en
el espesor de la ceja indican una focalizacion de la carga articular, y esto
a su vez, puede relacionarse con displasia y pronosticar cambios

degenerativos [11].

e Angulo Cervico-Diafisiario. Angulo entre el eje diafisiario del fémur y
el eje del cuello femoral. Valores normales son entre 125°y 135°. Indica
y cuantifica el varo o valgo femoral?. Esta medida debe obtenerse en una

proyeccion supina, con los pies en rotacion interna [25].

Figura 11. Esquema de

! Abertura formada por los huesos pubis e isquion, por la que pasan nervios y vasos sanguineos. media radiografia AP

2 Sub: debajo. Condral: del cartilago. Aneulo C Bord

3 El término "coxa valga" se refiere a una deformidad del fémur en que el dngulo cervico- fgto entro-Borde
: 8 d & de Wiberg (A). Arco de

diafisiario esta aumentado. Similarmente, el término "coxa vara" se refiere a un angulo cervico- Shenton (B). [5]

diafisiario reducido.



1.3.2 Tomografia computarizada y resonancia magnética

La Tomografia Computarizada (TC) es una valiosa herramienta médica que ha
ganado popularidad en el area pediatrica. Sin embargo, debido al riesgo
potencial de la exposicién a radiacion durante estos estudios, la TC pediatrica
es una preocupacion latente para los servicios de salud [26]. La dosis de
radiacion! que representa una TC debe tenerse siempre en mente, en particular
cuando se escanea la zona pélvica (por su relacion con estructuras genitales) y
especialmente en nifios, en quienes el efecto de la radiacion se magnifica [27-
29]. Se debe limitar el uso de la TC a los casos en que sea absolutamente
necesario o el beneficio potencial justifique la dosis de radiacién. Cuando se usa

apropiadamente, el beneficio del estudio supera por mucho sus riesgos [29].

Si bien la radiografia simple es la imagen mas utilizada para evaluar la cadera,
es de bajo costo y su dosis de radiacion es baja, la TC ofrece mas informacion,
debido a la capacidad de observar las estructuras en el plano axial; o en
cualquier plano si se cuenta con Reconstrucciones Multi-Planares (MPR). Otro
punto a favor de la TC sobre los Rx es el poder evaluar pacientes inmovilizados

con férulas sin que ésta barrera comprometa la claridad de las imagenes.

El grado de displasia se aprecia con mayor detalle en una TC, en especial la
parte posterior del acetdbulo, que es dificil de evaluar en una proyeccién AP
simple [Figura 12]. Cuando se planea una osteotomia pélvica, la TC ayuda en
la planeacidn quirdrgica; en el caso de la técnica Dega en particular, el cirujano
puede localizar y cuantificar la deficiencia de cobertura acetabular y entonces

predeterminar el tamafo y posicion de los cortes e injerto.

Asi como en la radiografia AP, existen pardmetros que se miden en cortes
tomograficos para evaluar la displasia y el tratamiento de la DDC. Para tener
mediciones dtiles, especial cuidado debe tenerse en seleccionar el corte en el

que se hace la medicion [9,30].

Figura

12. Tomografia
Axial Computarizada de
cadera. Cadera normal
(A). Cadera displasica
con poca concavidad y
deformidad en parte
Cadera
dislocada con acetabulo

deforme (C). [9]

posterior  (B).

! Aunque son muchas las variables a considerar y no hay un consenso en la cuantificacién de radiacién por imégenes médicas,

se estima que, en adultos, una TC de pelvis (6 mSv) equivale a 10 Rx en la misma region (0.6 mSv) [28].
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e Angulo Acetabular Anterior (AAAn). Angulo entre una linea que va del cartilago trirradiado al
borde anterior del acetdbulo y una linea paralela al plano coronal a nivel del cartilago trirradiado

[Figura 13.A]. [9]

e Angulo Acetabular Posterior (AAPo). Angulo entre una linea que va del cartilago trirradiado al
borde posterior del acetdbulo y una linea paralela al plano coronal a nivel del cartilago trirradiado

[Figura 13.A]. [9]

e Indice Acetabular Axial (TAAx). Suma de los dngulos acetabulares anterior (AAAn) y posterior
(AAPo) [Figura 13.B]. [9]

Figura 13. Cortes tomogréficos de cadera. Angulo acetabular anterior (AAAn) (A). Angulo
acetabular posterior (AAPo) (A). Indice acetabular axial (IAAx) (B). Anteversién acetabular
(AA) (C). Anteversion femoral(AF) (D). [9]

e Anteversion Acetabular (AA). Angulo entre una linea tangente a los bordes anterior y posterior

del acetabulo y una linea paralela al plano sagital [Figura 13.C]. [9,31]

e Anteversion Femoral (AF). Se superponen cortes a través del cuello femoral y el fémur distal, la
version femoral es el dngulo entre la linea retrocondilar y el eje del cuello femoral. Existen diversos

métodos para medir este angulo, pero el principio en todos ellos es el mismo [Figura 13.D]. [31]

Los dngulos de anteversién determinan la direccién y magnitud de la rotaciéon del fragmento acetabular,
y del fémur proximal, cuando se planea una osteotomia combinada (pélvica y femoral). Si estos dngulos
no son controlados adecuadamente, pueden originar pinzamiento, inestabilidad o cambios degenerativos

tempranos.
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e Anteversion Combinada (AC). También llamado indice de inestabilidad, se define como la suma

de los dngulos de anteversion acetabular y femoral. La AC surge de la necesidad de evaluar la

congruencia y estabilidad de la cadera como un conjunto, ya que un valor normal de AA o AF por

si solo no es suficiente para asegurar que una cadera es estable en el plano axial [31].

Es importante sefialar que la TC no estd exenta de los errores de medicién provocados por una mala

posicion del paciente en el escaner, y que de hecho, investigaciones dejan claras sus limitaciones técnicas

[9,32,33].

La Resonancia Magnética (RM) no es rutinariamente utilizada en el tratamiento
de la DDC, pero ha ido ganando popularidad [9]. Los atractivos de la RM son la
ausencia de dosis de radiacién y la capacidad de visualizar con mayor claridad los
tejidos blandos, caracteristica que toma relevancia para el caso particular de la
DDC, ya que permite visualizar el esqueleto cartilaginoso del neonato y
pinzamiento de tejidos blandos, que son dificiles de observar en los Rx y TC [Figura
14]. Sus principales desventajas son su alto costo, su menor disponibilidad y el
mayor tiempo requerido para un escaneo. El aumento de tiempo de escaneo trae
consigo otra desventaja asociada, la necesidad de sedar al paciente pediatrico para
que las imdagenes no se distorsionen por el movimiento durante el estudio. Las
medidas que se obtienen de la RM son las mismas que de la TC, pero las referencias
Oseas, a partir de las cuales se trazan las lineas, no son tan claras en la RM. Avances
tecnoldgicos podrian reducir el costo de los estudios RM y hacerlos mds rapidos en
un futuro. Mientras eso sucede, los Rx y TC seguirdn siendo los estudios de

preferencia [22].

Figura 14. RM de
cadera. Plano coronal
(B) y axial (B). Se
aprecia con claridad
la distribucion de
cartilago articular. [9]
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1.3.3 Vinculacion CAD/CAE

Otra de las ventajas de la TC es que pueden obtenerse detalladas
reconstrucciones' tomograficas tridimensionales a partir de los cortes
tomograficos (TC3D) [Figura 15]. Software especializado permite hacer
segmentaciones? de las imagenes arrojadas por la TC y crear modelos

tridimensionales de estructuras anatémicas individuales.

Los modelos obtenidos son entonces completamente independientes de la
posicion en que fueron escaneadas las estructuras anatémicas, y pueden ser
exportados, modificados y analizados con herramientas de modelado 3D,
Disefio Asistido por Computadora (CAD) y Analisis por Elementos Finitos
(FEA) [Figura 16]. Desde un punto de vista ingenieril, esto abre las puertas a

un mundo de posibilidades para disefiar, manufacturar y analizar [34-40].

La vinculacion del CAD con laimpresién 3D? y el auge por el que actualmente
pasa esta tecnologia, hace posible el manufacturar modelos detallados de

6rganos de pacientes con relativa facilidad y bajo costo.

La planeacién quirurgica se ve principalmente beneficiada de estos modelos;
un equipo de cirujanos puede practicar y discutir el procedimiento quirtrgico
antes de entrar al quiréfano [Figura 17]. Por ejemplo: tener una reproduccion
plastica a escala real de la pelvis de un niflo con DDC inveterada, le permite
al ortopedista evaluar tangiblemente la severidad del problema y modificar su

técnica de acuerdo a esto.

! Conjunto de técnicas informadticas de procesamiento de imagenes para obtener
visualizaciones tridimensionales a partir de datos bidimensionales. En términos simples, las
reconstrucciones 3D son el resultado de combinar datos 2D, y calcular sobras e iluminacién
para dar la apariencia tridimensional.

2 En andlisis de imagen, se refiere al proceso de particion de una imagen digital para crear
regiones de pixeles con alguna caracteristica en comun. El proceso simplifica la
representacion de una imagen, y la hace mds facil de analizar. Las regiones pueden delimitar
objetos de interés, como un hueso en una imagen de TC.

* Grupo de tecnologias de manufactura aditiva, por las que un objeto tridimensional es
creado mediante la superposicion de capas sucesivas de material.
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Modelo
tridimensional basado en

Figura 15.

imdagenes tomogrificas.

Figura 16. Distribucion de
esfuerzos (o) en un modelo
tridimensional de un fémur
y un implante ortopédico,
utilizado para simulacién
por elementos finitos. Las
zonas rojas poseen los
mayores valores, las azules,

los menores



El nivel de personalizacién del tratamiento que se obtiene con la
TC3D y la impresion 3D se ve reflejado en la utilizacién de guias
quirdrgicas personalizadas, que se ajustan a los huesos del paciente
y le indica al cirujano posiciones y direcciones con precision
milimétrica [Figura 18]. Estas herramientas permiten cirugias mas

cortas, menos invasivas y mas efectivas [37-39].

Figura 18. Guia quirtrgica para cirugia de
columna vertebral. [41]

Figura 17. Modelo plastico, impreso en

3D, de una pelvis pediatrica, utilizado

para planeacién quirdrgica.
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2 Bilomecanica de la DDC

La cadera es una articulacion esférica que cumple con dos funciones fundamentales: la transmision del
peso del cuerpo y permitir el amplio rango de movimientos del miembro inferior. Ambas funciones
requieren de una configuracion 6sea que sea estable en todas sus posiciones, con superficies articulares
que se deslicen con facilidad y transmitan uniformemente las cargas. La displasia altera la posicién y
geometria de los componentes articulares, comprometiendo las funciones de la cadera y provocando
cambios degenerativos [13,42]. La estabilidad de una cadera anatémicamente normal no estd dada solo
por las estructuras dseas; el cartilago articular, la capsula ligamentosa y los musculos que rodean a la

articulacion contribuyen considerablemente a dicha estabilidad [43].

En bipedestacion, y durante la marcha, el centro de gravedad del cuerpo se localiza en el plano sagital
medio o cerca de éste [11,44]. Por lo tanto, cuando el peso del cuerpo es transmitido al suelo a través de la
cadera, se genera un momento con un brazo de palanca correspondiente a la distancia del centro de la
articulacion de la cadera, a la linea media o aquella linea que corresponda a la posicién del centro de
gravedad [Figura 19]. Para mantener el sistema de fuerzas en equilibrio, el momento es contrarrestado por
otras fuerzas: la accion muscular. Este sistema de fuerzas y momentos son una parte fundamental de la

SAG biomecédnica® de la cadera, si la biomecénica es buena, las fuerzas
resultantes tendrdn una direccion y magnitud Optimas, que

contribuirdn al sano desarrollo y evitaran lesiones [45].

El hueso y cartilago son tejidos vivos y sensibles, que modifican su
estructura en respuesta a estimulos mecdnicos. Estos tejidos poseen
una capacidad natural para repararse y adaptarse; sin embargo, cuando

la biomecanica es mala, es decir, las cargas articulares son excesivas o

mal direccionadas, este sistema natural de reparacion no puede

Figura 19. Modelo biomecanico ~ contrarrestar los efectos destructivos provocados por dichas cargas. Si

bidimensional de cadera, en un |5 hiomecanica es restablecida, el cuerpo “se cura solo” [11]. Muchas

plano coronal y cortado por el plano
sagital (SAG). Fuerza de reaccion ~ cirugfas ortopédicas son simplemente medios para restablecer o

articular (R), peso corporal (P),  mejorar la biomecdnica de una estructura comprometida.

fuerza de reaccién de musculos
abductores (M). Distancia plano 1 14 biomecanica es el estudio de la estructura y funcién de sistemas bioldgicos por
sagital-cadera (a) y distancia

trocanter-cadera (b). [43]

medio de los métodos de la mecanica [46].
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Ha habido diversos acercamientos al estudio de la biomecdnica de la cadera. Por medio de estudios
bidimensionales y tridimensionales de diagramas de cuerpo libre!, se ha podido estimar la direccién y
magnitud de la fuerza de reaccién articular en la cadera, asi como la distribucién y magnitud de la
superficie de carga [11,44]. Estos primeros estudios permitieron estudiar el efecto biomecanico de
alteraciones anatomicas provocadas por displasia y de algunos tratamientos quirdrgicos. Entre las
limitaciones de estos trabajos estd la consideracion de geometrias ideales como superficies circulares
concéntricas, asi como posiciones y direcciones genéricas, fuerzas calculadas indirectamente, y en el caso
de los estudios 2D, la limitacién intrinseca del estudio bidimensional de una estructura tridimensional.

Las geometrias ideales son posiblemente las mas importantes de estas limitaciones.

Uno de los principales factores biomecdnicos que se relaciona con cambios degenerativos es la magnitud
y distribucién de la superficie de carga articular. Un estudio que idealiza la forma de la articulacion, estd
también idealizando la superficie de carga. Se han intentado considerar algunas de las caracteristicas
morfolégicas? de la cadera, y se ha encontrado que el efecto, en la respuesta biomecanica de la cadera, de
modelar al acetdbulo y fémur como circulos y esferas, es considerable [47]. Estudios recientes fortalecen
la hipdtesis de que la anatomia individual es el factor mas significativo en la biomecanica de la cadera.
Incluso en una poblacién sana y radiolégicamente normal, minusculas variaciones en la forma de los

huesos llevan a diferencias significativas en la respuesta biomecanica [48].

Los hallazgos de estos andlisis teéricos son validados con algunos
experimentos in vitro e in vivo [Figura 20]. Instrumentando® huesos
cadavéricos, e implantando proétesis instrumentadas en voluntarios, se
determinaron rangos de normalidad para presiones y fuerzas articulares

en distintas posiciones y durante distintas actividades [49,50].

Considerando las dificultades técnicas, précticas, legales y éticas de

trabajar con cuerpos humanos, vivos o no, es de entenderse porqué son

tan pocos los estudios in vitro e in vivo en comparacion con los estudios . . .
igura 20. Prueba biomecanica

computacionales. experimental in-vitro. Se aplica
una carga en la region sacra de

! Es una representacién grafica usada para visualizar las fuerzas, momentos y reacciones un modelo de pelvis (A) para

resultantes actuando sobre un cuerpo. estudiar el comportamiento de

2 La morfologfa es una rama de la biologia que estudia la forma y estructura de los ~ implantes de cadera (B). [51]

organismos. La anatomia es una rama de la morfologia.

3 Un instrumento es un dispositivo que mide una magnitud fisica, como temperatura o

presion. Instrumentar un objeto significa instalar sobre él un instrumento.
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Los métodos computacionales, como los Analisis por Elementos Finitos (FEA), permiten a médicos e
ingenieros estudiar la biomecdnica de estructuras humanas utilizando modelos virtuales. Modelos
recientes son basados en datos tomograficos, por lo que poseen una gran precision en la geometria de las
estructuras 6seas. Por medio de dichos modelos se ha podido entender mejor qué tan sutil, o fuerte, es el
efecto de variaciones en parametros anatémicos o0 mecanicos [52,53] sobre la biomecénica de la cadera.
Otra de las caracteristicas de los FEA es la capacidad de incluir en el estudio el efecto de las propiedades
mecanicas! de los diferentes tipos de tejido en el sistema. A través de procesos de segmentacion, es posible
otorgar a distintos elementos distintas propiedades mecdnicas, dependiendo del tipo de tejido al que

corresponda su posicion en el cuerpo [53-55].

En términos sencillos, los FEA son una herramienta que permite hacer simulaciones computacionales de
sistemas fisicos reales con geometrias o sistemas de cargas muy complejas, para las cuales no se pueden
obtener soluciones analiticas?. Entre mas similares sean las propiedades mecdnicas, la geometria de los
modelos, y condiciones aplicadas a los FEA, a las geometrias, propiedades y condiciones reales, mas
cercana a la realidad sera la solucion obtenida del FEA. Sin embargo, no se debe perder de vista que el
Método de Elementos Finitos (FEM), la base matematica de los FEA, sigue siendo un método numérico?,
y por lo tanto, los resultados que se obtengan de este método, son tan s6lo una aproximacion del

comportamiento real.

La determinacién de propiedades mecdnicas de tejidos organicos es sumamente dificil, ya que presentan
una distribucién no-homogénea, comportamientos no-lineales, varian entre individuos, e incluso en el
mismo individuo en diferentes momentos, ya sea por el desarrollo natural o el efecto de alguna patologia.
Los musculos, ligamentos, y cartilagos que rodean a la articulacién generan un sistema de cargas y
contactos muy complejo; la caracterizaciéon de este sistema es tan complicada como la caracterizacion
mecanica de los tejidos [49,50,56,57]. Debido a las complejidades, asi como la ocasionalmente escasa
disponibilidad de recursos computacionales, generalmente se utilizan idealizaciones y simplificaciones en
la definicion de propiedades, la geometria de los modelos, y condiciones de frontera. Estas simplificaciones
son las principales limitaciones de los estudios FEA, pero se espera que, con el desarrollo de las tecnologias
computacionales y el estudio de los materiales organicos, estas simplificaciones y limitaciones sean cada

VEZ menores.

1 Conjunto de propiedades fisicas referentes a la capacidad de un material de reaccionar a la aplicacién de cargas o fuerzas.
2 Una solucidn analitica se obtiene de dramaticas idealizaciones y simplificaciones.
3 El andlisis numérico es la rama de las matemdticas que estudia algoritmos que, a través de métodos numéricos y reglas

matematicas simples, simulan procesos matematicos mas complejos.
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2.1 Principios biomecanicos y modelos DEA

2.1.1 Remodelacién désea

La relacién entre las cargas mecanicas y el comportamiento de los tejidos bioldgicos no es comprendida

aun del todo. En el caso del hueso, se sabe que una carga normal produce una deformacién elastica!, y que

al aplicar una carga mayor ocurre una deformacion pldstica, y el hueso falla; se fractura. El punto en el cual

ocurre cada fase depende no sélo de la carga, sino también de las propiedades mecanicas del hueso. Las

propiedades mecdnicas varian a lo largo del hueso, de un individuo a otro, y en cada individuo varfa con

la edad y estado de salud [44,53]. Una creciente tendencia es la utilizacién de procesos que aprovechan la

relacién entre radiopacidad? y el modulo eldstico® del hueso, para determinar distribuciones no-

homogéneas de propiedades mecanicas, lo cual ha permitido modelos mas realistas [53,57] [Figura 21],

sin embargo, persisten algunas dudas respecto al efecto de las distribuciones no-homogéneas de

propiedades en la biomecanica articular [49].

Con base en el trabajo de Pauwels [44], se cree que una carga normal es
responsable del equilibrio entre la actividad entre los osteoblastos y
osteoclastos, células responsables de la deposicion (formacion) y resorcion
(destruccion) Osea, respectivamente. Para cada hueso existe una situacion
de carga Optima, en la cual la deposiciéon y resorcion dsea estan en
equilibrio. Cuando la carga se reduce o aumenta, el hueso responde con
una disminuciéon o aumento de la funcién metabdlica. Una carga anormal
puede promover la formacién de quistes o accidentes dseos o puede
promover el colapso del hueso. Pues entonces, los caminos que llevan a los
desérdenes esqueléticos son varios; cargas excesivas en articulaciones

normales o cargas normales en articulaciones deformes.

! Un cuerpo, después de sufrir una deformacién elastica puede regresar a su estado
original. En cambio, una deformacién plastica es permanente.

2 También radiodensidad. Se refiere a la incapacidad de los rayos X de pasar a través de
un material. Un material muy radiopaco, como los huesos, tienen una apariencia blanca
y opaca en una radiografia, un material poco radiopaco, o radiolicido, como los tejidos
blandos, tiene una apariencia oscura.

3 También médulo de Young, establece una relacién entre esfuerzo y deformacién. Es una
medida de la rigidez de un material.

Figura 21. Distribucién de
modulo elastico E en funcion
dela densidad 6sea en un fémur
proximal con un implante
ortopédico. Las zonas rojas
poseen los mayores valores, las
azules, los menores.
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El objetivo de muchos tratamientos médicos para desérdenes articulares es reducir o redireccionar la carga

articular (bajar de peso, desinserciones musculares), modificar brazos de palanca (uso de bastén), y/o

normalizar la geometria de la articulacién (osteotomias); con lo que eventualmente se recuperaria el

equilibrio metabdlico éseo y la salud de la articulacion [11].

Figura 22. Rx AP de cadera
indicando la ceja (flecha)

(A). En una cadera sana, la
ceja tiene forma semilunar
(B). Una ceja con forma de
‘sombrero de Napoledn"
(®)] indica una
concentracién de carga.

! Sourcil, en inglés.

En una radiografia Antero-Posterior (Rx-AP) puede observarse una porcion
de hueso subcondral denso, llamada “ceja” por Pauwels en 1963, ubicada en
la superficie acetabular [Figura 22]. La ceja normalmente tiene una forma
semilunar, y su dpice coincide con la direcciéon de la fuerza articular
resultante. Se cree entonces, que la ceja indica la zona de carga articular en el
acetabulo, que se origina como respuesta a las condiciones biomecénicas de
la cadera y que puede ser indicador de anormalidades en la carga articular. En
caderas de biomecanica anormal se observan irregularidades en la forma

semilunar de la ceja, conocidas como “forma de sombrero de Napoleén”.

Bombelli, en 1981 describié el “arco gético”, una estructura triangular, cuya
base es la ceja y sus lados estdn formados por condensaciones de hueso
trabecular. Las trabéculas contintian después del pice, pero de manera menos

concentrada, la forma completa es llamada “reloj de arena”.

Asi como con la ceja, Bombelli propone al “arco goético” y el “reloj de arena”,
como indicadores biomecanicos [11]. Sin embargo, posteriores estudios
argumentan algunas limitaciones de la ceja y el “arco gbtico” como tales
indicadores [58,59]. Considerando a la ceja como la proyeccion
bidimensional de la zona de carga articular, y a la cabeza femoral como una
esfera, se determinaron sectores esféricos que representarian
tridimensionalmente la superficie de carga articular. Calculando la superficie
de estos sectores esféricos y combinando estos datos con fuerzas de reaccion
obtenidas de modelos biomecanicos previos, se calcularon los efectos de

cargas por unidad de superficie articular, es decir, esfuerzos? [11].

2 Magnitud fisica que expresa las fuerzas internas que las particulas de un material continuo ejercen unas sobre otras. Por

ejemplo, si un material esta soportando una carga, cada particula del material presiona a la particula subyacente. Es definido

como fuerza sobre unidad de é4rea, pero no debe confundirse con presién. La presion tiene un cardcter externo, una carga

aplicada sobre un material; el esfuerzo tiene un caracter interno, una reaccion de las particulas del material a una carga.
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Bajo las anteriores suposiciones, una ceja pequefia indicaria una concentracion de esfuerzos, al verse
reducida el drea sobre la que se distribuye la carga. Se sugiere también que, las muescas en la parte central
dela ceja, la llamada “forma de sombrero de Napoledn”, representaria una reaccion dsea a la carga vertical

localizada [Figura 22.C].

Una hipétesis de Bombelli y Ponseti [11,60] es que en una cadera de biomecanica 6ptima, la superficie de
carga debe ser horizontal y localizarse en una parte intermedia del techo acetabular; si la direcciéon o
posicion de esta superficie se desvia medial o lateralmente, “se perturba el equilibrio mecanico de la

cadera”, y por lo tanto, la cadera es vulnerable a artrosis o displasia.

2.1.2 Cartilago articular

La TC no es particularmente buena diferenciando tejidos blandos, como el cartilago articular, por lo tanto,
en modelos basados en TC, se ha considerado el espacio entre huesos como la suma de cartilagos
articulares o asumido una distribuciéon homogénea de cartilago entre las superficies articulares [61]. No
obstante, una fraccion de este espacio no estd ocupada por tejido cartilaginoso, sino por fluido articular, y
ademads, el cartilago no se distribuye homogéneamente. No se sabe con certeza la magnitud del efecto de

esta simplificacion.

Estudios que utilizan Resonancia Magnética (RM) han intentado
caracterizar el cartilago articular de la cadera [56,61-63] [Figura 23], sin
embargo, las propiedades hipereldsticas' del cartilago, y su compleja
distribucion de espesor y rigidez han dificultado la tarea. Algunos de los
hallazgos de estos estudios son que, en general, el espesor de cartilagos
articulares en caderas displasicas es mayor que el de caderas normales,

el cartilago es mds rigido en la superficie acetabular, que en la cabeza

femoral, y el cartilago mas grueso y rigido se encuentra en la parte

anterosuperior del acetabulo. Figura 23. Imagen de RM de
cadera en un plano coronal. Se
aprecia el cartilago y espacio

1 Modelo matemadtico utilizado para estudiar el comportamiento mecdnico de  articular. [64]

elastémeros y algunos tejidos bioldgicos. Este tipo de materiales tiene un

comportamiento eldstico no lineal.
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Se sospecha que, de manera similar al hueso, la distribucion espacial del cartilago se trata de una respuesta
bioldgica a la estimulacién mecanica local; es decir, las zonas que son sometidas a una mayor carga,
responden con un aumento de tejido cartilaginoso [61]. Un estudio correlaciond la distribuciéon de espesor
cartilaginoso con cambios degenerativos; se encontré que pacientes con etapas tempranas de osteoartritis
poseian cartilagos de espesor casi homogéneo, mientras que pacientes que sélo presentaban ligero malestar

poseian mas tejido cartilaginoso en la zona de carga [56].

En vista de la dificultad para diferenciar y segmentar apropiadamente el cartilago acetabular y femoral, en
varios de estos estudios se aplica traccion sobre los miembros inferiores durante la RM. La traccion
permite la inclusion de fluido de contraste entre ambos cartilagos y facilita la caracterizacion, sin embargo,
se desconoce hasta qué grado son comprometidas las condiciones reales-funcionales de la articulacién, y
por lo tanto, la caracterizacion no reflejaria las propiedades de un cartilago sometido a carga. De acuerdo

a otros estudios, el cartilago se comprime hasta 30% bajo condiciones funcionales [63].

En cuanto al modelado computacional del cartilago, se han realizado andlisis FEM en los que el cartilago
es modelado con propiedades neo-hookeanas! hiperelasticas [50]. Algunos estudios afirman que no se
encuentra diferencia significativa en el comportamiento mecdnico entre el modelado lineal y no lineal del
cartilago, mientras que otros sostienen que si lo hay. Los objetivos de cada estudio pueden influenciar en
estas conclusiones; si el objetivo es el hueso y no el cartilago, los modelos lineales ofrecen estimaciones
aceptables. La validacion experimental de estos estudios ha sido generalmente in vitro o cadavérica, y ha
implicado pruebas compresivas en articulaciones instrumentadas, y la caracterizacion, micrométrica y

mecanica, del tejido cartilaginoso.

! Modelo hiperelastico utilizado para predecir el comportamiento mecanico de materiales que sufren grandes deformaciones.
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2.1.3 Centro de gravedad y brazos de palanca

Para comprender el efecto de una patologia en la biomecdnica de la cadera, se requiere de primero
comprender la situacion biomecanica de una cadera sana. Con el trabajo de Fischer y Pauwels [11,44], se
determind la posicion del Centro de Gravedad (CG) durante la bipedestacién y durante las distintas fases
de la macha. Con esta informacién se pudo calcular la distancia entre el centro de la cadera y una linea
vertical correspondiente al CG, es decir, el brazo de palanca! que determinaria la carga transmitida a cada
cadera. El brazo de palanca aumenta hasta 34% entre bipedestacion y apoyo monopodal? [44]. Posteriores
trabajos determinaron la magnitud y direccién de momentos, fuerzas musculares y fuerzas articulares
resultantes. La fuerza resultante en la cadera se estimé con una direccidén supero-medial, y una inclinacién

de entre 15°y 21° respecto a la vertical [11,44].

En estudios mas recientes de modelado computacional de caderas displasicas, los brazos de palanca han
tenido un gran efecto en la biomecanica de la cadera. Armand [65] realizé analisis biomecanicos basados
en Rx-AP de caderas displasicas adultas que fueron sometidas a osteotomia pélvica, y comparo el estado
preoperatorio, el estado postoperatorio real y el estado postoperatorio hipotético dptimo con el que se
planeé la cirugia. En algunos casos, el estado postoperatorio real tuvo un mejor comportamiento
biomecdnico que el estado “6ptimo” planeado; la razén es que en el procedimiento real, la cadera es
medializada, reduciendo el brazo de palanca; en la planeacién quirdrgica el desplazamiento de la cadera

no fue considerado, sélo el cambio en la cobertura acetabular.

2.1.4 Esfuerzos de contacto

Los primeros modelos biomecdnicos fueron representaciones bidimensionales y, utilizando conceptos de
estatica, se determinaron fuerzas y momentos resultantes. La evolucion de aquellos modelos vino con la
inclusién de las superficies de contacto esféricas y el calculo del esfuerzo normal y cortante [11]; la
hipotesis detras de estos modelos es que la concentracién de esfuerzos o esfuerzos muy altos estdn
relacionados a cambios degenerativos en la articulacion. Los esfuerzos calculados por este tipo de modelos
son consistentes con los resultados obtenidos de experimentos in vivo con prétesis instrumentadas.

1 Un momento es el producto de una fuerza por una distancia, el brazo de palanca, la cual magnifica el efecto de la fuerza.

2 Etapa de la marcha en la cual sélo un miembro se encuentra sobre el suelo, soportando la totalidad del peso corporal.
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Los modelos que consideraban a las superficies articulares como esféricas o elipsoidales, fueron
parametrizados y con ello, programas computacionales fueron desarrollados. Los programas permitieron
calcular esfuerzos en las superficies de contacto de una manera semiautomatica. A partir de radiografias

anteroposteriores, coordenadas de referencias anatdmicas eran obtenidas e ingresadas al programa.

Iglic y Mavcic explotaron aquella metodologia y, junto con sus colaboradores, estimaron esfuerzos de
contacto en diversas configuraciones de la articulacién [Figura 24], entre ellas: caderas sanas, caderas
displasicas, caderas sometidas a osteotomias, caderas en posiciones funcionales, y caderas con principios
de osteoartritis [66-69]. Una de sus conclusiones mas importantes, es que el factor determinante para la
aparicion de osteoartritis es la distribucion del esfuerzo, no la magnitud de este. El caso ideal propuesto es
el de un esfuerzo que se distribuye uniformemente sobre una superficie articular amplia, incluso si la

magnitud de dicho esfuerzo es relativamente grande.

Los trabajos de Iglic también reforzaron la hipétesis de que no se
podia predecir la biomecdnica de una cadera basandose
solamente en pardmetros radiolégicos, como el dngulo CBW o el
IA. Daniel, colaborador de Iglic, estudi6 el efecto de la forma de

herradura del cartilago acetabular, es decir, en sus modelos jugé

con el tamano de la fosa acetabular [66]. Encontré que la
particular forma de herradura del cartilago articular lleva a una

configuracién éptima, mejor incluso, que superficies articulares

perfectamente esféricas; la simplificacion de esfericidad,
Figura 24. Modelos biomecanicos . L .,
1 . entonces, introduce errores tanto en la distribucion, como en la
bidimensionales en una plano coronal. Se
aprecia  cémo varfa la distribucion  magnitud de los esfuerzos.
matematica de esfuerzo en la superficie
articular al modificar la geometria del

acetdbulo. [68]
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2.1.5 Modelos de Analisis por Elementos Discretos (DEA)

El grupo de Armand, Lepisto, Tallroth y Armiger contribuyé considerablemente también al desarrollo de
la biomecanica en la cadera. [65,70,71] Estos investigadores apoyaron el empleo de Analisis por Elementos
Discretos (DEA) para la estimacion de esfuerzo de contacto en las superficies articulares. El DEA es un
eficiente método numérico utilizado en modelos computacionales. Si bien los andlisis por FEM permiten
obtener resultados mas detallados y precisos, el tiempo necesario para generar el modelo y ejecutar la
simulaciéon puede tomar horas, incluso dias; en contraste, los DEA toman segundos en ejecutarse y
requieren la introduccién de menos parametros para su control, a cambio de una disminucion en la

precision de la solucion.

El grupo de Armand y Lepisto utilizo esta técnica para la planeacion y evaluacién de osteotomias pélvicas
[Figura 25]. Complementando los DEA con algoritmos de optimizacién, pudieron determinar los
parametros radiologicos que debian conseguirse en el quiréfano para obtener una configuracién
biomecdnicamente Optima. Con esta informacién pre y postoperatoria, se podria evaluar qué
procedimientos habian resultado como se planearon y cudles no. Asi lo hizo Armiger [70], en un estudio
de seguimiento de 10 afos, relaciond casos de osteoartritis con la sobre-correccion obtenida durante el

procedimiento quirdrgico.

Armiger hace énfasis en que las caderas con esfuerzos articulares incrementados, que habian desarrollado
principios de osteoartritis, no pudieron ser identificadas con la sola inspecciéon de las radiogratias
postoperatorias. Es una conclusién comun en los trabajos de este grupo que los pardmetros radiolégicos
no siempre son capaces de pronosticar el comportamiento biomecdnico de una cadera, y hacen la
recomendacion de integrar estudios biomecanicos y visualizaciones tridimensionales a los convencionales

estudios radiologicos pre y postoperatorios.

Uno de los objetivos del grupo de Lepisto fue el desarrollo de un sistema de cirugia asistida por
computadora que ofreciera informacién biomecanica en tiempo real, el BGS, por Biomechanical Guiding
System (Sistema Biomecdnico Guia). [71] En 2008, Lepisto describe la segunda generacién del sistema,
enfocado a la osteotomia periacetabular, uno de los procedimientos con mayores dificultades técnicas y

riesgos para el paciente.
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Figura 25. Imagenes de un sistema de

asistencia computarizada para evaluar
la biomecéanica de la cadera. Cadera
displasica antes (A) y después (B) de
tratamiento quirdrgico. [71]

Por medio de dispositivos de rastreo inscritos en el instrumental
quiruargico y estructuras anatémicas, la segunda generacién del BGS
es capaz de brindar al cirujano, en tiempo real, de los angulos
radiologicos  caracteristicos 'y  pardmetros  biomecdnicos

correspondientes a la configuracion en que se encuentra la cadera.

El BGS es un proyecto en desarrollo; Lepisto, en el mismo articulo
del 2008 describe los que serfan los objetivos de la tercera
generacion: Integraciéon del fémur y estimacion del rango de
movimiento, de esta manera se podrian determinar rangos de
seguridad para los angulos caracteristicos, y asi disminuir la
posibilidad de pinzamiento!. El no poder predecir pinzamientos es
una de las principales limitaciones de la planeacién quirtrgica, ya
que es dificil evaluar la movilidad de la articulacién
intraoperatoriamente, y porque el tejido blando, que no se observa

en Rx, no es considerado en las simulaciones computarizadas.

1 §i la cobertura acetabular es excesiva, se produciria pinzamiento al mover la articulacién, incluso en un rango de movilidad

normal.
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2.2 Modelos FEM

2.2.1 Modelos pediatricos

A pesar de las ventajas practicas de los DEA, actualmente los andlisis que utilizan el Método de Elemento
Finito (FEM) son los mas utilizados en estudios biomecanicos. Los Analisis por Elementos Finitos (FEA)
permiten involucrar en el problema a las propiedades de los materiales, la naturaleza de los contactos, y
detallados modelos tridimensionales. Considerables avances se han hecho en las técnicas de modelado, al
grado de obtener modelos que pueden representar fielmente la distribucion de propiedades elasticas en el

hueso y predecir fracturas en huesos largos [55,57].

La mayoria de los estudios con modelado FEM en hueso estan [ "ok Mwesks tyear  3years

enfocados a sujetos adultos y adultos mayores, no obstante,
avances también se han logrado en el modelado de huesos Y
pediatricos, y se ha dejado claro la diferencia morfolégica, y ‘
biomecanica, entre huesos adultos y pedidtricos [54,72]. La

densidad dsea, la forma del hueso y las propiedades mecdnicas

cambian progresivamente con la edad, y en particular, hay un

cambio importante en la estructura dsea en el momento en que  cTdensity (grem?)

-_—— — m— Hi—
el esqueleto es sometido a cargas funcionales [Figura 26]. ° 017 024 037 049 061 073 08 08 11

Cuando los bebés comienzan a gatear y dar sus primeros pasos,

B &
sus huesos se hacen mas densos y resistentes. ﬁ
l
|
Se ha resaltado la dificultad de obtener datos y especimenes, |
tanto para las simulaciones computacionales, como para las &

validaciones experimentales. Por lo tanto, no sorprende la

escasez de estudios de caracterizacion de hueso pediatrico; la

mayoria de los estudios enfocados a hueso pediatricos fueron
Young's modulus (MPa)

=  ——

realizados entre los afios 70’s y 90’s del siglo pasado [73-76], 7 00 260 4800 es0 9000 11200 13400 15600 17800 20000

pocos estudios en afios recientes (2011 [72], 2015 [54]).
Figura 26. Distribucion de densidad (A) y
modulo de Young (B) en fémures pediatricos
a diferentes edades. [54]
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El nivel de osificacién de un esqueleto maduro es alcanzado, parcialmente, hasta los ocho afos, y
totalmente, hasta finalizar la adolescencia. Durante el transcurso de estos periodos, es comun encontrar
esqueletos con diversos grados de osificacion, incluso entre sujetos sanos y de la misma edad. En sujetos
que padecen algin desequilibrio metabdlico o que fueron sometidos a trauma o cirugia, la variabilidad
aumenta aiin mas. El esqueleto pediatrico, con sus niveles variables de osificacion, posee dos principales
caracteristicas: las partes no osificadas son dificiles de visualizar en imdgenes TC y Rx, y son mas flexibles
que el esqueleto maduro. Mientras el hueso maduro se fractura como material fragil, el pediatrico se
deforma pldésticamente; las llamadas “fracturas en tallo verde”. Estas caracteristicas, entre otras, hacen al
esqueleto pedidtrico particularmente dificil de modelar, y pueden afectar la validez de resultados obtenidos

con técnicas adoptadas del modelado de hueso adulto [54].

2.2.2 Simulacion quirurgica

En cuanto al modelado FEM de caderas displasica tratadas
quirdrgicamente, Zhao estudié el efecto de la osteotomia peri-
acetabular (PAO)! en los esfuerzos en la superficie articular de tres
modelos 3D hipotéticos de una cadera adulta [35] [Figura 27].
Gener¢ siete modelos en total: el modelo original, una pelvis adulta
sana con parametros radioldgicos normales; tres modelos
displasicos de distintos grados de severidad, obtenidos de hacer
modificaciones al modelo original; y tres modelos con osteotomias
pero-acetabulares (PAO), con pardmetros radioldgicos normales,
que se obtuvieron de simulaciones quirurgicas sobre los modelos
displasicos. Sus resultados indican que las distribuciones de
esfuerzos, tanto en la pelvis como en los fémures de los modelos

PAO, eran similares a las de la cadera sana, pero no iguales, la

magnitud del esfuerzo era generalmente mayor y habia

0 7 14 21 28 35

concentraciones de esfuerzo en los cambios de seccidén de las zonas .
von Mises stress (MPa)

de corte.

) o ) o . ) ) Figura 27. Distribuciéon de esfuerzos

! Mientras la técnica Dega, que requiere de la elasticidad del cartilago trirradiado ) . L

] L ) ) o von Mises en escenarios hipotéticos de

para poder ser realizada, es indicada s6lo para pacientes pedidtricos, hay otras , .

o ) ] o ) osteotomia peri-acetabular. [35]
técnicas de osteotomia peri-acetabular indicadas para pacientes adultos.
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Otra conclusion importante de Zhao fue que entre mayor era la severidad de la displasia, menor era el

grado de beneficio alcanzado con la osteotomia virtual. Entre las limitaciones del estudio, se encuentra la

idealizacion del procedimiento quirurgico, el cual restablecia perfectamente los mismos parametros de

normalidad radiolégica que poseia el modelo original sano; otra de las implicaciones de utilizar modelos

hipotéticos provenientes de un modelo sano, es que no se toman en cuenta los defectos en la superficie

articular, y deformidad general, que normalmente se encuentra en los acetdbulos y fémures displdsicos. E1

modelo tampoco tomaba en consideracion el efecto de la remodelacion 6sea, que en la vida real, se alcanza

posterior al procedimiento quirurgico.

2.2.3 Modelos paciente — especificos

El uso de geometrias, posicionesy cargas genéricas! en modelos de simulacion
quirdrgica han sido una limitante importante, ya que se hacen suposiciones
que eliminan caracteristicas individuales. Sin embargo, debido a la cantidad
de variables involucradas en el modelado, en ocasiones es necesaria la
eliminacién de algunas de estas individualidades para que los resultados

puedan ser comparables.

En el caso de las cargas genéricas, su uso muchas veces se debe a que la
obtencion de datos individualizados precisos es tan compleja que se vuelve
inasequible; tal es el caso de la localizacién de zonas de insercion, tensién
muscular y ligamentosa, asi como datos dindmicos de andlisis de movimiento
para simular escenarios de marcha, subir y bajar escaleras, entre otros. Uno
de los argumentos en contra del uso de cargas genéricas es que, posiblemente,
se estarfan aplicando cargas para las que el esqueleto de un particular sujeto
no estd adaptados. El hueso, y en general el cuerpo, se adapta a las
solicitaciones mecdnicas, e “intenta” contrarrestar sus deficiencias, para
obtener condiciones biomecdnicas lo menos daininas posibles. Las
adaptaciones no sélo implican la modificacion de la actividad metabdlica y
redistribucion de tejido, también la realizacion involuntaria de movimientos

compensatorios durante ciertas actividades [11,44,45].

1 Datos citados de otros trabajos enfocados a poblaciones similares.

3
"3
@

=

12

-
o
[}

=
&
=3

o

Figura 28. Pequena
depresion (flecha) en el
techo acetabular, imagen
tomografica (A), modelo
previo ala carga (B) y efecto
del defecto sobre el esfuerzo
(C). [48]
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A pesar de que existen varias y buenas razones para no utilizar cargas genéricas, el no emplearlas podria
llevar a una sobre- o subestimacion de la respuesta biomecdnica. Las condiciones genéricas se utilizaran

hasta que se desarrollen mejores métodos para la determinaciéon de condiciones individualizadas.

Los modelos FEM mas recientes reproducen fielmente la anatomia individual de los sujetos de estudio.
Harris generé diez modelos de cadera a partir de tomogratias de sujetos sanos y con pardmetros
radiolégicos normales [48]. En aquel estudio, se simularon casos correspondientes a distintas fases de la
marcha, asi como el subir y bajar escaleras. Al observar los cartilagos acetabulares, se encontré que los
patrones de distribucion de esfuerzo eran claramente distintos entre un sujeto y otro. La diferencia entre

sujetos para un mismo caso era mayor que la diferencia entre casos para un mismo sujeto.

A pesar de la variabilidad, habia tendencias claras: en todos los sujetos la distribucién cambiaba de acuerdo
a la posicion de la articulacién, los esfuerzos maximos se localizaron en zonas similares y el esfuerzo
promedio era comparable en magnitud, sin embargo, la geometria individual parecia ser el factor mas
determinante en la distribucién del esfuerzo. Pequenos defectos en la superficie articular alteraban
considerablemente la magnitud y distribucion de los esfuerzos a su alrededor [Figura 28]. El hecho de que
pequenos defectos en la superficie articular provocaran variaciones tan notorias en los resultados
individuales, incluso tratindose de caderas sanas y radiologicamente normales, lleva a pensar que defectos
mas grandes, como los encontrados en caderas displdsicas, resultardn en variaciones mucho mas grandes,

posiblemente al grado de no poder comparar resultados entre sujetos.

Una caracteristica comun para todos los estudios de andlisis FEM es el limitado nimero de sujetos de
estudio. El trabajo necesario para generar modelos individualizados, y la poca disponibilidad de sujetos
que se ajusten a los objetivos del estudio, provocan que muchas veces no se cuente con muestras suficientes
para realizar estudios estadisticos y, de esta manera, llegar a conclusiones determinantes. La
comparabilidad entre estudios también se ve afectada por la variedad en técnicas de modelado y criterios
de inclusién. A pesar de estas limitantes, el modelado computacional, los llamados estudios in silico,
ofrecen la mejor oportunidad de estudiar biomecdnica con relativamente pocos obsticulos técnicos,

précticos y éticos.
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3 Desarrollo y descripcion del
metodo

En este capitulo se describen andlisis morfolégicos y biomecanicos de modelos tridimensionales de caderas
sanas y displasicas de pacientes pedidtricos. El método que se propone en este trabajo de tesis, es la

consecuencia del desarrollo y resultados de tales analisis.

3.1 Estudio retrospectivo 1 (Retrol)

3.1.1 Estudios tomograficos y recuperacion de archivos

Como se mencion6 en el primer capitulo, la evaluacién del estado pre y postoperatorio de caderas con
DDC se realiza tradicionalmente por medio de radiografias. Desde 2012, sin embargo, el Servicio de
Ortopedia Pediatrica del INR (SOP-INR) se ha apoyado de estudios tomograficos para observar la

evolucion de algunos de sus pacientes.

Como parte de un protocolo de investigacion que involucra al SOP-INR, el Laboratorio de Biomecanica
(LB-INR), y el Servicio de Tomografia Computarizada del mismo instituto, aquellos estudios tomograficos
fueron recuperados del archivo digital del INR para su estudio morfolégico y biomecdnico, el cual forma

parte de este trabajo de tesis. El estudio, al ser retrospectivo, es denominado Retrol. [Figura 29]

Se recuperaron estudios de ocho pacientes, sin embargo, dos de ellos fueron descartados al tener
caracteristicas diferentes (uno masculino, y otro con DDC bilateral). Los seis pacientes restantes fueron
incluidos en el estudio, todos femeninos, todos con DDC unilateral, diagnosticada y tratada
quirdrgicamente en el INR (acetabuloplastia tipo Dega y osteotomia femoral). La edad promedio al
momento de la cirugia es de 4.07 afios (£0.79) y el tiempo postquirdrgico promedio al momento del

estudio tomografico, de 1.6 afos (+0.88) [Tabla 1].
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Estudio Recuperacion Segmentacion
tomografico — de archivos — (3D Slicer®)
|
v
Nuevo sistema
Modelos de
Model9s 3D | S coord.er.lado Vs Cartilago
(3D Slicer®) mediciones d .
(SolidWorks®) (SolidWorks®)
|
A\
Pre- Solucién de Post-
procesamiento de |—> FEA (ANSYS?) —>| procesamiento de
FEA (ANSYS®) ( FEA (ANSYS®)

Figura 29. Diagrama de flujo del proceso de Retrol.

Tabla 1. Pacientes incluidos en Retrol.

Paciente | Edad al momento de la Edad al momento de la Lado

cirugia [afios, meses] tomografia [afios, meses] afectado
1 3,7 4,7 Izquierdo
2 4,5 5,2 Derecho
3 3,6 6,8 Izquierdo
4 3,1 5,0 Derecho
5 47 6,2 Izquierdo
6 5,2 6,3 Derecho

Los imagenes tomograficas fueron obtenidas de un tomoégrafo LightSpeed® VCT 64 (GE®, Nueva York,
EUA), con una distancia entre cortes de 0.625mm, desde la vértebra L4 hasta la mitad de la diafisis femoral.

Cada estudio fue exportado del archivo en formato DICOM® (Digital Imaging and Communications in

Medicine).
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3.1.2 Segmentacion y modelos 3D

Las imagenes tomogréficas fueron importadas en 3D Slicer” (www.slicer.org); una plataforma de software
gratuito para el analisis y visualizacion de imagenes médicas, donde se realizo el proceso de segmentacion
[Figura 30]. En el proceso de segmentacion se delimitaron las regiones correspondientes a los fémures y
la pelvis de cada paciente. Debido a las irregularidades provocadas por tejidos adheridos al hueso, y por
destellos metélicos' del material de osteosintesis, implantado durante la osteotomia femoral [Figura

31.A,B], se llevaron a cabo también procesos de edicion y suavizado [Figura 31.C].

TOMOGRAFIA SEGMENTACION MODELOS 3D

Figura 30. Obtencién de modelos TC3D. Tomografias convencionales, en formato DICOM, son
segmentadas y visualizadas en 3D con software especializado (3D Slicer®).

Con la intencion de simplificar los modelos, se consideré a los huesos como cuerpos homogéneos; es decir,
tanto hueso cortical como hueso trabecular, como un solo tipo de tejido. Estudios biomecdnicos previos
han reportado que el efecto del hueso trabecular en el contacto articular es despreciable [49].

Posteriormente se generaron representaciones tridimensionales de la segmentacion; los modelos 3D.

Figura 31. Limpieza y suavizado de modelos TC3D. Segmentacion semiautomatica (A), eliminacién
de destellos metélicos vy adherencias de tejido (B). El modelo final suavizado (C).

! Los objetos metalicos, como los implantes, tornillos y placas quirurgicas, generan destellos en las imdagenes tomograficas,
distorsionando los contornos de las estructuras anatomicas cercanas.
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3.1.3 Nuevo sistema coordenado y mediciones

Los modelos fueron importados a SolidWorks® (Dassault Sistémes®, Vélizy-Villacoublay, Francia), un
software de diseno asistido por computadora (CAD), donde se redefinié el sistema coordenado y se

realizaron las mediciones del analisis morfoldgico.

La reconstruccioén tomografica, posterior a la segmentacion, toma lugar en la posicion del paciente durante
el estudio, es decir, recostado. Consecuentemente, los modelos reconstruidos adoptan un sistema
coordenado, el cual es determinado automaticamente por la posicién del paciente respecto al tomografo.
La posicién de los pacientes en el escaner es supina, idealmente con el eje corporal longitudinal alineado
con el del tomégrafo. Aunque se toman precauciones durante la obtencién de imdgenes tomogréficas,
errores de posicionamiento pasan inadvertidos con regularidad, especialmente en nifios; existe
controversia respecto al efecto de estos errores sobre el andlisis radiologico y decisiones clinicas que se

realizan con base en los estudios tomograficos [20,32].

Ya que probablemente el eje longitudinal del paciente no esta alineado con el del tomégrafo, el hacer
mediciones, relativas a aquel sistema coordenado que fue definido automaticamente, introduciria errores
en el andlisis morfoldgico. Para evitar estos errores, el sistema de referencia debia ser redefinido de manera

que los planos coordenados correspondieran a los planos anatémicos sagitales, coronales y axiales.

Los planos anatéomicos pueden ser
definidos por referencias anatomicas de la
pelvis. Idealmente, en la posicion
anatomical, las espinas iliacas
anterosuperiores (ASIS) se encuentran en
el mismo plano axial (horizontal), y el

plano pélvico anterior (APP), definido por

las ASIS y la sinfisis pubica, es un plano
coronal (vertical). Con base en estas Figura 32. Referencias anatémicas definen un nuevo sistema
convenciones, se redefinid el sistema  coordenado, basado en la posicion anatomica.

coordenado de los modelos 3D [Figura 32].

1 Posicion bdsica de referencia utilizada en descripciones anatomicas. Bipedestacion. Mdas detalles en el apéndice A.
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Bajo el nuevo sistema coordenado, se dibujaron puntos, lineas y planos para hacer las mediciones del
andlisis morfologico de cada modelo. Las mediciones estuvieron basadas en mediciones radioldgicas
convencionales [9,30,31]. Actualmente, las mediciones morfologicas por TC3D son consideradas las mas
precisas, ya que son menos susceptibles a errores por la posicion relativa del dispositivo de imagen respecto

al paciente, como lo son las medidas en Rx.

e Indice acetabular anterior convencional (IA-A). Angulo entre la
horizontal y una linea que conecta la rama anterior del cartilago trirradiado
y borde mas lateral del acetdbulo, en una proyeccion frontal. Es un indicador

de la inclinacién del techo acetabular [Figura 33.A].

e Indice acetabular lateral (IA-L). Angulo entre la horizontal y una linea
que conecta la rama lateral del cartilago trirradiado y borde mas lateral del
acetabulo, en una proyeccion lateral. Es un indicador de la inclinacion del

techo acetabular [Figura 33.B].
e Centro-Borde de Wiberg (CBW). Angulo entre la vertical y una linea que
conecta el centro de la cabeza femoral y el borde lateral del acetabulo, en una

proyeccion frontal. Es un indicador de la cobertura acetabular [Figura 33.CJ.

e Anteversién Femoral (AF). Angulo entre el eje retrocondilar y el eje del

cuello femoral, en una proyeccién axial. Idealmente, la linea retrocondilar :

es paralela a un plano coronal. En vista de la ausencia de condilos en las ~ Figura 33. Indice
acetabular anterior
(IA-A), indice
seflalar que para cualquier aplicacion clinica, la linea retrocondilar es un  acetabular  lateral
(IA-L) vy éngulo
CBW (C).

imdgenes tomograficas, se asumi6 esta condicion ideal. Es muy importante

elemento estrictamente necesario para la determinacion de la AF, por lo
tanto, esta versidn aproximada de la AF no puede utilizarse con fines
clinicos; sin embargo, en este caso particular, en el que se sientan las bases
del método, permite dar una idea de la AF y su proceso de medicion [Figura
34.A].
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Anteversion Acetabular (AA). Angulo entre un plano sagital y una linea
entre trazada del borde anterior al posterior del acetabulo, en una

proyeccion axial [Figura 34.B].

Anteversion Combinada (AC). Suma de los angulos de anteversién
femoral y acetabular, también llamado indice de inestabilidad. Es una

medida de la congruencia articular y estabilidad de la articulacion.

Distancia entre caderas. Una vez obtenidos los centros de cada cabeza
femoral, se midieron las distancias entre cada centro y el plano sagital
medio [Figura 35]. Esta distancia funciona como un brazo de palanca en
la transmisién del peso corporal a cada extremidad y puede minimizar o
maximizar la fuerza de reaccion articular. Se midieron también las
distancias entre cada centro en las direcciones supero-inferior y antero-

posterior.

Espacio articular entre cabeza femoral y acetdbulo. Se registré el
espacio promedio y la desviacion estaindar de toda la cadera y de manera
separada para cada porcidn del acetabulo: iliaca, isquidtica y pubica. Este

espacio es el que estaria ocupado por cartilago y fluido articular.

Los modelos de huesos, al conservar las posiciones relativas de sus contrapartes

organicas, se encontraban ligeramente separados. El espacio entre las caras

articulares de los huesos reales estd ocupado por cartilago articular, fluido

articular y otros tejidos blandos que fueron descartados durante la segmentacién

inicial. Por medio de segmentaciones y operaciones booleanas, se generaron

modelos extra en las intercaras de las estructuras dseas, representando en un solo

cuerpo a los cartilagos y tejidos blandos [Figura 36. A].
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Figura 34. Angulos de
anteversion  femoral
(A) 'y anteversiéon
acetabular (B).

Figura 35. Distancia (a)

entre el plano sagital (c)
y el centro de la cabeza
femoral (b).



3.1.4 Preprocesamiento, solucion y postprocesamiento de FEA

Los modelos 3D, tanto de huesos como de cartilagos, fueron exportados de
SolidWorks® e importados, como entidades geométricas, a ANSYS
Mechanical APDL® para preparar, realizar y post-procesar el Andlisis por

Elementos Finitos (FEA).

Como parte de la preparacion, se generaron mallas de elementos! tetraédricos
cuadraticos (TET10) para todos los modelos [Figura 36.B,C]. En promedio,
los modelos estuvieron formados por 269,000 elementos y 489,000 nodos, lo
que resulté aproximadamente en 1.99 nodos por mm?y 1.1 elementos por
mm?3. Trabajos similares utilizaron también este tipo de elementos y mallas?

de densidad similar? [35,48,49,77].

Se asignaron propiedades mecanicas de hueso cortical y cartilago a los
elementos correspondientes [35] [Tabla 2]. Ambos, hueso y cartilago, fueron
modelados como materiales eldsticos, lineales, homogéneos e isotrépicos. En
vista de la poca disponibilidad de propiedades mecanicas de hueso pediatrico
y a la variabilidad que implican las diferentes edades de los pacientes, las
propiedades utilizadas corresponden a huesos adultos. Por razones similares,
también se descartd la utilizaciéon de modelos no-homogéneos, anisotropicos
y no lineales. Se establecieron condiciones de contacto (Bonded) entre los
elementos de hueso y cartilago para la transmision de la carga. En términos

simples, el contacto elegido simula una adherencia entre hueso y cartilago.

! En los analisis FEM, el sistema a resolver, que es muy complejo, es discretizado, es decir, es
dividido en un sistema equivalente de pequefias partes, que son mas faciles de analizar y
resolver. Estas pequenas partes son llamadas elementos finitos y estan conectadas entre si por
puntos llamados nodos. En términos simples, cada elemento es analizado individualmente,
y posteriormente, los resultados de todos ésos analisis individuales son combinados para dar
una aproximacién de la respuesta del sistema completo.

2 El proceso de discretizacidon se conoce también como mallado, y el conjunto de elementos
y nodos, como malla.

3 Entre mas denso o fino sea el mallado, es decir, entre mds (y mas pequenas) partes
compongan un cuerpo, mas preciso es el modelo. Sin embargo, al aumentar el nimero de
elementos y nodos, también aumentan los recursos computacionales necesarios para resolver
el sistema.

Figura 36. Volimenes de
interfaz = que  simulan
cartilagos articulares
(flechas, A).  Mallado
tetraédrico (B,C).
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Tabla 2. Propiedades de material. [35]

Material Modulo de Coeficiente de
Elasticidad/Young [MPa] Poisson
Hueso 17,000 0.30
Cartilago 15 0.45

A partir de la edad de los pacientes al momento de la tomografia, de datos estandarizados de peso por
edad para nifios [78], y del trabajo de segmentacion corporal de De Leva! [79], se determind la carga
correspondiente al peso corporal menos los miembros inferiores de cada paciente [Figura 37]. La carga,
de 121 N en promedio (56% del peso corporal), se aplicd en direccion vertical sobre la base sacra?

(superficie superior del cuerpo de S1) [Figura 38.A.a].

La accion de los musculos abductores fue considerada3. La fuerza muscular utilizada en un estudio similar
previo, que utilizé un modelo adulto [35], fue ajustada en funcion del peso de los pacientes. La carga, de
132 N en promedio (63% del peso corporal), fue aplicada en las zonas de insercién de los musculos

abductores, tanto en la pelvis como en el fémur [Figura 38.B].

Figura 37. Cuerpo completo y peso corporal total (A). Segmentacion corporal de Leva
[79] (B). Sustraccién de miembros inferiores y peso corporal parcial (C).

! De Leva determino el peso de cada segmento corporal (brazo, pierna, tronco, etc.) en funcion del peso corporal.
2 Una de las principales funciones de la columna vertebral es transmitir el peso corporal a la cintura pélvica.
3 Como se describid en el capitulo dos, la tensién muscular equilibra el sistema de fuerzas articulares.
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Bajo condiciones reales, son varios los grupos musculares y ligamentos que actdan para mantener el
equilibrio, incluso durante la bipedestacion. El estudio de estas cargas estd mads alld de los alcances de este
trabajo. Para obtener un efecto similar al de todos los musculos y ligamentos mencionados, se aplicé una
condicion de asimetria respecto al plano horizontal en los componentes superiores de la pelvis!. Ademas,
se restringié el movimiento, en todas direcciones, de los nodos correspondientes a la porcién mas distal

del fémur [Figura 38.A.b].

Una vez obtenida la solucion numérica de los seis modelos (doce caderas), se hizo un andlisis de los
resultados. Se localizé y registré el maximo esfuerzo de von Mises? en el techo acetabular (hueso iliaco) de
cada cadera. Se eligieron los esfuerzos de von Mises para poder comparar resultados con estudios
similares, y de esta manera, identificar posibles incongruencias en los resultados. Se observé y comparé
cualitativamente la distribucion del esfuerzo en los techos acetabulares de todas las caderas. Una cadera
con buen estado biomecanico se caracterizaria por un esfuerzo distribuido uniformemente sobre una zona
de carga amplia. Por lo observado en estudios similares [35,48], se esperaba que las caderas displasicas se

caracterizaran por esfuerzos maximos mayores, provocados por defectos en sus superficies articulares.

Figura 38. Condiciones del modelo. Peso corporal parcial (A.a) y empotramiento de
fémures (A.b). Accién de musculos abductores (B).

! Restringidos los desplazamientos en el plano horizontal y las rotaciones en el eje Z: UX=0, UY=0, ROTZ=0
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A pesar de que la displasia es un problema que tiene repercusiones en el resto del organismo, afectando la
columna vertebral y el miembro contralateral, se recurri6 a la comparacién con la cadera contralateral del
mismo paciente como una referencia de normalidad. La justificacion de esta decision, entre otras, es la
dificultad de obtener imdagenes tomograficas de caderas pedidtricas sanas con la misma edad o nivel de
desarrollo que los pacientes de DDC para poder ser utilizadas como un control. Algunos estudios con
adultos recurren a voluntarios, a tomografias de pacientes con una enfermedad no relacionada, o a
especimenes cadavéricos. En este caso no se cuenta con esta opciodn, tanto por la dificultad de hallar a los

sujetos, como el restrictivo conflicto ético.

En cada techo acetabular se determiné también la zona de carga, la cual se midié en mm?. Se denominé
‘zona de carga’ a aquellas superficies en el techo acetabular con los valores mds altos de esfuerzo;
especificamente, con el 20% mas alto. La delimitacion de estas zonas de carga se hizo modificando la escala
automatica del visualizador de resultados de ANSYS®, el cual tiene como limites predeterminados a los
esfuerzos maximos y minimos de cada caso [Figura 39.A]. En la escala modificada, el limite inferior estaba

definido por el 80% del maximo esfuerzo registrado en cada cadera [Figura 39.B].

Se determiné también la superficie total del techo acetabular de cada cadera para calcular una razén entre

superficie total y zona de carga.

Figura 39. Distribucién de esfuerzo sobre la superficie articular en techo acetabular.
Distribucioén total (A) y al 80%, delimitando las zonas de carga (B). Vistas inferiores.
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3.2 Estudio Retrospectivo 2 (Retro2)

El desarrollo de Retrol sentd las bases para lo que seria el método final propuesto, sin embargo, durante
las pruebas preliminares, la comparacion de datos del analisis biomecdnico resulté muy complicada. Aun
cuando se encontrd relaciéon entre algunas caracteristicas morfoldgicas y la distribuciéon del esfuerzo
calculado, y se hallaron tendencias al comparar las caderas sanas y las displdsicas, la comparacion entre

diferentes pacientes daba una sensacion de incertidumbre.

Los resultados de los pacientes, con diversas edades al momento de la cirugia y diferentes tiempos de
seguimiento postoperatorio, parecian no ser comparables. Al encontrar una tendencia en los resultados,
no se podia juzgar claramente qué caracteristica del paciente (edad, tiempo postoperatorio, indice

acetabular, etc.) era la mds influyente en el resultado; habia demasiadas variables y la muestra era pequefia.

Una variable de particular interés fue la remodelacion 6sea, la cual fue cuantificada indirectamente con el
tiempo de seguimiento postoperatorio, bajo la suposicion de que un mayor tiempo postoperatorio
significarfa una mayor remodelacién. Con la intencién de observar el efecto de dicha remodelacién ésea
en el comportamiento biomecdnico, se seleccionaron tres pacientes de Retrol para realizar un segundo

estudio: Retro2. [Figura 40]

04 . Segmentacion
Retrol —>| Seleccion de pacientes F—> (3D Slicer®)
|
v
Nuevo sistema
Modelos 3D s coordenado y : Modelos de Cartilago
(3D Slicer®) mediciones (SolidWorks®)
(SolidWorks®)
|
V
Preprocesamiento de S Solucién de FEA 5 Postprocesamiento de
FEA (ANSYS?) (ANSYS®) FEA (ANSYS®)

Figura 40. Diagrama De flujo del proceso de Retro2. Los recuadros sombreados indican los procesos que diferencian a Retro2
de Retrol.
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Con la intencién de aislar la variable de remodelacién dsea, se seleccionaron los pacientes con las edades
mas similares al momento de la cirugia. Los pacientes A, By C poseian uno, dos y tres ailos de seguimiento

postoperatorio, respectivamente [Tabla 3].

Tabla 3. Pacientes seleccionados para Retro2.

Paciente Edad cirugia Edad tomografia Tiempo postoperatorio
[afios,meses] [afios,meses] [afios,meses]
A 3,7 4,7 1,0
B 3,1 50 1,11
C 3,6 6,8 3,2

Otras medidas tomadas para aislar la variable fue la utilizacién de la misma magnitud de las cargas en los
tres modelos (108 N), y el ajuste de la posicion del fémur en la cadera operada, de manera que existiera el

mismo espacio articular en ambas caderas.

Elresto de las condiciones del FEA fueron las mismas que en Retrol, asi como el andlisis de los resultados.
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3.3 Simulacion Quirurgica (SImQXx)

Algunas investigaciones clinicas sobre DDC y osteotomias pélvicas sefialan al estado preoperatorio como
un factor importante para la obtenciéon de buenos resultados [5,19]. Entre mds severas son las
deformidades provocadas por la displasia, y mayor es el grado de correccién necesario, las posibilidades

de una cirugia y recuperacién exitosa disminuyen.

Una de las limitaciones de Retrol y Retro2 es que no se conté con suficiente informacién preoperatoria
de los pacientes como para determinar si los resultados de los analisis morfoldgicos y biomecanicos
estaban influenciados por el estado preoperatorio ni cudl era la magnitud de tal influencia. Como se
menciono6 antes, los estudios tomograficos empleados en Retrol y Retro2 son los primeros que se
realizaron a pacientes con DDC en el INR, todos ellos postoperatorios y s6lo uno por cada paciente. Otro
estudio tomografico mas reciente, sin embargo, fue realizado antes de la cirugia del paciente, lo que
represento la oportunidad de analizar el estado preoperatorio de la cadera para que el SOP-INR planeara

la cirugia. El paciente, femenino, y de seis afios de edad al momento de la cirugia, fue el paciente 7.

Por otra parte, en el LB-INR, la tomogratfia preoperatoria represento la oportunidad de realizar otro
estudio con diferentes modelos del mismo paciente, obtenidos al simular virtualmente la cirugia, y

representando diferentes escenarios hipotéticos: SimQX. [Figura 41]

. . 5 Recuperacion de 5 Segmentacion 5 Modelos 3D
Estudio tomogrdfico archivos (3D Slicer®) (3D Slicer®)
|
\4
Simulacién Cirugia Nuevo sistema Simulacién
quirdrgica en modelo 5 ) 5 coordenadoy 5 quirtrgica en
plastico (Impresion *Realizada por el mediciones modelos 3D
3D) SOP-INR (SolidWorks®) (SolidWorks®)
|
\4
Modelos de Cartilago N Pre-procesamiento de Solucién de FEA Post-procesamiento
(SolidWorks®) FEA (ANSYS®) > (ANSYS?) > de FEA (ANSYS?)

Figura 41. Diagrama del proceso de SimQx. Los recuadros sombreados indican los procesos adicionales a los de Retrol.
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La simulacién quirtrgica sélo se llevd a cabo cuando las
implicaciones geométricas de la técnica de tratamiento de DDC
fueron comprendidas lo suficiente como para reproducirlas
fielmente en la computadora. Para ello, se recibid asesoria técnica de
parte del SOP-INR. La asesoria tuvo dos principales etapas: la
reproduccién y descripcion del procedimiento quirtrgico en un
modelo plastico de la pelvis del paciente 7 [Figura 42],
manufacturado (a escala real) con una impresora 3D MMI”®
(MakerMex®, Gto., México); y la posterior oportunidad de

presenciar la cirugia del paciente 7.

La técnica Dega crea una bisagra en el acetdbulo para generar

cobertura sobre la cabeza femoral. Es indicada cuando el acetdbulo

es muy amplio o poco profundo. Debido a la severidad de la Figura 42. Modelo pléstico de la pelvis

displasia, el fémur se encuentra por encima de su posicion normal;  del paciente 7, impreso en 3D a escala

. . iy . . real. Demostracion de la técnica Dega
para poder reducir la articulacidn, es necesario acortar la longitud &

(A). La técnica indica un corte curvo y
del fémur. En una Rx AP preoperatoria se estima la cantidad de  preciso (B).
diafisis femoral que debe retirarse y el grado de correccion necesario
para regresar a la cabeza femoral a su correcta posicién dentro del
acetdbulo [Figura 43]. Intraoperatoriamente, el cirujano puede

guiarse por medio de fluoroscopio *.

Figura 43. Imdagenes en que se aprecia el grado de correccién necesario (longitud de flechas) para bajar el fémur a
nivel del acetabulo. Modelo TC3D (A), Rx preoperatoria (B) e imagen de fluoroscopio intraoperatoria (C).

Técnica de imagen que utiliza un haz continuo de Rx para obtener "videos de Rx". Al implicar una mayor dosis de radiacién
que una radiografia convencional, los médicos utilizan el fluoroscopio s6lo en momentos clave de la cirugia.
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Se comienza con una tenotomia! de los musculos psoas e iliaco, que libera la posicion del fémur. Por medio
de un abordaje lateral, se expone la didfisis y se marcan referencias para la colocaciéon de una placa y
tornillos quirdrgicos [Figura 44]. Se corta y retira la porcién planeada y se coloca la placa, uniendo las
porciones restantes. Antes de la fijacion definitiva, se estima manualmente la anteversion femoral, y de ser
necesario, se rotan las porciones de fémur para obtener una anteversién normal. La placa y tornillos son

retirados dos afos después de la cirugia, cuando el fémur ha remodelado.

A pesar de que la técnica Dega original indica tomar el injerto 6seo de la porcién superior de hueso iliaco,
en el INR, para este fin se utiliza la porcion de diafisis femoral retirada durante la osteotomia femoral del

mismo paciente. Esta modificacion a la técnica evita comprometer mas la estructura dsea de la pelvis.

Figura 44. Osteotomia femoral. Modelo TC3D (A). Abordaje lateral (B). Acortamiento de diéfisis (C).
Colocacion de material de osteosintesis (D).

Por medio de un abordaje anterior, se expone la cdpsula articular de la cadera y el hueso iliaco. El campo
quirdrgico es pequeiio, y el tamafo de la incision es de aproximadamente seis centimetros; la visibilidad y
maniobrabilidad es limitada. Se hacen reparaciones de la capsula articular y se marca el trazo de corte en
el iliaco [Figura 45]. El corte es curvo, ubicado aproximadamente 1 cm por encima de la espina iliaca
anterior inferior, y llega a los bordes posteriores del acetabulo. El corte no es completo, la porcién

recortada se mantiene sujeta al resto de la pelvis por una porcién de hueso y por el cartilago trirradiado.

En la parte posterior del iliaco se encuentran estructuras neurovasculares muy importantes?, que el
cirujano debe tener cuidado de no lesionar. Debe también evitar la lesion del cartilago trirradiado, ya que

al ser un cartilago de crecimiento, el dafio provocaria alteraciones en el desarrollo acetabular.

! Corte, total o parcial, del tendén de un musculo para disminuir la tension muscular.
2 El nervio isquidtico, la arteria y vena femoral, entre otras, son responsables de la inervacién e irrigacién sanguinea de todo el
miembro inferior.
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Figura 45. Trazo de corte de técnica Dega. Modelo TC3D (A), abordaje anterior (B) y
modelo plastico (C).

Una vez realizados los cortes, la porcion es forzada inferiormente por medio de un osteotomo® introducido
en el corte. La elasticidad del cartilago trirradiado es crucial para esta etapa [Figura 46]. Se realiza un
movimiento de palanca con el osteotomo hasta alcanzar el grado de correccién necesario, esto crea una
bisagra en el acetabulo y se obtiene concavidad. Al ser un corte incompleto, la porcién opone resistencia

y tiende a regresar a su posicion original.

La porcién de diafisis retirada durante la osteotomia femoral es preparada para ser utilizada como injerto.
Es recortada al tamano adecuado para estabilizar la posicion deseada. El proceso de preparacién tiene
etapas criticas que podrian ser mejoradas. Al tratarse de estructuras tan pequeiias, milimetros de mas o de
menos en el tamafo del injerto-cuia tienen un efecto considerable en el grado de correccién conseguido.
Un mayor control sobre las dimensiones del injerto podria resultar en un mayor control del grado de

correccion y la cobertura acetabular.

Figura 46. Se introduce un osteotomo en el corte y se hace palanca para dar concavidad al acetabulo.
Imagen intraoperatoria (A), modelo plastico (B,D) y modelo TC3D (C).

! Instrumental quirtrgico para cortar hueso. De diferentes variedades, semejan una especie de formoén o cincel.
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El injerto es ajustado a presion dentro del corte [Figura 47]. La cadera es reducida y la nueva posicion es
confirmada por fluoroscopio. Antes de cerrar las incisiones y dar por terminado el procedimiento, el
cirujano mueve el miembro inferior para revisar la estabilidad de la articulacién, de manera que no sea
susceptible a una dislocacién cuando tenga que soportar el peso del paciente en diferentes posiciones.
Generalmente, el s6lo injerto basta para estabilizar la posicion, no es necesaria la implantacion de tornillos

o placas adicionales, y por lo tanto, no es necesaria otra cirugia para su posterior retiro.

Figura 47. Estabilizacién con injerto éseo. Vista antero-lateral de modelo TC3D (A)
e intraoperatoria (B). Vista frontal de modelo TC3D (C) y pléstico (D).

Posterior a la cirugia, la cadera es inmovilizada con una férula de yeso. La cadera permanece inmovilizada
y en reposo durante tres meses antes de comenzar a cargar el peso del paciente. Durante los posteriores 48

meses se observa la mayor remodelacién o6sea.

En este trabajo de tesis, en los modelos de SimQx, no se simuld el efecto de remodelacién 6sea,
simplemente se unieron injerto e ilion en un solo cuerpo. Durante la remodelacion, que se lleva a cabo en
los meses y afos posteriores a la operacién, el hueso no sélo crece, y ocupa los espacios vacios, también
genera progresivamente concavidad y cambios morfologicos complejos. Los modelos de SimQx, entonces,

representan un estado postoperatorio casi inmediato.

En estos modelos no fue posible estimar el efecto de la remodelacion dsea, pero al pertenecer al mismo
paciente, todos los modelos partian del mismo estado preoperatorio. Permitian, por lo tanto, aislar otra

variable de gran interés: el grado de correccién.

! Para el retiro de la placa colocada en el fémur, no obstante, si es necesaria otra cirugia.
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Habitualmente, el grado de correccion necesario es estimado fuera del quiréfano para obtener valores de
indice acetabular normales. Sin embargo, la estabilidad de la articulacién es mds importante que un valor
radiolégico normal, y dicha estabilidad, como se describi6é hace algunos parrafos, se realiza dentro del
quirdfano, probando el rango de movimiento del miembro. Una de las principales preocupaciones del
equipo médico es el riesgo de una re-dislocacion posterior a la cirugia. Por lo tanto, a menudo, el grado de
correccion alcanzado durante la cirugia es mayor al estimado durante la planeacion, con valores de TA

menores al de una cadera sana.

Por otro lado, teéricamente, segiin Bombelli [11], una superficie de carga horizontal (con un IA igual a
cero) es la configuraciéon de la cadera que produciria la mejor transferencia de carga bajo condiciones
estaticas. En su hipotesis, Bombelli no considera el efecto que podria tener un IA de 0° sobre los tejidos

blandos que rodean la articulacién, o el rango de movimiento, pero la hipétesis es interesante.

Con base en lo anterior, se generaron tres modelos para simular tres diferentes escenarios. El primero, D1,
representa el escenario hipotético en el cual el acetabulo ha sido reconfigurado para tener un indice
acetabular similar al de la cadera contralateral! [Figura 48.A]; en este caso, 28°. El segundo modelo, D2,
representa el estado postoperatorio real. Este modelo se bas6 en lo observado en una radiografia tomada
antes de dar por terminada la cirugia [Figura 48.B,C], con un IA de 7°, y que es la configuracién que el
cirujano determiné como estable. El tercer modelo, D3, representa el escenario tedrico-hipotético de
Bombelli [11], el de una cirugia en la que el acetabulo ha sido reconfigurado para tener un techo acetabular

en una posicion horizontal, con un IA de 0° [Figura 48.D].

Figura 48. Configuracion final de la pelvis. Escenario hipotético D1 (A), radiografia

postoperatoria (B), escenario real D2 (C) y escenario hipotético D3 (D).

! Antes de la simulacién quirdrgica, los modelos habian sido medidos, por lo que se conocia de antemano el IA de la cadera

contralateral sana.
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4 Resultados

En este trabajo se combinaron técnicas de modelado tridimensional, analisis por elementos finitos (FEA),
impresion 3D y radiologia convencional para obtener un método que permitiera evaluar la morfologia y

biomecanica de caderas de nifios con DDC inveterada tratadas con a acetabuloplastia tipo Dega.

Vale la pena recordar que se realizaron estudios morfolégicos para los siete pacientes, sin embargo, a
continuacidn sélo se presentan los resultados de seis de ellos, los pacientes de Retrol y Retro2. El estudio

morfolégico del paciente 7, de SimQx, s6lo se utilizé para planificar y controlar la simulacién quirurgica.

En cuanto a los modelos FEA, en Retrol se analizaron los seis pacientes; en Retro2, se modificaron
condiciones para generar tres modelos mas; y en SimQx, se analizaron tres escenarios hipotéticos. Por lo

tanto, en total, se presentan resultados de doce modelos FEA (24 caderas), en sus respectivas secciones.

4.1 Retrol

4.1.1 Analisis morfologico

Indice Acetabular

En la mayoria de los pacientes (4/6), el IA-A fue menor en el lado operado. Los valores promedio fueron
13.92° (£10.15) en las caderas operadas, y 18.55° (£3.82) en las caderas sanas. En la gréfica [Figura 49] se
incluyen datos de IA normales, reportados por la literatura [80], para la edad particular de cada paciente
(PTE). En cinco de los seis pacientes, el IA-L fue ligeramente menor en el lado operado [Figura 50]; los
valores promedio fueron 9.33° (+8.99) en las caderas operadas, y 11.44° (+4.03) en las sanas. Tanto los [A-
A como los TA-L de las caderas operadas variaron considerablemente entre cada paciente, lo cual puede
observarse en las graficas y las magnitudes de la desviacion estandar. Los IA de las caderas sanas, en
cambio, se mantuvieron en un rango mds cerrado. En los pacientes 3 y 6, los valores en caderas DDC

fueron particularmente bajos.
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5

0
PTE1 PTE2 PTE3 PTE4 PTE5 PTE6
mNormal 176 16.4 14.4 164 15.9 15.9
Sanas 214 135 | 2121 2098 = 2043  13.79
DDC 15.8 11.7 1.73 2781 | 2232 4.18

Figura 49. Indice acetabular anterior (IA-A) registrado en caderas sanas y DDC, comparado
con valores de normalidad reportados por la literatura [80].
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25
— 20
b
= 10 { [
M
0
PTE1 = PTE2 PTE3 PTE4 PTE5 PTEG
Sanas  16.13 8.9 513 | 1387 14 10.62
DDC 1417 605 0.27 758 | 2494 295

Figura 50. Indice acetabular lateral (IA-L) registrado en caderas sanas y DDC.

Angulo Centro-Borde de Wiberg (CBW)

Los valores promedio del angulo CBW fue similar tanto en las caderas operadas como las sanas, 22.82
(£12.59) y 22.42 (+5.40), respectivamente; sin embargo, la variacion en las operadas fue mds grande. En la
mayoria, el dngulo en el lado operado fue menor, pero no fue asi para los pacientes 3 y 6. En la grafica
[Figura 51] se incluyen datos de CBW normales, reportados por la literatura [81], para la edad particular

de cada paciente.
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PTE1 PTE2 PTE3 PTE4 PTE5 PTE6
m Normal  23.1 23.1 23.1 23.1 23.1 23.1
Sanas 19.5 30.1 2607 1577 | 1843 2467
m DDC 12.6 26.1 38.15 6.75 17.86 3547

Figura 51. Angulo CBW en caderas sanas y DDC, comparadas con un valor de normalidad,
reportado por la literatura [81].

Distancias entre caderas

En todos los casos, la cadera operada se encontré en una posicién mas lateral, inferior y anterior que la
cadera contralateral sana; en promedio, 5.4mm (+2.09) mas lateral respecto del plano sagital medio,
6.76mm (+3.18) mas inferior que la contralateral, y 6.96mm (£3.26) mas anterior que la contralateral

[Figura 52]. Los pacientes 3, 4 y 6 mostraron mayor disparidad.

12
E) 10
£ 8
3 6
=
g 4
[
= r
0
PTE1 PTE2 PTE3 PTE4 PTE5 PTE6
Mas lateral 6.7 6.4 528 6.8 5.93 1.28
W M4s inferior 8.1 6.8 10.23 0.94 8.31 6.18
W Mais anterior 8.5 8.9 2.73 2.88 8.73 10.04

Figura 52. Posicion de la cadera DDC respecto a la cadera sana.
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Anteversion Femoral (AF)

El dngulo de anteversion femoral fue mayor en el lado operado para la mayoria de los casos, excepto en el
paciente 3, que mostraba una clara retroversion. El valor promedio fue de 36.09 (£12.57) en el lado
operado, y 29.82 (+9.14) en el lado contralateral sano. En ambos casos, tanto para caderas sanas como
operadas, la variabilidad entre pacientes fue de casi el 30% del valor promedio. En la grafica [Figura 53] se

incluyen datos de AF normal, para el grupo de edad de los pacientes, reportados por la literatura [31].

50
40
= el sy ol uls
220
10
PTE1 PTE2 PTE3 PTE4 PTE5 PTE6
Normal 326 32.6 32.6 32,6 32.6 32,6
Sanas = 33.6 285 3673 4099 1651 | 2259
DDC 465 37.9 141 | 4728 4124 29.49

Figura 53. Anteversion femoral (AF) de caderas sanas y DDC, comparadas con un valor de
normalidad reportado por la literatura [31].

Anteversion Acetabular (AA) y Anteversion Combinada (AC)

El dngulo de AA fue mayor en el lado operado para la mayoria (5/6) de los casos. El valor promedio fue de
18.76 (£4.88) en el lado operado, y 13.82 (+£3.56) en el lado contralateral sano. El indice de inestabilidad,
la AC, fue mayor en el lado operado para la mayoria (5/6) de los casos. El valor promedio fue de 54.85°
(SD=12.06) en el lado operado, y 43.64° (SD=10.03) en el lado contralateral sano. En las graficas [Figuras
54y 55] se incluyen datos de AA y AC normales, para el grupo de edad de los pacientes, reportados por la
literatura [31].
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Sanas 18.1 14.7 778 1561 @ 1195 = 1478
m DDC 232 18.4 18.8 10.7 171 2437

Figura 54. Anteversion acetabular (AA) de caderas sanas y DDC, comparadas con un valor de
normalidad reportado por la literatura [31].
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PTE1 PTE2 PTE 3 PTE 4 PTE 5 PTE 6

B Normal 45.1 45.1 45.1 45.1 45.1 45.1
Sanas 51.7 432 44,51 56.6 28.46 37.37

m DDC 69.7 56.3 329 57.98 58.34 53.86

AC[°]

o

Figura 55. Anteversion combinada (AC) de caderas sanas y DDC, comparadas con un valor de
normalidad reportado por la literatura [31].

Espacio Articular

El espacio articular fue mas grande en el lado operado que en el sano [Figura 56]. Considerando el espacio
articular promedio, es decir, el espacio entre la cabeza femoral y las porciones acetabulares de cada hueso
(ilion, isquion y pubis), el espacio en las cadera operadas resulto ser 37% mayor que el espacio en el lado

sano. La variacion fue también mayor en las caderas operadas (£1.36) que en las sanas (+0.83).
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10

Espacio articular [mm]
T ST N

PTE1 PTE 2 PTE 3 PTE 4 PTE 5 PTE 6
Sanas 4.8 4.56 4.04 528 4.47 3.98
DDC 7.08 7.45 6.69 6.82 8.33 6.69

Figura 56. Espacio articular promedio en caderas sanas y DDC.

4.1.2 Analisis biomecanico

Esfuerzos Maximos

El esfuerzo maximo promedio en los techos acetabulares de las caderas operadas fue de 26.77MPa (+5.27),
mientras que en las caderas contralaterales sanas, fue de 32.3MPa (+5.74). En todos los casos, el esfuerzo
maximo se localizé en el lado no-operado [Figura 57]. En promedio, el esfuerzo maximo en el lado

operado, fue 5.54MPa (£3.26) menor que el esfuerzo maximo en el otro lado.

50
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20
10

Esfuerzo [MPa]

PTE1 PTE 2 PTE 3 PTE 4 PTE 5 PTE 6
Sanas  31.52 41.25 26.92 26.49 30.89 36.73
DDC 29.14 30.62 18.52 22.27 27.88 32.16

Figura 57. Esfuerzos maximos en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, en Retrol.
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Las zonas de carga fueron similares en ambos lados. En promedio, la zonas de carga representaron el 23%
(£7) de la superficie articular en el techo acetabular de las caderas operadas y el 22% (+4) en las sanas

[Figura 58].

35.0
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25.0
20.0
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5.0

carga [%]

d

Zon

PTE 1 PTE 2 PTE 3 PTE 4 PTE 5 PTE 6
Sanas  26.2 22.4 18.7 26.4 23.9 16.6
DDC 26.2 26.1 12.9 15.6 22.2 32.1

Figura 58. Zonas de carga en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, en términos de
porcentaje respecto al resto de la superficie articular, en Retrol.

Es importante sefialar que si bien el total de superficie de zona de carga fue similar entre caderas sanas y
operadas, la distribucién no lo fue; en las caderas sanas, el contorno de la zona de carga es regular,
redondeada y localizada en una zona centro-posterior del acetdbulo, mientras que en las caderas operadas,
la carga se localizé en las zonas con irregularidades en la superficie, y con esfuerzos en zonas anteriores y

laterales [Figura 59].
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Figura 59. Zonas de carga en Retrol en caderas sanas y DDC. Las columnas muestran la

distribucién total del esfuerzo (100%) y las zonas de carga (ZC). Las filas indican el paciente.



4.2 Retro2

El esfuerzo médximo en los techos acetabulares de las caderas operadas se acerco, y en un caso supero, el
esfuerzo maximo en su contralateral [Figura 60]. Los techos acetabulares operados promediaron
28.36MPa (+10.07), mientras que los techos sanos, 29.39MPa (+6.15). En esta ocasion, la diferencia
promedio entre esfuerzos maximos fue de 1.03MPa (+3.93). Pudo observarse como los esfuerzos maximos
disminuyeron en los pacientes con mayor tiempo de seguimiento postoperatorio, en concordancia con
nuestras suposiciones. En cuanto a la distribucion del esfuerzo, en las caderas operadas, la zona de carga
representd el 16% (+9) de la superficie articular en el techo acetabular, y 20% (+5) en las caderas sanas
[Figura 61]. La magnitud de la zona de carga fue similar para los pacientes A y B, pero no para el paciente

C, en el que se observé una concentraciéon de la zona de carga en la region antero-lateral [Figura 62].
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Esfuerzo [MPa]

Sanas 36.05 28.2 23.92
DDC 394 25.99 19.68

Figura 60. Esfuerzos maximos en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, en Retro2.

0.30
0.25
0.20
0.15
0.10
0.05
0.00

Zona de carga [%]

Sanas 0.16 0.25 0.19
DDC 0.18 0.23 0.06

Figura 61. Zonas de carga en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, en términos de
porcentaje respecto al resto de la superficie articular, en Retro2.

56



Las modificaciones realizadas en la segunda fase del analisis tuvieron un efecto importante sobre la
magnitud de los esfuerzos maximos y las zonas de carga, pero la localizacién fue similar a la de la primera

fase [Figuras 59 y 62].

POST

SANAS DDC

LAT

100% | ZC (~20%) 100%

Figura 62. Zonas de carga en Retro2 en caderas 3sanas y DDC. Las columnas muestran la
distribucién total del esfuerzo (100%) y las zonas de carga (ZC). Las filas indican el paciente.
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4.3 SimQX

En los tres escenarios analizados, el esfuerzo méaximo se localiz en el lado operado, sin embargo, la
diferencia entre esfuerzos varié entre cada escenario [Figura 63]. En el escenario D1, con el IA similar al
contralateral, se registré el maximo esfuerzo, de 65.45MPa en la cadera operada, y la maxima diferencia,

de 48.7% respecto al maximo en la cadera sana, 33.55 MPa.

En el segundo escenario, D2, con el IA postquirdrgico real, la diferencia entre caderas disminuy6 a 35.5%.
El maximo en la cadera operada fue de 41.43 MPa, y en la sana, de 26.72 MPa. En este escenario se registrd

el menor esfuerzo en la cadera sana.

En el tercer escenario, D3, con el techo acetabular en posicion horizontal, la diferencia fue la menor, de
9.4%. El maximo esfuerzo en la cadera operada fue de 33.99 MPa, y en la sana, de 30.79 MPa. En este

escenario se registro el menor esfuerzo para la cadera operada.

70
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10

Esfuerzo [MPa]

D1 D2 D3
Sanas 33.55 26.72 30.79
DDC 65.45 41.43 33.99

Figura 63. Esfuerzos maximos en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, en los escenarios

de simulacién quirdrgica.

La magnitud y distribucién de la zona de carga en la cadera sana fue similar para los tres escenarios, en
promedio 21% de superficie de carga, pero en la cadera operada la diferencia fue dramatica [Figuras 64y
65]. En el primer escenario, la zona de carga se concentrdé en una superficie del 9.9% de la superficie

articular del techo; en el segundo escenario, la zona de carga fue del 36%, y en el tercer escenario, de 62.7%.
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Figura 64. Zonas de carga en el techo acetabular de caderas sanas y operadas, en términos de
porcentaje respecto al resto de la superficie articular, en los escenarios de simulacién
quirurgica.

4POST

100% | zC(720%) | 100%

Figura 65. Zonas de carga en escenarios de simulaciéon quirdrgica en caderas sanas y DDC. Las
columnas muestran la distribucién total del esfuerzo (100%) y las zonas de carga (ZC). Las filas
indican el paciente.



5 Discusion y conclusiones

La DDC es una enfermedad que presenta retos importantes para la clinica. En muchas ocasiones, las
técnicas radioldgicas convencionales no son suficientes para evaluar integralmente la situacién de una
cadera. Los estudios biomecanicos con base en TC3D no sustituyen a las técnicas convencionales, pero

ofrecen mas informacion al respecto.

El contar con datos biomecanicos obtenidos de modelos paciente-especificos, puede llevar a acciones para
prevenir o desacelerar el deterioro de una cadera con secuelas de DDC, para disenar el tratamiento ideal

para algun paciente en particular, o para evaluar y mejorar las técnicas de tratamiento y rehabilitacion.

En el caso particular de la DDC, la utilizacién de TC3D implica limitaciones éticas. Para radiar la region
genital de un paciente pediatrico, los beneficios deben sobrepasar los posibles efectos daninos de la
radiacion. Este trabajo de tesis expone el potencial de los estudios biomecdnicos por TC3D como una

herramienta de rutina para tratar y estudiar la DDC inveterada.

En el apéndice B se anexa un resumen estructurado de la propuesta de método para evaluar caderas con
DDC inveterada, en estados pre y postoperatorios, asi como recomendaciones para su implementacion.
El método propuesto, como se ha mencionado antes, es una recopilaciéon de la metodologia utilizada

durante el desarrollo de este trabajo de tesis.

5.1 Morfologia

La medicion del IA-L es una nueva herramienta para la evaluacion tridimensional de la cadera y ofrece
informacién importante que no puede obtenerse a partir de las radiografias convencionales. En algunas
ocasiones, la cobertura puede parecer buena en una proyeccién coronal, pero al observarse el IA-L, la
cobertura podia resultar ser deficiente o excesiva. El conocimiento del grado de cobertura acetabular en
mas de una direccién es importante tanto para la evaluacién pre-operatoria como la post-operatoria.
Algunos investigadores estdin de acuerdo en la necesidad de evaluar la cobertura acetabular
tridimensionalmente, y han propuesto realizar medidas en planos sagitales y coronales obtenidos

mediante TC3D [20,31,34,36].
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Las medidas en el plano coronal, en cambio, el IA-A y CBW, no representaron una mejora considerable a
la precision de las medidas radioldgicas convencionales. El tiempo y esfuerzo necesario para obtener estas
medidas a partir de las reconstrucciones tridimensionales, no justifica el ligero aumento en precision;

pareciera que es mas conveniente seguir obteniendo estas medidas a partir de radiografias convencionales.

Los dngulos de anteversion se obtienen habitualmente a partir de cortes tomograficos convencionales.
Existe controversia respecto a la confiabilidad de estas mediciones [9,33]; la medicion en reconstrucciones
tridimensionales es considerada la mas exacta, sin embargo, su obtenciéon requiere de mas tiempo y
esfuerzo para crear los modelos 3D. Al estudiar los valores de anteversion de caderas operadas, pueden
encontrarse indicios que ayuden a mejorar la técnica quirdrgica. Otra posible ventaja es una mejor
evaluacion del grado de deformidad; al observar los modelos TC3D de los fémures, resulté evidente la
deformidad y subdesarrollo de los fémures del lado operado [Figura 66]. En este caso, la creacién de los
modelos 3D fue parte esencial del trabajo; no representé un proceso extra. Mediante la metodologia
utilizada, la medicién de la anteversién no sélo es relativamente sencilla, sino que también puede ayudar

en la planeacion quirtrgica para obtener la congruencia articular 6ptima.

Figura 66. Vista superior de fémures sano (A) y operado (B). La deformidad puede
observarse en el cuello femoral (a) y la cabeza femoral (b).

En todos los casos, la posicion de la cadera displasica fue mads lateral, anterior e inferior que su
contralateral. De acuerdo con los fundamentos biomecanicos, la posicién de la cadera tiene un efecto
directo en la fuerza articular resultante, ya que modifica el brazo de palanca del peso corporal. Un brazo
de palanca mas grande aleja la fuerza de la linea media, y el efecto del peso corporal se magnifica; de hecho,
el objetivo de algunos tratamientos quirdrgicos es disminuir el momento, es decir, medializar la

articulacion.
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Es posible que la tendencia observada en los espacios articulares se deba a que la cadera no fue escaneada
bajo condiciones funcionales; el paciente se encuentra recostado durante la tomografia, sin ningtn tipo de
carga compresiva actuando en la cadera. No obstante, incluso si bajo condiciones funcionales la cadera
displasica adquiere una posicion mas medial, los hallazgos indican inestabilidad; y no se puede descartar
que bajo condiciones funcionales, la posicidn empeore, haciéndose mas lateral. En cuanto a la posicion
mas inferior de las caderas displasicas, es posible que la diferencia esté relacionada a la osteotomia femoral
a la que fueron sometidos los pacientes, y que fue necesaria para reducir la articulacién. De acuerdo a los
datos clinicos, el paciente con la mayor diferencia reporta también un acortamiento de miembro pélvico
de casi la misma distancia que la diferencia encontrada. Esto sugiere que la posicién mds inferior de la
cadera displasica si se debe a la posicién supina y relajada durante el estudio tomografico, y que bajo
condiciones funcionales, el espacio entre acetdbulo y fémur disminuiria. En Retro2 se modificé la posicion
del fémur del lado operado para disminuir el espacio articular, y disminuir el efecto de dicha posicién
relajada y espacio articular mayor, sin embargo, la modificacion de la posicion fue un tanto arbitraria, ya
que se hizo con la cadera contralateral del mismo paciente como referencia de normalidad. Un estudio
mas especifico sera necesario para determinar las causas e implicaciones biomecanicas de esta diferencia
entre las posiciones de las caderas, y para determinar qué tanto debe ajustarse el fémur para simular con

mayor certidumbre un estado funcional.

Es una regla general que la remodelacion désea en el esqueleto pedidtrico, después de un procedimiento
quirdrgico, se podra observar en los 48 meses posteriores a la cirugia. Es también después de dos afios que
el material de osteosintesis implantado en el fémur es retirado, ya que para este momento los fragmentos
de fémur ya se han fusionado por completo. El tiempo postoperatorio de los pacientes de este trabajo
variaba entre uno y tres afos. Es de esperarse que los cambios morfolégicos de las caderas estudiadas
continten por varios afios mds, y que pacientes que en este estudio tuvieran resultados deficientes, en un

futuro mejoraran.

Una de las motivaciones para la realizacién de Retro2 fue la de observar el grado de remodelacién a los 12,
48 y 36 meses posteriores a la cirugia, sin embargo, la comparacion fue complicada ya que el efecto de las
variaciones individuales de cada nifio parecian estar por encima del efecto de cualquier similitud. Las
caracteristicas individuales han producido ya variaciones considerables en otros estudios con sujetos sanos
[48]; por lo que no fue una gran sorpresa que la variacion individual fuera atin mas significativa en sujetos

displasicos.
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Existen escalas de evaluacién clinica que ofrecen una medida cuantitativa de la situacién pre y
postoperatoria [82,83]. Estas escalas son una util herramienta para la seleccion y agrupacién de pacientes,
lo que facilita la comparacion y permite plantear y probar hipdtesis mas especificas. Con mds pacientes en
el estudio e informacion clinica mas detallada, talvez se podrian formar grupos de pacientes de acuerdo a
una evaluacion cuantitativa previa y posterior a la cirugia. Los estudios tomograficos seriados del mismo
paciente ofrecerian también mucha informacién al respecto de la remodelacion dsea posterior a la cirugia.
El inconveniente, sin embargo, es la naturaleza relativamente invasiva de las tomografias y el posible

conflicto ético.

5.2 Retrol y Retro2

Se esperaba que el maximo esfuerzo se localizara en la cadera operada, sin embargo, al analizar los
resultados de Retrol, se encontr6 justo lo contrario. Es posible que esto se deba al espacio articular en la
cadera operada, que fue considerablemente mayor que en la cadera sana y que, como se menciond antes,
parece deberse a una combinacidn de inestabilidad y del estado relajado de la articulacion. La funcién de
los cartilagos articulares, entre otras, es la de suavizar la transmision de cargas entre los huesos;
“acolchonar” las superficies articulares. El efecto del espesor y rigidez del cartilago se ha estudiado con
anterioridad, y a partir de simulaciones computacionales, se ha observado que estos parametros tienen un
fuerte impacto en la distribucién y magnitud de los esfuerzos articulares [50]. En Retrol, el efecto del
espesor del cartilago pudo haber sido magnificado por considerar al espacio articular total como la suma
de los cartilagos articulares. Bajo condiciones funcionales de carga, el espacio articular probablemente

disminuiria, ya sea por la compresion natural del cartilago, o por el desalojo de fluido articular [63].

Al organizar y agrupar a los pacientes por tiempo de seguimiento postoperatorio, se observd como el
esfuerzo maximo de las caderas, tanto sanas como displdsicas, disminuye [Figura 67]; sugiriendo que la
remodelacidn tiene un efecto positivo en ambas caderas al paso del tiempo. Recordemos que un esfuerzo

demasiado grande se relaciona con desgaste articular y necrosis avascular.
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En contraste, al organizar y agrupar a los pacientes por su edad al momento de la cirugia, se observa un
incremento en el esfuerzo maximo de las caderas [Figura 68], lo que refuerza la idea de que un diagnoéstico
y tratamiento mas tempranos mejoran significativamente el prondstico y calidad de vida de los pacientes

con DDC.
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Figura 67. Esfuerzo maximo en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, de Retrol,
agrupados por tiempo de seguimiento postoperatorio.
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Figura 68. Esfuerzo maximo en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, de Retrol,
agrupados por edad al momento de la cirugia.
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Cualitativamente, el patrén de distribucion de esfuerzos fue similar en las caderas sanas: de alrededor del
20% de la superficie articular total, de contornos regulares, y localizados en una regiéon centro-posterior
del techo acetabular, mientras que en las caderas operadas, el patron cambié de acuerdo a la forma
particular de cada superficie articular. Los esfuerzos se concentraron en las zonas con defectos, ya fueran
cavidades o protuberancias. Estos resultados estan en concordancia con las conclusiones de otros autores,
de que la geometria individual de la cadera es el factor mas determinante para la biomecdnica articular,

incluso en sujetos sanos [48].

Al cuantificar las zonas de carga de los modelos de Retrol, sucedié algo curioso. Parecia que las caderas
con mayor tiempo de remodelaciéon postoperatoria tenian zonas de carga mas pequefias, y aquellas que
fueron operadas a una mayor edad, tenian zonas de carga mas grandes [Figuras 69 y 70]; lo cual entraba
en conflicto con lo observado en los esfuerzos maximos y con la hipétesis de que con mds tiempo de
remodelacion, las zonas de carga aumentarian hasta alcanzar valores normales. ;Cémo es que con mads
tiempo de recuperacidn, la situaciéon biomecanica de las caderas, en términos de la magnitud de los

esfuerzos mejore, pero en términos de zonas de carga, empeore?
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Figura 69. Zona de carga en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, de Retrol, agrupadas
por tiempo de seguimiento postoperatorio.
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Figura 70. Zona de carga en el techo acetabular de caderas sanas y DDC, de Retrol, agrupadas
por edad al momento de la cirugfa.

Al discutir estos resultados con el resto del equipo multidisciplinario, se sospeché que el espacio articular
provocado por la posicion relajada era el responsable de la incongruencia. Esto, entre otras cosas, motivo
la realizacion de una segunda fase del estudio retrospectivo, Retro2, en la que una de las modificaciones
fue la normalizacién del espacio articular para contrarrestar el efecto de la cadera relajada y su espacio

articular mds grande.

Para Retro2, se seleccionaron tres pacientes con similares edades al momento de la cirugia, pero con
tiempos postquirurgicos de uno, dos y tres anos. Ademas del ajuste sobre el espacio articular, se hicieron
algunas modificaciones a las condiciones de los modelos FEA, los cuales tuvieron un efecto considerable
en la magnitud de los esfuerzos maximos y en la zona de carga. La tendencia en los esfuerzos maximos se
mantuvo igual que en Retrol, disminuyendo con mayores tiempos de seguimiento postoperatorio. La

tendencia en las zonas de carga fue la que cambi6 para Retro2.

Los resultados de los pacientes A y B, ignorando por un momento al paciente C, sugieren una tendencia
de que la zona de carga aumenta con un mayor tiempo de remodelacién postoperatoria, y que la zona de

carga de la cadera operada se normaliza, ya que su magnitud se mantiene similar a la de la cadera sana.

En una cadera adulta y sana, la zona de carga representa entre un 32 y 37 % de la superficie articular [48].
Considerando s6lo aquella tendencia sugerida por los pacientes A y B, es de esperarse que con un mayor
tiempo de remodelacion postoperatoria, tanto la cadera sana como la operada alcancen este parametro de

normalidad al llegar a la adultez [Figura 71].
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Figura 71. Tendencia esperada (azul) y tendencia obtenida (rojo) de zonas de carga en el techo
acetabular de caderas sanas y DDC, de Retro2, comparadas con un valor de normalidad para
adultos (verde) reportado por la literatura [48].

El paciente C, sin embargo, mostré una diferencia considerable entre su cadera sana y la DDC, en la que
se observé una concentracion de la zona de carga. El paciente C rompié con aquella tendencia sugerida
por los pacientes A y B [Figura 71]. Es posible que factores individuales del paciente sean responsables de
esta discrepancia. El paciente C de Retro2, es el paciente 3 de Retrol. Si se observa la disparidad de sus
resultados morfoldgicos, puede notarse que se trata de un caso con muchos problemas [Figuras 49 a 55].
Todos los pacientes padecian DDC inveterada, pero naturalmente, hay algunos casos mas severos que
otros. En ocasiones, la severidad de un caso en particular lleva a variaciones en la técnica quirurgica, y a
complicaciones intraoperatorias, o durante la recuperacién. Al no poseer suficiente informacion clinica
del paciente C para confirmar ésta sospecha, s6lo podemos suponer que se trate de uno de aquellos casos

particulares y problematicos.
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5.3 SIMQX

En los modelos de SimQx no se considerd el efecto de la remodelacidon 6sea; el comportamiento observado
es el de un caso hipotético de bipedestacion, e inmediato posterior a la cirugia. Es importante recalcar que
los pacientes son inmovilizados con férulas de yeso durante un minimo de tres meses posteriores al
procedimiento quirurgico. Durante el periodo de inmovilizacion, los cortes en el hueso cicatrizan, y las
porciones se estabilizan. El verdadero proceso de remodelacion tiene lugar después de ésos primeros tres
meses, cuando los pacientes comienzan a cargar su propio peso y los huesos de la cadera son estimulados
mecanicamente. Es importante sefialar, ademds, que el caso del paciente 7 era complicado: su mayor edad,
el alto grado de dislocacion, la severa deformidad, y la falta de tratamiento previo, representaban

importantes retos para el éxito de la cirugia.

Los comportamientos biomecdanicos observados en los tres casos hipotéticos sugieren que el tercer
escenario, D3, con el techo acetabular en posiciéon horizontal, es el escenario 6ptimo; sin embargo, dicho
escenario significa una sobrecorreccién en términos radiolégicos, cuyo efecto no es considerado en este
trabajo de tesis. Las sobrecorrecciones tienen un efecto daiino en los tejidos blandos que rodean la
articulacion y limitan el rango de movilidad funcional. Tales efectos no pueden ser evaluados en este

trabajo al tratarse de modelos estdticos que no consideran los tejidos blandos que rodean la cadera.

El escenario D2, el postoperatorio real, de manera similar al D3, tuvo un buen comportamiento
biomecanico, colocandose en un segundo lugar. Hay que recordar que la posicion del techo acetabular de
D2 es tan s6lo 7° menos horizontal que el de D3. Asi como en la mayoria de los pacientes del estudio
retrospectivo, hay una ligera sobrecorreccion, sin embargo, a consideracion del SOP-INR, el grado de
correccion fue el necesario para conseguir una congruencia y estabilidad articular aceptables. Un grado de

correccion menor puede llevar a inestabilidad, e incluso a re-dislocaciones.

El primer escenario, D1, con el IA similar al de la cadera sana contralateral, fue el peor de los tres
escenarios. El esfuerzo en la superficie articular fue el mas alto y la zona de carga, la mas pequeia,

concentrando los esfuerzos en la parte anterior de la superficie articular.

Los resultados de SimQx apoyan la hipétesis de Bombelli [11], de una superficie de carga horizontal como
la configuracion ideal en la cadera. No obstante, se debe tener en cuenta que Bombelli, ademds de no
considerar los efectos daiiinos de la sobrecorreccion, trabajé con caderas adultas de displasia menos severa,

y con mejor congruencia articular.
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El alto porcentaje de zona de carga, en el segundo y tercer escenario, probablemente se deba a dos factores:
la falta general de concavidad en el techo acetabular, la falta de redondez en la cabeza femoral, y la reducida
superficie articular total, de casi la mitad de la observada en la cadera sana. Se observé un aumento del
esfuerzo en las protuberancias que se encontraban sobre la superficie articular. Es de esperarse que con
mas tiempo y estimulacién mecénica, el hueso remodele, y se genere concavidad, que las protuberancias

6seas se reabsorban, y aumente la superficie articular.

De hecho, al comparar los modelos TC3D de SimQx con los modelos del mismo paciente, obtenidos de
una TC postoperatoria a seis meses de la operacion?, es posible observar que el escenario simulado en D2
es bastante similar al estadio postoperatorio real y que se ha generado concavidad en un acetdbulo que en

un principio era practicamente plano [Figura 72].

Figura 72. Comparacién de los modelos TC3D del paciente de la simulacion quirtrgica. Estado
preoperatorio (A), estado postoperatorio simulado D2 (B), estado postoperatorio real a 6 meses (C)
en el que puede observarse un aumento en la concavidad.

! Este trabajo es parte de un protocolo de investigacion en desarrollo. Los resultados vistos hasta ahora han motivado el
comienzo de la implementacién de estudios de TC para el tratamiento y seguimiento clinico de pacientes con DDC en el INR.
La tomografia postoperatoria que se menciona en esta seccion, es parte de una nueva serie de estudios de TC de pacientes con
DDC.
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El modelo plastico en escala real impreso en 3D permitié a los ingenieros darse una idea general del
procedimiento quirdrgico, y las implicaciones, geométricas y mecdnicas, de las maniobras que los
cirujanos realizan con regularidad en el quiréfano. Para los cirujanos, la impresién 3D representd una
oportunidad para apreciar tangiblemente el impacto de la cirugia en la pelvis del paciente. A través de la
incisiéon quirurgica sélo es posible observar una porcion de la pelvis; apenas lo suficiente para realizar el
procedimiento. La percepcion espacial que se obtiene al tener el modelo en las manos, es una que no es
posible obtener al observar la pelvis en el quiréfano, en radiografias, cortes tomograficos o

reconstrucciones virtuales tridimensionales.

En un principio, se planted la utilizaciéon de impresiones 3D de pelvis en tamafio real para asistir en la
planeacion quirtrgica de todos los futuros pacientes con DDC en el INR. En aquel primer planteamiento,
el LB-INR generaria un modelo plastico de la pelvis del paciente, entonces el equipo médico del SOP-INR
simularia la cirugia que le pareciera ideal en el modelo plastico, y después el LB-INR analizaria el modelo
plastico “operado” para ofrecer a los médicos un prondstico biomecanico, e informacién, como distancias
y angulos precisos, para ayudar a que el equipo médico pudiera reproducir aquella cirugia ideal en la pelvis
del paciente. La impresion 3D, al término de este primer ensayo, permitié que los miembros del equipo
multidisciplinario se comprendieran los unos a los otros: los ingenieros comprendieron las maniobras de
los cirujanos, y los médicos comprendieron los alcances y limitaciones de los analisis y simulaciones que
los ingenieros son capaces de realizar con la TC3D. Una vez que ambas partes del equipo se
comprendieron entre si, y se identificaron las etapas criticas para la simulacién de la cirugia, los modelos
plasticos no parecian ofrecer muchas mas ventajas que la visualizacion de los modelos 3D en una pantalla
de computadora. En vista de estas nuevas circunstancias, aquella iniciativa de crear modelos plasticos de
la pelvis de cada paciente, fue descartada. Sin embargo, la impresién 3D no ha sido descartada como
herramienta para posteriores proyectos, entre el LB-INR y el SOP-INR, referentes al tratamiento de la
DDC.

Si al realizar simulaciones de escenarios hipotéticos, se identifica el grado de correccion éptimo para un
paciente en particular. La impresion 3D ofrece la oportunidad de crear, con relativa facilidad y bajo costo,
guias quirdrgicas personalizadas que ayudarian al cirujano a obtener aquel escenario éptimo que se

visualizé durante la planeacion de la cirugia.
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La simulacién quirtdrgica también podria beneficiar la técnica de osteotomia femoral. La planeacién
convencional, a partir de radiografias, le permite al cirujano hacer una buena estimacion de la cantidad de
diafisis femoral que debe retirar para poder lograr la reduccion, sin embargo, la estimacién de la rotacién
necesaria del fémur proximal, para obtener una anteversiéon normal, es llevada a cabo manualmente
durante la cirugia, palpando referencias anatémicas, lo cual es muy propenso a errores. Con la simulacién
quirdrgica sobre modelos TC3D, ademads de poder determinar la porcién de diafisis a cortar, también se
podria determinar la rotacién necesaria para una anteversion femoral normal, y por lo tanto, una mejor
congruencia y estabilidad articular. No obstante, el inconveniente de ampliar la simulacién quirdrgica a la
osteotomia femoral, es que para poder brindar informacién precisa de la anteversion femoral, la
tomografia debe incluir el fémur distal, donde se encuentran los céndilos, lo cual aumentaria ligeramente
la dosis de radiacién por tomografia. El conflicto ético y justificacion técnica de tal procedimiento esta

fuera de los alcances de este trabajo.

5.4 Limitaciones

El nimero de sujetos de estudio fue una clara limitante. Con sélo seis pacientes en el retrospectivo y uno
en la simulacién quirdrgica, las tendencias observadas no pueden ser estadisticamente determinantes. Sin
embargo, como se ha repetido a lo largo del trabajo, ésta limitada muestra fue la Gnica disponible. Antes
de la utilizacion de TC3D, el diagndstico, planeacion del tratamiento y seguimiento clinico de la DDC en
el INR se realizaba con s6lo estudios radiograficos como apoyo. Se espera que con los resultados de este
trabajo se pueda posicionar a la TC3D como una herramienta valiosa para el equipo médico, cuyos
beneficios sobrepasan los riesgos involucrados, y que de esta manera, se incluyan mds pacientes en
posteriores estudios, para entonces hacer pruebas estadisticas que den mas confiabilidad a las tendencias

encontradas, y poder hacer grupos de pacientes, que mejoren la comparabilidad.

Entre las limitaciones del estudio biomecanico estd la consideracion de materiales elasticos, lineales,
homogéneos e isotropicos. Si bien algunos investigadores afirman que las propiedades mecdnicas mas
estrictas no tienen un efecto significativo en el comportamiento mecénico de la cadera, la idealizacién es

considerable, en especial en este caso, en el que se modelaron esqueletos pediatricos.
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El esqueleto pedidtrico tiene propiedades mecdnicas que se diferencian considerablemente de las de un
esqueleto adulto, y que varian con la edad del nifio [54]. Una asignacidn de propiedades mecdnicas, basada
en la relacion entre densidad y modulo eldstico, que considerara la variacion espacial e individual de las
propiedades, permitiria obtener modelos mas realistas. Si bien existen técnicas mds avanzadas para la
asignacion de propiedades y el modelado, su implementacién representa un aumento importante en el
tiempo y esfuerzo necesarios para obtener un solo modelo. La inclusién de una variable extra, como la
distribucién no-homogénea de propiedades, podria también dificultar la comparabilidad de los casos en

una muestra pequefa.

En cuanto al cartilago articular, para simplificar el modelo, se consideré que ocupaba la totalidad del
espacio entre superficies articulares. Es posible que en una posicién funcional el espacio disminuya, ya sea
por la compresion del cartilago articular o el desalojo del fluido articular. Algunos estudios han estimado
el espesor y grado de compresién de cartilago articular en caderas displasicas adultas por medio de
resonancia magnética y experimentos con caderas cadavéricas [61], y han encontrado que el cartilago
puede comprimirse hasta 30% bajo condiciones funcionales. El comportamiento hiperelastico del
cartilago también ha sido estudiado y se han propuesto propiedades no lineales que podrian arrojar
resultados mas realistas [50]. Implementando los datos y técnicas sugeridos por estos estudios se podrian
modelar cartilagos articulares mas realistas, pero habria que tener en mente las diferencias entre el
cartilago articular adulto y el pedidtrico, asi como el aumento en tiempo, trabajo y recursos

computacionales necesarios para el modelado.

Se utilizé6 un mallado adaptativo fino para los modelos utilizados, la cantidad, y tipo de elementos es
similar a la utilizada en otros estudios [35,48,49], sin embargo, en este caso no se realizaron pruebas de
convergencia para determinar el refinamiento 6ptimo de la malla. Para aplicaciones de simulacion
mecanica, se acostumbra recomendar el uso de elementos hexaédricos cuadraticos, a diferencia de los
tetraédricos aqui utilizados; no obstante, algunos investigadores afirman que con un mallado
suficientemente fino, la diferencia entre elementos tetraédricos y hexaédricos, lineales o cuadraticos, se
vuelve irrelevante [35,84]. Entre las razones para la utilizacion de elementos tetraédricos, en esta particular
aplicacién, estd la mayor adaptabilidad de dichos elementos para ajustarse a las geometrias complejas de
estructuras organicas; durante pruebas preliminares, el mallado hexaédrico llevaba demasiado tiempo con
los recursos computacionales disponibles. En concordancia, las referencias consultadas también utilizan

elementos tetraédricos [35,48,49].
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La posiciéon de bipedestacion fue idealizada, la carga correspondiente al peso corporal fue determinada a
partir de tablas de crecimiento y fue aplicada (menos el peso de los miembros pélvicos) sobre el cuerpo
vertebral de S1, la accién de los musculos abductores fue aplicada sobre la superficie lateral del iliaco, el
fémur distal fue empotrado y se aplicéd una condicién de asimetria vertical en la pelvis para simular la
accion compensatoria del resto de estructuras que rodean la cadera y la estabilizan. A pesar de que esta
forma de aplicacion de las cargas y condiciones de frontera se hizo con base en la utilizada en estudios
similares [35,48] no deben perderse de vista las idealizaciones y simplificaciones implicitas: 1) la
bipedestacion de un paciente con displasia pude ser diferente a la ideal, 2) una parte importante del peso
corporal es transmitida por la columna vertebral, pero hay también otras superficies sometidas a la accion
del peso corporal, 3) el método de segmentacion corporal utilizado para restar el peso de los miembros
pélvicos fue desarrollado hace ya mas de 15 afos [79], con sujetos adultos y sanos, 4) las zonas de
aplicacién y direccién de la fuerza abductora son una idealizaciéon de los puntos de insercion y forma del
grupo muscular, 5) el grupo abductor tiene una participacién importante, pero no es el tnico grupo
muscular que participa en el comportamiento biomecanico, y 6) en general, la cadera estd sometida a la
accion de todas las estructuras que la rodean y la mantienen estable en una determinada posicion; esta
acciéon no siempre puede cuantificarse y/o modelarse de la manera mas exacta, y son necesarias las
restricciones espaciales ideales. Compensar la mayoria de tales idealizaciones es, evidentemente,
impractico; sin embargo, implementar datos clinicos mas detallados o estudios de estadimetria, para

obtener condiciones mdas cercanas a la realidad, si es factible.

Si las irregularidades en la superficie articular tienen un fuerte efecto en la distribucion de esfuerzos,
entonces el suavizado, parte del proceso de construccion del modelo 3D, también tiene un efecto en la
distribucion de esfuerzos. Seria necesario estudiar especificamente hasta qué grado el suavizado afecta el
esfuerzo para encontrar un balance entre el realismo del modelo y el costo en tiempo y recursos necesarios
para crear y utilizar un modelo mas complejo. En este caso, el suavizado elimind cualquier tipo de
porosidad y protuberancias que pudieran causar problemas con el mallado tetraédrico, pero se procur6 el
mantener las irregularidades, cavidades y protuberancias mdas importantes en cada cadera. Otra parte del
proceso de modelado que pudo haber sido susceptible a errores, fue la segmentacion de las imagenes
tomogrificas. El proceso de segmentacion es semiautomatico, y manual en algunas partes. Se requiere que
el usuario ingrese datos que delimiten los modelos 3D, y que en algunas ocasiones, suprima regiones que
no representan hueso, como destellos metélicos o adherencias de tejido conjuntivo. Aunque en este caso
la segmentacion y reconstruccion fue llevada a cabo por una sola persona, es posible que si el proceso es

llevado a cabo por otra persona, el modelo y los resultados obtenidos sean ligeramente diferentes.
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Los esfuerzos elegidos para el andlisis de resultados fueron von Mises, con la justificacién de poder
comparar y corroborar resultados, sin embargo, otro tipo de esfuerzos también son utilizados en el
modelado de hueso [57,85]; algunos utilizan esfuerzos de tension, ya que el hueso falla primero por
tension, y algunos otros utilizan deformaciones, ya que, al parecer, pueden predecir fracturas mads
acertadamente que los esfuerzos. La delimitacion de las zona de carga en el techo acetabular fue arbitraria.
En realidad, hay esfuerzos en toda la superficie articular. La consideracion que se hizo fue para observar y
comparar las zonas de mayor esfuerzo en cada cadera. Al observar las zonas en las que se concentraban
estos altos esfuerzos, tanto en caderas sanas como en las operadas, se identificaron caracteristicas que

hacen a una cadera mas vulnerable a desgaste y procesos degenerativos.

Existen escenarios criticos para la biomecdnica de la cadera. La fase de apoyo monopodal de la marchay
el bajar y subir escaleras, por ejemplo, someten a la cadera a posiciones y cargas criticas que ponen a prueba
su estabilidad y capacidad funcional. Es también durante estas actividades que, en general, las personas
con problemas articulares sufren de dolor, o falta de movilidad. En algunas ocasiones, se simulan estas
actividades para estimar el comportamiento de la articulacién en un “peor escenario”. El inconveniente,
una vez mas, es el aumento en el tiempo y trabajo para generar el modelo, asi como la necesidad de datos
experimentales para determinar las cargas y posiciones correspondientes a cierta actividad. Para este
trabajo, no se contaba con dichos datos experimentales, y se buscé mantener a los modelos relativamente
sencillos, por lo que se optd por simular una bipedestacion sencilla. No obstante, la implementaciéon de
datos experimentales, y modelado de escenarios funcionales, seria un importante avance para el estudio,
proporcionando, ademads, de informacién muy interesante, tanto para la investigacion, como para la

clinica.
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5.5 Conclusiones

El modelo propuesto permitié observar, y cuantificar, pardmetros morfologicos y biomecénicos de las
caderas de los pacientes en el estudio. Aunque la obtencion de modelos 3D personalizados representa mas
tiempo y esfuerzo que los métodos de imagen convencionales, el método desarrollado, basado en TC3D,
ofreci6 informacién que no es posible obtener mediante los métodos de imagen convencionales, como
radiografias o tomografias. Esto fue especialmente relevante durante los andlisis morfologicos. Al observar
la cadera de estudio en un ambiente tridimensional, y con gran detalle, era posible identificar, a simple
vista, caracteristicas problematicas de la estructura de los huesos, y entonces, evaluar mejor la situacion.
La vinculacién con herramientas CAD permitid, ademas, la medicién precisa y estandarizada de

parametros morfoldgicos.

Fue posible analizar el efecto de la remodelacion 6sea postoperatoria en el estado biomecéanico de las
caderas, y ofrecer una medida objetiva de la efectividad del tratamiento en términos biomecdnicos;
esfuerzos y zonas de carga. La discrepancia que se observo en los resultados de Retrol, no solo motivo la
realizacion de Retro2, también dejo6 claro que asi como no es posible evaluar adecuadamente la morfologia
de la cadera con una sola medida radioldgica, tampoco la biomecdnica puede evaluarse con un solo
parametro. Los solos esfuerzos maximos no necesariamente reflejan pobres o buenos resultados. Se debe

hacer un andlisis integral de los datos, y una correlacion con la evaluacion clinica.

Los modelos de simulacién quirargica permitieron dar una idea del comportamiento biomecénico de las
caderas durante su recuperacién postoperatoria, y plantear casos hipotéticos. Si bien los resultados
biomecanicos de SimQx parecen indicar que la cadera tiene menores esfuerzos, y zonas de carga mas
amplias entre mds horizontal se encuentre el techo acetabular, en este trabajo no es considerado el efecto
de la sobrecorrecciéon que claramente se observa. Serd necesario investigar los efectos del grado de
correccion a corto, mediano y largo plazo para determinar cudl es la configuracion ideal. Es importante
saber si se esta sobrecorrigiendo, y de ser asi, saber cuales son las consecuencias, sopesarlas con las de un
menor grado de correccién, y en dado caso, encontrar un balance entre la correccién insuficiente y la

excesiva.
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Asi como algunos investigadores lo han recomendado, seria un ideal el implementar, de manera habitual,
estudios biomecdnicos, simulaciones, y guias quirtrgicas personalizadas en la planeacién de los
procedimientos, y los seguimientos clinicos. Evidentemente, el trabajo necesario para realizar un
minucioso estudio biomecdnico de cada paciente vuelve impractica su implementacion. Sin embargo, si
se entiende mejor el procedimiento, se identifican las implicaciones biomecanicas mas importantes, y si el
método aqui propuesto es optimizado para implementarse de manera practica en los casos que el equipo
médico considere mds complicados, los estudios biomecdnicos de rutina, y las guias quirtrgicas

personalizadas, pueden llegar a ser una realidad algun dia.

A final de cuentas, este trabajo no sélo se trat6 del ordenamiento de un proceso para definir un método.
Su desarrollo implicé investigacion, adaptacion de técnicas de analisis a un problema particular, y fue un
paso importante para consolidaciéon de un equipo multidisciplinario médico-ingenieril. En algun
momento pudo parecer que se intenté implementar todos los tipos de analisis y tecnologias disponibles
para obtener un aparatoso resultado, pero cada parte del desarrollo fue justificado, y después juzgado. Al
hacer un balance del costo y beneficio de cada parte de este método, algunas de las primeras iniciativas

fueron modificadas, atenuadas, o descartadas del todo, mientras que algunas nuevas se orginaron.

Ademads de los objetivos particulares de este trabajo, de ofrecer herramientas para mas cirugias exitosas y
para mejorar el prondstico y calidad de vida de los pacientes con DDC inveterada, el desarrollo de esta
metodologia tiene también la intencion de impulsar la investigacion tecnoldgica en el drea de la
bioingenieria, promover el trabajo interdisciplinario entre ingenieros, médicos y otros profesionales de la

salud, asi como reforzar los lazos entre la UNAM v las instituciones de salud publicas.
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Apendice A. Fundamentos de
anatomia

A.1 Posicion anatomica

La posicién anatémica se refiere a la posicién del cuerpo con el individuo en bipedestacién, con la cabeza,
mirada, palmas de las manos, y dedos de los pies dirigidos hacia delante; los brazos colocados a los lados

del cuerpo, y los miembros inferiores juntos.

Todas las descripciones anatémicas y médicas, a menos que se indique explicitamente lo contrario, se
expresan en relacion con la posicion anatémica. Se debe considerar también esta posicion incluso si el

individuo se encuentra tendido de lado, supino (boca arriba) o prono (boca abajo).

Las descripciones anatomicas se basan en planos imaginarios que cruzan el cuerpo en la posicion

anatoémica, creando secciones y dividiendo el cuerpo en dos partes.

Plano medio o sagital medio. Plano que atraviesa longitudinalmente al cuerpo y lo divide en dos mitades,

izquierda y derecha.
Planos sagitales. Planos verticales paralelos al plano medio.

Planos coronales o frontales. Planos verticales perpendiculares al plano medio y dividen el cuerpo en

dos partes: anterior y posterior.

Planos transversos o axiales. Planos horizontales perpendiculares a los planos sagitales y coronales,

dividen el cuerpo en dos partes: superior e inferior

Los siguientes adjetivos son usados en la terminologia anatémica y médica para referirse a estructuras o

direcciones de estructuras en relacion a otras estructuras o planos anatémicos.

Superior o Craneal. Referente a una estructura situada mas cerca de la parte mas elevada del craneo.
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Inferior o Caudal. Referente a una estructura situada mas cerca de la planta de los pies.

Posterior o Dorsal. Referente a una estructura situada mas cerca de (o sobre) la superficie dorsal del

cuerpo.

Anterior o Ventral. Referente a una estructura situada mas cerca de (o sobre) la superficie frontal del

cuerpo. Rostral se utiliza a menudo cuando se describen estructuras de la cabeza.
Medial. Referente a una estructura situada mas cerca de (o sobre) el plano medio.
Lateral. Referente a una estructura situada mas alejada del plano medio.

Contralateral. Referente a una estructura par situada en el lado contrario. El contralateral de la cadera

izquierda, es la cadera derecha.

Los términos pueden ser combinados para describir posiciones intermedias. (E]. inferomedial,

superolateral)

Los términos Superficial, Intermedio y Profundo son independientes de la posicién anatémica. Estan

relacionados con la superficie corporal u otra estructura subyacente o suprayacente.

Proximal y Distal se usan para comparar posiciones mas cercanas o alejadas de la raiz de un miembro.

:Eje Craneocaudal
'

s

Plano Transversal
(Axial)

Figura 73. Posicion anatémica, planos y ejes principales. [86]
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Los movimientos del cuerpo, o una parte del cuerpo, se definen con palabras especificas para evitar

confusién y ambigiiedad.

Flexion. Disminucion del angulo entre los huesos o partes del cuerpo.

Extension. Aumento del dngulo entre los huesos o partes del cuerpo.

Abduccién. Alejamiento del plano medio.

Aduccién. Acercamiento al plano medio.

Circonduccion. Secuencia de flexion, abduccion, extension y aducciéon en un movimiento circular.
Rotacion. Giro de una estructura en torno a su eje longitudinal.

Rotacion medial o interna. Acerca la superficie anterior de un miembro al plano medio.

Rotacion lateral o externa. Aleja la superficie anterior de un miembro al plano medio.

-
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Figura 74. Movimientos del miembro inferior. [87]
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A.2 Sistema esquelético

El aparato locomotor es el conjunto de érganos que dan soporte, proteccion y movilidad al cuerpo

humano; esta formado por un armazén articulado, el esqueleto, y por los musculos que lo mueven.

El esqueleto, compuesto de cartilagos y huesos, soporta y da forma al cuerpo, permitiendo al mismo
tiempo que sea una estructura resistente y mévil. La proporcién de cartilago y hueso en el esqueleto cambia

a medida que la persona crece; cuanto mads joven, mas cantidad de cartilago posee.

Respecto a su disposicién anatémica se distinguen dos grandes partes en el esqueleto: el esqueleto axial,
formado por los huesos de la cabeza (craneo), el cuello (hueso hioides y vértebras cervicales) y el tronco
(costillas, esternon, vértebras y sacro), y el esqueleto apendicular, que se compone de los huesos de los

miembros, incluidos los que constituyen las cinturas escapular y pélvica.

El hueso es un tejido calcificado vivo, duro, y altamente especializado que conforma la mayor parte del
esqueleto. Los huesos son vasculares, estan inervados y son capaces de cambiar su estructura como

resultado de esfuerzos a los que esté sometido.

Los huesos proporcionan soporte para el cuerpo y sus cavidades, protegen 6rganos vitales, son reservas de
sales y aportan continuamente nuevas células sanguineas producidas por la médula 6sea. Son también la
base mecdnica para el movimiento, al hacer el papel de palancas que, junto con los musculos, mueven el

cuerpo.

Hay dos tipos de hueso: hueso compacto y hueso esponjoso o trabecular, que se diferencian por la cantidad
relativa de materia solida, y por el nimero y tamafo de los huecos que contienen, es decir, su grado de

porosidad.

Elhueso compacto tiene un aspecto macroscdpico macizo y sin huecos en su espesor. El hueso esponjoso
tiene un aspecto trabeculado con muchisimos huecos diminutos en su espesor. Todos los huesos tienen
una capa superficial de hueso compacto en torno a una masa central de hueso esponjoso. En la parte mas
interna de algunos huesos largos hay una cavidad, la cavidad medular, dentro de la cual se encuentra la

médula Osea.

La proporcién y arquitectura de hueso compacto y esponjoso dependeran de la funcién del hueso en

cuestion. Hay una mayor cantidad de hueso compacto en zonas de alto esfuerzo.
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Los huesos se clasifican segtin su forma, en tres tipos:

Huesos largos. Son huesos tubulares en los que predomina un eje (longitud) sobre los demds
(anchura y espesor). A este tipo pertenecen los principales huesos de las extremidades (himero,
fémur etc.)

Huesos cortos. Son huesos cuboideos en los que los tres ejes son de proporciones similares. A este
tipo pertenecen los huesos de las mufiecas y tobillos (carpo y tarso).

Huesos planos. Son huesos en los que predominan las dimensiones de dos ejes (anchura y
longitud) sobre un tercero (espesor). A este tipo pertenecen los huesos de la boveda craneal, y
algunos huesos de la parte mas proximal de las extremidades, como la escapula o el coxal,
cumpliendo una funcién protectora.

Huesos sesamoideos. Se desarrollan en ciertos tendones, protegiéndolos de desgaste excesivo
(Patela o rotula de la rodilla).

Huesos irregulares. Huesos que no tienen una forma claramente identificable, como los huesos

de la cara.

En los huesos largos se distingue un parte central alargada, el cuerpo o didfisis, y dos extremos

voluminosos, las epifisis. La zona de unién entre epifisis y didfisis recibe el nombre de metafisis.

El cartilago es una forma semirigida de tejido conectivo que forma las partes del esqueleto donde se

requiere de mayor flexibilidad. El contenido de fibras de coldgena determina sus propiedades eldsticas. Es

mas rigido en zonas de carga, y mas eldstico en zonas sin carga.

El cartilago es avascular, es decir, es nutrido por difusion, no tiene vasos sanguineos, linfaticos o nervios.

Una vez lesionado, es dificil su recuperacion.

Las superficies articulares de los huesos en una articulacion sinovial estan recubiertas por un cartilago

articular que les proporciona superficies lisas, de baja friccion y deslizantes para efectuar libremente los

movimientos.

Las articulaciones son las uniones entre dos o mas elementos esqueléticos. Algunas carecen de movilidad,

otras permiten ligeros movimientos y algunas se mueven libremente.

Las articulaciones se clasifican funcionalmente en sinoviales y sélidas y se subdividen de acuerdo a la

estructura de las partes involucradas.

81



Las extremidades inferiores son extensiones del tronco que estdn especializadas en el sostén del peso

corporal, en la locomocion, y en el mantenimiento del equilibrio.

Como la extremidad superior, la extremidad inferior se encuentra anclada al tronco por un complejo
osteoarticular, que se denomina cinturén pélvico. Ademas, la extremidad se divide en tres segmentos,
unidos por las articulaciones de la cadera, la rodilla y el tobillo: el segmento proximal, el muslo, cuyo eje
6seo lo forma el fémur; el medio, la pierna, en el que se disponen la tibia y el peroné; y finalmente el pie,

formado por multiples huesos pequenos articulados entre si.

El esqueleto del miembro inferior puede dividirse en dos componentes funcionales: la cintura pélvica

(pelvis dsea) y los huesos del miembro inferior libre.

A.3 Cadera

La articulacién de la cadera conecta el miembro inferior con la cintura pélvica. Es una articulacion
sinovial esférica, resistente, y estable que permite movimiento alrededor de multiples ejes (flexion,
extension, abduccion, aduccion, circonduccioén y rotacion). La cabeza del fémur es la esfera, y el acetdbulo

la cavidad con que se articula.

La cintura pélvica, o pelvis 6sea, es un anillo éseo formado por el sacro y los huesos coxales derecho e

izquierdo [Figura 75]. La cintura pélvica une los miembros inferiores al esqueleto axial.

En la pelvis, los huesos forman uniones practicamente inmoviles estableciendo una estructura que ademas
de dar insercién a los musculos proximales de la extremidad y soportar las visceras abdominales, transmite

el peso corporal hacia el fémur a través de cada articulacion de la cadera.
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Figura 75. Esquema de una pelvis adulta. [88]

El hueso coxal es el hueso grande y plano de la pelvis que estd formado por la fusién de tres huesos
primarios (ilion, isquion y pubis). Esta fusion tiene lugar hasta el final de la adolescencia, antes de esto, los
huesos coxales estdn unidos por cartilago [Figura 76]. El cartilago que une los huesos coxales en el

acetabulo se conoce como cartilago trirradiado.

Elilion es el hueso mds grande y superior de los coxales. Consta de porciones gruesas mediales (columnas)
para soportar el peso y porciones posterolaterales delgadas para insercion muscular. Se articula

posteriormente con el sacro y anteroinferiormente con el isquion y pubis, en la zona acetabular.

El isquion forma la parte posteroinferior del hueso coxal. Se articula posteriormente con el sacro y antero
superiormente con el ilion y pubis. En su parte inferior se localiza la tuberosidad isquidtica, donde

descansa el peso del cuerpo cuando la persona esta sentada.

El pubis forma la parte anteromedial del hueso coxal. Se articula medialmente con el pubis contralateral

en la sinfisis pubica.
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Figura 76. Esquema de una pelvis pediatrica. [89]

El acetabulo es una cavidad en forma de copa localizada en la cara lateral del hueso coxal. Los tres huesos
coxales contribuyen a la formacién del acetdbulo. Se articula con la cabeza del fémur para formar la

articulacidn de la cadera, también llamada coxofemoral.

En la posicién anatomica la EIAS (Espina Iliaca Antero Superior), o ASIS, por sus siglas en inglés, y la cara
anterosuperior del pubis se sitian en el mismo plano coronal, y el acetabulo se orienta en direccién
inferior, lateral y anterior. A este plano se le conoce como Plano Pélvico Anterior, o APP, por sus siglas

en inglés.

Acetabulo
Cabeza femoral

Trocanter mayor Cuello femoral

Eje del cuello femoral

Diafisis femoral - | Eje diafisiario

Figura 77. Esquema del fémur proximal. [43]
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El fémur es el hueso del muslo, y el mas largo y pesado del cuerpo, se articula superiormente en la cadera
con la pelvis e inferiormente en la rodilla con la tibia y la patela, transmitiendo el peso corporal cuando se

esta en bipedestacion.

Su tamafio en adultos oscila entre 34 y 54 cm (aproximadamente una cuarta parte de la estatura de la
persona). La disposicion general del hueso no es rectilinea sino que presenta una curvatura de concavidad
posterior, y se dispone inferomedialmente (de manera que las rodillas se sittian directamente por debajo
del tronco), que lo hace mas apto para soportar el peso y mantener estable el centro de gravedad del cuerpo

en la postura erguida.

El fémur proximal tiene una cabeza, un cuello y dos trocdnteres, uno mayor y otro menor [Figura 77]. La
cabeza, de forma esférica y cubierta de cartilago contiene la superficie lisa que se articula con el hueso
coxal. El cuello, de forma trapezoidal, conecta la cabeza con el cuerpo del {émur. En la parte medial de la
cabeza femoral se encuentra una pequefa depresion, la fovea, que sirve de insercion para el ligamento

redondo.

Los trocanteres son importantes zonas de inserciéon muscular y referencias anatomicas intraoperatorias.
El trocanter mayor se encuentra en la parte superior y lateral del fémur proximal, mientras que el trocanter

menor se sitia posteromedialmente y marca la unién del cuello con el cuerpo femoral.
Entre el cuello femoral y el trocanter mayor hay una depresion, la fosa trocantérica.

La diéfisis, de forma tubular, es lisa y redondeada anteriormente, posteriormente tiene un borde rugoso,

la linea aspera, para insercién muscular.

En la parte distal se localizan los condilos medial y lateral, separados por la fosa intercondilar. Los céndilos

forman la articulacién de la rodilla junto con la patela y la tibia.

Para el estudio anatémico y geométrico del fémur se definen ejes y planos esenciales a partir de referencias

anatomicas.

El eje del cuello femoral, o eje de la cabeza y cuello femoral, es la linea imaginaria que pasa por el centro

de la cabeza femoral y el medio del cuello femoral.

El eje mecanico del fémur va del centro de la rodilla (punto medio entre epicéndilos) al centro de la

cadera.
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El eje longitudinal o diafisiario del fémur describe el eje de la didfisis, cominmente definido como la

linea de la fosa condilar, a la fosa trocanterica.
El eje condilar, o retrocondilar, conecta las partes mas posteriores de los cdndilos.
El plano coronal contiene el centro de la cadera y el eje condilar.

El fémur proximal estd "doblado” en forma de L, de modo que el eje del cuello femoral se proyecta
superomedialmente en un dangulo oblicuo con respecto al eje diafisiario, el angulo cervicodiafisiario o de

inclinacién.

Este 4ngulo es maximo al nacer y disminuye gradualmente, siendo en la adultez, en promedio, de 126°.
Cuando el angulo esta fuera del rango de normalidad, la afeccidon se denomina coxa vara si el angulo esta

disminuido o coxa valga si estd aumentado.

La forma que da este angulo al fémur, ademads de posicionar a las rodillas por debajo del cuerpo, mejora la
palanca que aprovechan los musculos insertados en los trocanteres, proporcionandoles una mayor

eficiencia. Esta inclinacion también impone tensiones considerables sobre el cuello femoral.

En una vista superior del fémur (mirando a lo largo del eje diafisiario), se aprecia que los ejes del cuello y
retrocondilar se sittian en un dngulo de torsion, o de anteversion, que varia generalmente entre 10 y 20.

Asi como el angulo cervicodiafisiario, éste angulo decrece con la edad.

La forma compleja que dan los dngulos cervicodiafisiario y de anteversion al fémur permiten un amplio

rango de movimientos a la cabeza dentro del acetabulo.
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Apendice B. Método propuesto

Después de evaluar los alcances y limitaciones de la metodologia utilizada en este trabajo de tesis, a

continuacidn se presentan recomendaciones para su implementacion.

B.1 Simulacion quirurgica y estudios morfoldgicos

obtencion de
modelos 3D

como estudiantes de servicio
social, para la llevar a cabo
tareas sencillas no-criticas a lo
largo de todo proceso.

Dicho personal debera ser
supervisado  por  personal
experimentado.

No. | Proceso Propuesta Observaciones

1 Identificacion vy | Ademas de los regulares datos | Se espera recibir mas pacientes. Datos
clasificacion  del | personales, registrar también | clinicos mas detallados permitirian
paciente peso y talla, IA, CBW, |formar grupos para un estudio

clasificacion de displasia de | retrospectivo mas minucioso.

Crowe, y calificaciéon en la | El dato del peso permitiria aplicar el peso
escala de Harris para evaluar | corporal  “real” en un estudio
funcién de cadera. biomecanico.

2 Estudio TC de pelvis, incluyendo | La TC debe realizarse con suficiente
tomografico pre- | rodillas para poder evaluar | anticipacién para poder hacer aplicar el
operatorio anteversion femoral. método. Se estiman dos semanas como

minimo.

3 Recuperacién de | En formato DICOM. Vincular en una red compartida a las
imagenes estaciones de trabajo del LB-INR con las
tomogréficas del Servicio de Tomografia Computada,

disminuirfa tiempos de espera y
eliminarfa la necesidad de suministros,
como CDsy DVDs.

4 | Segmentacion  y | Entrenar personal auxiliar, | 3D Slicer” tiene la ventaja de ser gratuito,

pero no es muy eficiente.

Existe software comercial que mejora la
eficiencia de los  procesos de
segmentacion, modelado 3D, y algunas
aplicaciones CAD, ademas de contar con
certificaciones internacionales, garantias
y servicios de asistencia técnica. Fondos

para el desarrollo tecnoldgico, como los de
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CONACYT, financiar la

adquisicion de productos como éste.

podrian

5 Adecuaciones a la | Redefinir sistemas | Al involucrar el juicio del operador en la
posicion de los | coordenados para estandarizar | identificacion de referencias anatémicas,
modelos 3D el proceso. seria interesante evaluar el efecto inter- e

intra-observador de la redefiniciéon del
sistema coordenado.

6 Estudio Medir IA-L, AF, AA, AC. Identificar también defectos importantes
morfologico Comprobar los IA y CBW |y posibles obstdculos para la cirugia.

medidos en clinica.

7 SimQx-1 Preparaciéon de los modelos | El objetivo es requerir del minimo de
para la simulacién quirdrgica, y | intervencion del SOP-INR. Adelantar este
programacion de reunién con | proceso evita demoras.
el equipo médico.

8 Reunion LB-INR - | Discusion del caso, y propuesta | Debe ~ quedar  claro el  estado

SOP-INR de grado de correccion. postoperatorio que se espera obtener, asi
como las medidas necesarias para
enfrentar obstaculos particulares.

9 | SimQX-2 Simulacién quirtrgica en si, | En dado caso, identificar problemas con el
obteniendo el grado de | grado de correccién propuesto, avisar al
correccién propuesto en la | equipo médico y regresar al paso 8.
reunion.

10 | Visto bueno del | Presentacién y aprobacién del | En caso de encontrarse con algin

SOP-INR modelo definitivo. Puede ser de | problema, regresar al paso 9 u 8, segtin sea
manera remota, para evitar | necesario.
reducir tiempos.
11 | Manufactura  de | Disefiar e imprimir en 3D guias | E1 LB-INR cuenta con convenios de

guias quirdrgicas

quirurgicas que asistan al
equipo médico durante la
cirugia para obtener el grado de

correccion planeado.

colaboracién con empresas que facilitan
las impresiones 3D, sin embargo, el contar
con una impresora 3D en el mismo
laboratorio, reduciria tiempos, y evitaria
envios y traslados.
El diseno de
relativamente sencillo, pero posteriores

algunas guias es
trabajos se requerirdn para optimizar y
estandarizar el disefio de dichas guias.

Antes de poder implementar la utilizacién

de guias quirurgicas, es necesario hacer y
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documentar pruebas in vitro, asi como
obtener los permisos regulatorios.

12 | Cirugia De ser necesario, asistir al SOP- | Documentar el proceso para contar con
INR para la utilizacién de las | datos que sirvan para un posterior
guias. redisefio o evolucion del método.

13 | Recuperacion de | Para contar con un expediente | Identificar  posibles  complicaciones

notas quirurgicas y | integral de cada paciente. intraoperatorias.
Rx postoperatorios
14 | Programacion de | A 12, o 48 meses, a juicio del | Consentimientos informados y formatos
TC postoperatoria | equipo médico y comité ético. | oficiales de participacion en el protocolo
de investigacion.
15 | Seguimiento Recuperar notas clinicas y Rx. | Identificar ~ posibles  complicaciones
postoperatorio del | Registrar también | postoperatorias.
paciente actualizaciones de los datos
registrados en el paso 1.

16 | Obtencion de | Pasos 2, 3, 4 y 5, aplicados a la | El procedimiento es el mismo.

modelo 3D | TC postoperatoria.
postoperatorios

17 | Estudio Mismas mediciones que en el | Identificar defectos importantes o sefiales

morfolégico paso 6, mas el espacio articular. | de complicaciones postoperatorias.

18 | Comparacion de | Evaluar cualitativa y

estados pre vy | cuantitativamente los cambios
postoperatorios morfologicos de la cadera.

19 | Reportar Remotamente, de ser posible.
resultados de | Reunién para discutir
estudio resultados importantes.
morfologico al | El equipo médico decidira si es
SOP-INR conveniente otra TC o no.

En caso positivo, repetir desde
el pasol4.
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B.2 Estudio biomecanico

No. | Proceso Propuesta Observaciones

0 Recuperacion de modelos | Suponiendo que los modelos ya | Recuperar también datos
3D estandarizados fueron creados durante el proceso | clinicos.

de planeacién y simulacién
quirdrgica, recuperar los modelos
obtenidos en el paso 10 o 17.

1 Ajuste en la posicion de la | Ajustar la posicion del fémur dela | Se requiere  de  mas
cadera para contrarrestar el | cadera operada, de manera que | investigacion respecto a este
estado relajado de la cadera | tenga el mismo espacio articular | ajuste.

que la contralateral.

2 | Generacién de modelos de | El modelo de cartilago debe cubrir
cartilago articular toda la superficie articular.

3 Determinacién de cargas | Calcular las cargas
personalizadas correspondientes al peso corporal y

a la tensién muscular.

4 Preprocesamiento de | Importacién en ANSYS, mallado, | Se recomienda hacer pruebas

modelo FEA asignacion de propiedades | de convergencia para cada
mecanicas, y aplicacion de cargas y | modelo.
restricciones de movimiento.

5 Solucién de modelo FEA | Utilizando una estacion de trabajo.

Postprocesamiento de | Obtenciéon de  visualizaciones | En caso de encontrar errores,

modelo FEA graficas de las  superficies | 0 incongruencias, verificar
articulares, registrando esfuerzos | los procesos del paso 4.
maximos y zonas de carga.

7 | Andlisis de resultados Relacionar el comportamiento | Agregar resultados a base de

biomecanico que describen los
resultados, con los datos clinicos.

datos de

biomecanicos de caderas con
DDC, para un posterior

estudio retrospectivo.

andlisis
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