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Dolor anterior de rodilla y dolor en la cara anterior de rodilla 
 

El dolor en la cara anterior de rodilla es una sintomatología compleja de definir y diagnosti-

car[1]. El dolor en la cara anterior de rodilla puede ser producida por multitud de patologías[2-

4] (Tabla 1) y su prevalencia es mayor en población joven y activa[5-9] (Tabla 2). A nivel 

general, la patología de la articulación patelofemoral supone hasta un 25% de toda la patología 

deportiva de rodilla[10-12], y hasta un 10% de las consultas médicas deportivas[13]. Debido a 

la población que afecta, condiciona un importante impacto psicosocial[14], comparable en tér-

minos socioeconómicos a la lesión del ligamento cruzado anterior en jóvenes[15]. Por ello su 

correcto tratamiento es altamente costo efectivo, siendo similar al obtenido mediante la artro-

plastia total de rodilla en población mayor[16]. 

La bibliografía médica no alcanza un consenso sobre los conceptos dolor anterior de rodilla, 

dolor patelofemoral y dolor en la cara anterior de rodilla. Actualmente, se suele considerar el 

dolor patelofemoral y el dolor anterior de rodilla como sinónimos y como una de las causas de 

dolor en la cara anterior de la rodilla (Tabla 1). 

Tabla 1. Causas de dolor anterior de rodilla, adaptado de Mankse[3] y Wilk[4] 

Localización del  

dolor 

Causas de dolor anterior de rodilla 

Lateral/posterior  Neuromas de las raíces nerviosas retinaculares, síndrome de la banda 

iliotibial, tendinitis poplítea. 

Medial  Estiramiento crónico del retináculo medial y del ligamento patelofemoral 

medial, síndrome de plica, neuromas retinaculares mediales, distrofia 

simpático-refleja. 

Retropatelar  Lesión cartilaginosa femoropatelar, estrés en el hueso subcondral, osteo-

condritis disecante, contusiones óseas. 

Superior  Tendinitis o tendinosis cuatricipital.  

Anterior  Bursitis, celulitis. 

 Inferior  Tendinitis o tendinosis del tendón rotuliano, Síndrome de Hoffa, Sín-

drome de Sinding-Larsen-Johannsen. 
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Tabla 2. Epidemiología del dolor anterior de rodilla. La variabilidad en incidencia y prevalencia entre las series es un ejemplo de la 

inconsistencia diagnóstica del dolor anterior de rodilla. La prevalencia es mucho mayor en las series que toman como población de 

estudio a sujetos físicamente activos, lo que va a favor de la teoría de la homeostasis tisular de Dye como origen del dolor anterior de 

rodilla.  

 

 

Una de las causas de dolor en la cara anterior de la rodilla es la alteración mecánica de la arti-

culación patelofemoral, que definimos como dolor patelofemoral. Sin embargo, existen pacien-

tes asintomáticos con importantes alteraciones biomecánicas que permanecen asintomáticos, y 

pacientes sintomáticos sin afectación de la biomecánica. ¿Cómo se explica pues el origen del 

dolor patelofemoral? 

 

 

Parámetro Grupo poblacional Valor 

Prevalencia 

(Boling et al.[5]) 

Militares entre 18-25 

años 

Media: 13,5% (IC95% 11,7% - 15.3%) 

Mujeres: 15,3% (IC 95% 13.7% - 16.9%) 

Varones: 12,3% IC 95% 11.1% - 13.4%) 

Prevalencia 

(Dey et al.[6]) 

Población adulta no ac-

tiva 

Media: 22,7% 

Mujeres: 67% 

Varones: 33% 

Prevalencia 

(Molgaard et 

al.[7]) 

Adolescentes con activi-

dad media 

Media: 5,7% 

Mujeres: 69% 

Varones: 31% 

Incidencia 

(Boling et al.[5]) 

Deportistas nóveles Media: 22‰ personas – año (IC 95% 15‰ - 29‰ 

personas-año) 

Mujeres: 66% 

Varones: 33% 

Incidencia 

(Thijs et al.[8]) 

Adultos corredores de 

nuevo inicio 

Media: 20,8% a las 10 semanas de actividad 

Incidencia 

(Myer et al.[9]) 

Adolescentes activos Media: 9,7% durante la actividad de una tempo-

rada regular. 
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 Etiología del dolor patelofemoral: la “teoría” de la  

homeostasis 
 

El Dr. SF. Dye describió en 2005 una teoría para explicarlo. Según esta, los tejidos presentan 

un límite de tolerancia a la carga que una vez sobrepasado, produce que entren en lo que deno-

minó como zona de sobrecarga suprafisiológica[17]. En esta zona, los tejidos no experimentan 

suficiente carga como para romperse (lo que denominó zona de fallo estructural) pero tampoco 

son capaces de autoregularse (lo que denominó zona de homeostasis). La capacidad de la rodilla 

de un sujeto para transferir carga de un modo seguro y sostenible es denominada “envelope of 

function”, o dotación funcional (Figura 1).  

Cuando la carga a la que se somete la articulación patelofemoral es superior a la dotación fun-

cional pero inferior a la necesaria para llegar a la zona de fallo estructural, el paciente presenta 

sintomatología derivada de la disfunción mecánica de la articulación patelofemoral, sin que 

llegue a producir una lesión objetivable que nos brinde el diagnóstico.  

De este modo, habrá sujetos que con una dinámica patelofemoral poco eficiente no presentarán 

sintomatología debido a que (1) realizarán actividad física con poca exigencia mecánica sobre 

su articulación patelofemoral o bien (2) su dotación funcional será lo suficientemente alta como 

para mantener la homeostasis aun con niveles anormalmente altos de carga.  

La principal limitación de esta teoría es que no es posible objetivar ni la exigencia mecánica de 

una actividad determinada ni tampoco la dotación funcional de un paciente determinado. Por 

ello, se trata de una explicación más teórica que práctica. Se han desarrollado otras teorías no 

mecánicas para explicar el dolor patelofemoral centradas en cambios neurales peripatelares[18], 

alteraciones proinflamatorias peripatelares[19], alteración de la microvascularización [20, 21] 

y factores psicológicos del dolor[22, 23]. No obstante, ninguna de estas teorías establece una 

relación concluyente entre los hallazgos clínicos y la sintomatología del cien por cien de los 

pacientes. 
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Figura 1. Teoría de la homeostasis. (A) Paciente A en el que su dotación funcional no le permite mantener la zona de equili-

brio de la homeostasis al correr durante 30 segundos en sprint (B) En cambio, el aumento de la dotación funcional del pa-

ciente B le permite correr en sprint durante 30 segundos manteniendo la homeostasis. El paciente A sufrirá dolor mientras 

que el paciente B no lo sufrirá durante esta actividad física concreta.  
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Evaluación clínica del dolor en la cara anterior de rodilla 
 

La anamnesis, la naturaleza y la localización del dolor son fundamentales a la hora de descartar 

causas responsables del dolor en la cara anterior de la rodilla. En la mayoría de pacientes, tras 

la exploración clínica es necesario realizar pruebas complementarias para definir la causa más 

probable del dolor, pero es la anamnesis y la exploración clínica la que debe hacernos sospechar 

si el dolor es de origen patelofemoral o de otra causa. Para ello, el uso de escalas validadas para 

el análisis del dolor en la cara anterior de rodilla es una herramienta eficaz (Tabla 3). Mediante 

estas escalas (1) estableceremos una sistemática constante en el diagnóstico (2) comunicaremos 

de forma uniforme a la comunidad científica nuestros hallazgos (3) monitorizaremos los efectos 

del tratamiento de forma objetiva. 

La exploración clínica es el otro pilar de la evaluación clínica del paciente, y no menos impor-

tante que la anamnesis. El estudio radiográfico del plano axial de la articulación patelofemoral 

presenta grandes limitaciones, por lo que la exploración clínica gana más protagonismo incluso 

que en otras entidades. No obstante, por no ser éste un tratado y al no estar el trabajo actual 

centrado en la exploración clínica del dolor anterior de rodilla, no profundizaremos en manio-

bras diagnósticas del dolor patelofemoral.  

Tabla 3. La cuantificación objetiva de los principales factores diagnósticos y pronósticos del dolor femoropatelar sirven tanto para el 

diagnóstico como para la evaluación del resultado tras el tratamiento empleado, por lo que son herramientas básicas de esta patología 

tan difícil de objetivar. Además, son una buena herramienta para comunicar los resultados de nuestros esquemas diagnósticos y tera-

péuticos a la comunidad científica y permiten homogeneizar protocolos de diagnosis y tratamiento, lo que permiten realizar series 

grandes de pacientes, fundamentales para establecer guías basadas en la evidencia en una patología cuya indicación quirúrgica es poco 

frecuente.   

 

Parámetro evaluado Escala 

Síntomas e invalidez ADLS[24-26] 

Kujala Score 

Tegner Activity Scale 

Localización del dolor Diagramas de la articulación femoropatelar[27] 

Magnitud del dolor Escala Analógica Visual[28] 

Dolor neuropático Leeds Assessment of Neuropathic Symptoms and Signs 

(LANSS)[29] 

Aspectos emocionales del 

dolor 

Hospital Anxiety and Depression Scale HADS[30-32] 

Pain Catastrophing Scale (PCS) 

Tampa Scale of Kinesiophobia (TSK) 
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Biomecánica de la articulación patelofemoral  
 

La articulación patelofemoral es una de las articulaciones que mayor presión soporta del cuerpo, 

siendo el cartílago de los 2/3 superiores de la patela el de mayor espesor del cuerpo[33, 34]. La 

patela soporta presiones que superan los 9 MPa, o lo que es lo mismo, más de 90 Kg de fuerza 

por cm2[35]. Para evitar la entrada en la zona de sobrecarga suprafisiológica se debe mantener 

una correcta congruencia patelofemoral en todo el rango de flexoextensión de la rodilla (Figura 

2). De lo contrario, la fuerza total patelofemoral se distribuirá en una menor área de superficie, 

lo que supone un aumento de la presión en la superficie de contacto[36] y una mayor carga 

mecánica patelofemoral.  

 

 

La patela es uno de los 5 elementos que conforman el aparato extensor, juntamente con el cuá-

driceps, la tróclea femoral, el tendón rotuliano y la tuberosidad tibial anterior. Es el mayor hueso 

sesamoideo del organismo y su función es la de aumentar el brazo de momento del cuádriceps 

(línea de acción) sobre la flexoextensión de la rodilla[36]. El aumento del momento de acción 

aumenta significativamente la eficiencia del aparato extensor, especialmente para la extensión 

completa. La ausencia de la patela produciría un aumento del 130% en la fuerza necesaria para 

la extensión completa de rodilla[37]. 

Figura 2. (A) La faceta medial y la faceta lateral distribuyen uniformemente la presión ejercida por el aparato extensor en-

tre los cóndilos medial y lateral del fémur respectivamente (B) Si por cualquier motivo una de las facetas predomina en la 

transmisión de fuerzas, la presión aumenta. 
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La fuerza que ejerce la patela sobre los cóndilos femorales es superior en flexión que en exten-

sión, ya que el vector de fuerza patelofemoral es el resultado de la bisectriz del ángulo formado 

entre los vectores de fuerza de los tendones cuadricipital y rotuliano tanto en sentido, dirección 

como magnitud (Figura 3)[34]. 

 

Figura 3. (A) M1: vector de fuerza del tendón cuadricipital. M2: vector de fuerza del tendón rotuliano. PFJRF (patelofemoral joint 

reaction force o fuerza de reacción de la articulación patelofemoral). El ángulo a es el ángulo formado entre el vector de fuerza del 

músculo cuádriceps y el vector de fuerza del tendón rotuliano. El torque de la rodilla es la fuerza que tiene el cuádriceps para mantener 

la rodilla extendida y es el resultado de multiplicar la fuerza de tracción del aparato extensor por el brazo de momento del aparato 

extensor, que es el PFJRF. En extensión, el PFJRF es muy pequeño por lo que la capacidad del aparato extensor para seguir realizando 

extensión de la rodilla es muy baja, por eso requiere mayor fuerza mantener la pierna a 180˚ que iniciar los primeros grados de 

extensión. La patela aleja el mecanismo extensor del eje rotacional de la rodilla, aumentando el brazo de momento y por lo tanto, el 

torque[34]. (B) Gráfica que muestra la presión pico que experimenta la articulación patelofemoral en diferentes grados de flexión. En 

negro, el comportamiento de la presión en una patela nativa y en gris, el comportamiento tras la implantación de una artroplastia total 

de rodilla[35].  

Para soportar esta mayor presión, la patela modifica su área de contacto con el fémur durante 

el rango de flexoextensión, siendo el área de contacto mucho mayor durante la flexión que 

durante la extensión[35, 36] (Figura 4). Ello permite reducir la presión patelofemoral durante 

la flexión, cuando torque es mucho mayor debido al mayor brazo de momento. Aun así, la 

presión patelofemoral es mucho mayor en flexión que en extensión[35]   

Figura 4. (A) Gráfica en la que se muestra el área de contacto patelofemoral durante la flexoextensión. En negro, comportamiento en una 

rodilla nativa y en gris, tras la implantación de una prótesis total de rodilla[35]. (B) Valoración cualitativa del área de contacto patelofe-

moral durante la flexoextensión a nivel femoral y a nivel patelar[36].  
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Origen de la inestabilidad patelofemoral  
 

La marcha bípeda y la marcada rotación interna femoral intraútero condicionan la tendencia a 

la inestabilidad lateral de la articulación patelofemoral. Para compensarla, existen estructuras 

que mantienen el contacto patelofemoral actuando sincrónicamente, siendo éstos (1) estabiliza-

dores dinámicos (fundamentalmente las fibras oblicuas del vasto medial), (2) estabilizadores 

estáticos de partes blandas (ligamento patelofemoral medial y retináculo lateral fundamental-

mente)  y (3)  estabilizadores estáticos óseos (anatomía troclear y patelar y rotaciones femoral 

y tibial) [34]. Cuando la inestabilidad es mayor a la capacidad de compensación de estas estruc-

turas, se origina la inestabilidad patelofemoral, en mayor o menor medida.  

 

Biomecánica patelofemoral en bipedestación  
 

Durante la marcha bípeda, el cuádriceps, o eje dinámico de la rodilla, se posiciona lateralmente 

respecto la articulación patelofemoral, o eje mecánico de la rodilla. El Ángulo Q, formado por 

una línea que va desde la espina ilíaca anterosuperior al centro de la rótula, y por otra que va 

desde el centro de la rótula a la tuberosidad tibial anterior, se ha utilizado clásicamente como 

un factor de riesgo para la inestabilidad patelar, aunque existe gran controversia sobre su utili-

dad clínica[38, 39].  

 

Biomecánica patelofemoral y rotación femoral 
 

La situación biomecánicamente ideal sería aquella en la que el eje mecánico de la tibia, el apa-

rato extensor y del fémur fueran iguales. De este modo, la transmisión de fuerzas desde la patela 

a la tibia se realizaría en un vector de fuerza unidireccional dirigido a la extensión de la rodilla. 

Durante el nacimiento, la rotación femoral interna es significativamente mayor que en la po-

blación adulta y con el desarrollo, se va corrigiendo la rotación hasta alcanzar valores normales.  

Cuando existe una relación rotacional anómala entre la articulación patelofemoral y la tibia el 

vector de fuerza resultante entre patela y tuberosidad tibial anterior aumenta en sentido lateral 

lo que aumenta la inestabilidad patelofemoral (Figura 5). 
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Figura 5. A: condición ideal en la que el vector de fuerza del tendón rotuliano solo tiene una dirección cefalocaudal, de modo que su 

función es exclusivamente la extensión de la rodilla. B: cuando existe un aumento en la rotación externa tibial o un aumento de la 

rotación interna femoral, el vector de fuerza cuadricipital (línea blanca discontinua) no es perpendicular al eje sagital de flexoextensión 

de la rodilla, sino que se descompone en un vector de fuerza de sentido y dirección mediolateral y otro de sentido y dirección cefalo-

caudal (líneas negras discontinuas).  

 

Durante los primeros 20˚ de flexión de rodilla, el vector de fuerza de la articulación patelofe-

moral es relativamente bajo debido al corto brazo de momento. En este rango (0˚-20˚) los esta-

bilizadores dinámicos mediales son suficientes para compensar la inestabilidad fisiológica pate-

lofemoral. El ligamento patelofemoral medial (MPFL), las fibras oblicuas del vasto medial, el 

ligamento patelotibial medial y el retináculo medial son los principales estabilizadores patelo-

femorales mediales en este rango de flexoextensión [34]. 

Cuando aumenta la flexión de rodilla, aumenta la fuerza de reacción en la articulación patelo-

femoral y con ello la magnitud de fuerza del vector mediolateral. La morfología y rotación 

femoral y tibial son entonces los principales encargados de mantener la estabilidad patelofemo-

ral. Grandes alteraciones morfológicas femorotibiales conducen a la luxación patelofemoral en 

flexión. Las alteraciones rotacionales raramente producen luxación patelofemoral, sin embargo, 

sí que producen inestabilidad y una alteración en la distribución de cargas en la articulación 

patelofemoral, siendo causa de dolor patelofemoral.  
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Inestabilidad patelofemoral, microinestabilidad y dolor 

 patelofemoral 
 

La inestabilidad patelofemoral propiamente se define como la incapacidad de mantener la con-

gruencia patelofemoral, o dicho de otra forma, es la presencia de luxaciones recidivantes en la 

articulación patelofemoral. El dolor patelofemoral es el resultado de la microinestabilidad pate-

lofemoral, que aunque no llega a producir la luxación articular, sí que conduce a una distribu-

ción asimétrica de las cargas. 

Ambas entidades son independientes, pero muy relacionadas en cuanto a su biomecánica. La 

luxación patelofemoral recidivante es la consecuencia más frecuente de una inestabilidad pate-

lofemoral significativa en los primeros 20˚-30˚ de flexión de rodilla. El dolor patelofemoral es 

la consecuencia más frecuente de la microinestabilidad patelofemoral a partir de los 30˚ de 

flexión, aunque en casos muy severos, la manifestación clínica es la luxación patelofemoral en 

altos grados de flexión de rodilla, hablando entonces de inestabilidad patelofemoral en flexión.  

La patela alta o los síndromes de hiperlaxitud son entidades que producen inestabilidad patelo-

femoral debido a la incompetencia de los estabilizadores mediales para mantener la congruencia 

patelofemoral antes de que tróclea femoral y patela se engranen, durante los primeros 20˚-30˚ 

de flexión [40-44]. La displasia troclear condiciona inestabilidad patelofemoral más allá de los 

30˚ de flexión de rodilla[45-47], así como la displasia patelar[48, 49]. Estas dos condiciones, 

cuando no son suficientemente graves como para luxar la articulación patelofemoral en flexión, 

condicionan una hiperpresión patelofemoral que puede conducir a la aparición de dolor patelo-

femoral, con buen pronóstico si se realiza la intervención quirúrgica indicada[46].  

La inestabilidad patelofemoral y el dolor patelofemoral son continuidad una de la otra, por lo 

que gestos quirúrgicos dirigidos a aumentar la estabilidad patelofemoral se han utilizado con 

frecuencia para el tratamiento del dolor patelofemoral. Sin embargo, frecuentemente la actua-

ción sobre partes blandas es insuficiente para la resolución del dolor anterior de rodilla, lo que 

muestra que, aunque sean similares biomecánicamente, son entidades con tratamientos muy 

diferentes. La ventaja que presentan las patologías descritas es que su evaluación clínica y ra-

diográfica a menudo permite establecer el origen del problema, y tratarlo adecuadamente. Sin 

embargo, las alteraciones torsionales responsables de la microinestabilidad en flexión son com-

plejas de medir, por lo que a menudo se excluyen de la ecuación a la hora de discriminar el 

responsable del dolor en la cara anterior de rodilla de nuestros pacientes. 
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Alteraciones torsionales tibiales 
 

La torsión tibial externa es una alteración morfológica que condiciona un aumento de la mag-

nitud del vector mediolateral de la articulación patelofemoral (Figura 6). La definición de tor-

sión tibial no genera demasiada controversia y se puede medir a nivel clínico como el ángulo 

formado entre la tangente posterior de la epífisis tibial y el eje bimaleolar. Para su cálculo clí-

nico se utiliza el ángulo pie muslo, y en la serie de Mullaji et al. presentó unos valores aproxi-

mados de 20˚ (SD 7,6 rango 4,8 – 39,5)[50]. A nivel radiográfico, se define como el ángulo 

formado entre el eje transmaleolar y el eje transcondilar, obteniendo ambas líneas a partir de 

cortes axiales de TC, y siendo sus valores normales de 21˚ en varones y de 27˚ en mujeres, 

aproximadamente.  

   

Figura 6. Medición radiográfica de la torsión tibial externa. (A) Selección de la línea a nivel del eje transcondilar de la tibial (B) 

Selección de la línea a nivel del eje transmaleolar del tobillo (C) Medición del ángulo de rotación tibial.  

 

Otra forma de medir rotaciones es evaluar la relación entre la rotación femoral y tibial mediante 

la conocida como distancia TT-TG (Figura 7). Esta medición nos permite representar la latera-

lización de la TTA respecto la tróclea femoral. En condiciones ideales, el vector de fuerza ro-

tuliano sería completamente perpendicular al eje de rotación tibial si la tróclea femoral y la 

tuberosidad tibial anterior se encontraran alineados. Ello haría que la descomposición vectorial 

de la fuerza del aparato extensor no presentara un vector mediolateral. A mayor distancia TT-

TG mayor magnitud presenta el vector de fuerza mediolateral lo que reduce el torque de fle-

xoextensión de rodilla y aumenta la presión patelofemoral externa. Su valor normal está entre 

los 15 – 20 mm según la serie[51] y son muchas las condiciones que pueden producir un au-

mento de este valor, por lo que lejos de ser un valor diagnóstico, sí que es un valor que nos 

permite orientar el origen del dolor patelofemoral en una alteración mecánica del aparato ex-

tensor[52]. 
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Figura 7. Medición de la distancia TT-TG (A) Selección de corte axial en TC para localizar la tróclea femoral, en aquel corte en el que 

el cóndilo medial sea 1/3 de alto que el cóndilo lateral (B) Selección del corte axial en TC en el punto más alto de la TTA (C) La línea 

roja representa una línea perpendicular al eje trascondilar femoral (línea negra) que pasa por el centro de la tróclea femoral (imagen 

A). La línea verde representa una línea similar pero que pasa por el ápex de la TTA (imagen B). La distancia en mm entre la línea roja 

y la línea verde es la distancia TT-TG. 

 

Otra forma de evaluar la relación rotacional entre dos estructuras es la inclinación patelar o 

patella tilt, que compara la rotación patelar con la rotación femoral (Figura 8). Este valor ha 

demostrado estar por encima de los 20º de Dejour en el 83% de los pacientes con inestabilidad 

patelofemoral y solo en un 3% de los pacientes sanos[53]. Al igual que el ángulo TA-GT, per-

mite diagnosticar alteraciones mecánicas del aparato extensor, pero no permite realizar un diag-

nóstico del origen de la deformidad per se[53, 54].  

 

Figura 8. Mediciones de la inclinación patelar. (A): medición en cortes de TC según el método de Dejour. (B)Valores superiores a 20˚ 

son considerados de riesgo. (C): método de Laurin[55] para valorar la inclinación patelar en radiografías a 20˚ de flexión. Su principal 

ventaja es que no requieren TC. En el 97% de los pacientes sanos, el ángulo formado por las líneas descritas es de abertura lateral. En 

el 3% restante de sujetos, las líneas eran paralelas. En ningún sujeto, el ángulo fue de abertura medial (D), teniendo la abertura medial 

del ángulo descrito un gran valor predictivo positivo en inestabilidad femoropatelar. 
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La distancia TT-TG y la inclinación patelar son dos de las múltiples formas de medir el balance 

torsional global del aparato extensor [56], pero no permiten identificar el origen ni la magnitud 

de la torsión. La torsión femoral y la torsión tibial condicionan una alteración de estas dos 

mediciones, por ello decimos que ambas son útiles para el screening de alteraciones rotaciona-

les femorotibiales pero una vez detectan la alteración, no permiten establecer una indicación 

del lugar ni la magnitud de la osteotomía.  

La torsión tibial es un parámetro fácil de evaluar radiográficamente ya que la tibia es un hueso 

sencillo, cuyo eje de rotación en el plano axial es perpendicular al eje mecánico longitudinal. 

Ello hace que prácticamente haya unanimidad en la metodología radiográfica para cuantificar 

la torsión tibial, lo que no ocurre a nivel femoral. 

 

Alteraciones torsionales femorales 
 

A nivel femoral, existe gran controversia en la cuantificación de la deformidad femoral, hasta 

el punto de que no se ha llegado a un consenso ni tan siquiera sobre cómo debería medirse la 

rotación femoral. Se han descrito decenas de métodos para cuantificar la rotación femoral y 

cada uno de ellos presenta un rango de normalidad diferente [57] (Figura 9). Además, las dife-

rencias entre la magnitud de la deformidad cuantificada entre los métodos no se comportan de 

forma uniforme, sino que éstas son mayores cuanto mayor es la rotación femoral[58]. Final-

mente, existe también controversia sobre cuál es el origen de la deformidad y por lo tanto, dónde 

se debería realizar la osteotomía para conseguir la mejor corrección, ya sea a nivel del fémur 

proximal, diafisario o distal[59].  
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Figura 9: A: corte axial para definir la línea in-

tercondílea. Esta es común para definir la refe-

rencia femoral distal en todos los métodos. B: vi-

sualización anteroposterior de la región donde se 

realiza el corte axial de la TC para definir la línea 

intercondílea. C: cortes de TC oblicuos utilizados 

para definir las referencias en los métodos de 

Yoshioka (E) y Jarrett (F). Estos métodos utili-

zan dos cortes de TC: uno a nivel distal (A) y otro 

oblicuo a nivel proximal (D). 

  

(D) Cortes de TC utilizados para definir las refe-

rencias en los métodos de Murphy (G), Waidelich 

(H), Yoshioka (I) y Hernández (J). Todos estos 

métodos trazan la línea de referencia proximal 

entre dos puntos: un punto definido en el centro 

del plano de color y un punto en el centro de la 

cabeza femoral (línea negra). Todos estos méto-

dos utilizan 3 cortes de TC: uno a nivel distal (A), 

y dos a nivel proximal (uno en el centro de la ca-

beza femoral (sección negra) y otro a diferentes 

niveles en función del método (planos de colores). 

K: cálculo de la anteversión en el método de 

Murphy, tras combinar la imagen G y la imagen 

A. El resto de los métodos se realizaría de modo 

similar. 
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El hecho de que una de las piezas fundamentales de la biomecánica patelofemoral siga presen-

tando tanta ambigüedad entre cirujanos dificulta enormemente la comprensión de esta articula-

ción. La congruencia entre la tróclea femoral y la patela es el principal mecanismo estabilizador 

de la articulación patelofemoral, al ser el mecanismo que mayor estabilidad aporta cuando la 

articulación más presión soporta. Sin embargo, seguimos sin tan siquiera establecer cuál es la 

torsión femoral normal. 

El motivo por el que existe tanta incertidumbre en la deformidad rotacional femoral es la com-

pleja anatomía femoral. Los métodos de medición de la rotación femoral se han basado siempre 

en una referencia distal (fundamentalmente la línea intercondílea posterior) y una referencia 

proximal, ya sea el cuello femoral a nivel radiográfico[60], el trocánter mayor a nivel clí-

nico[61], múltiples referencias anatómicas por tomografía[57] o metodología 3D[62]. La ca-

beza y cuello femoral se encuentran en otro plano coronal (ángulo Q), sagital (antecurvatum 

femoral y macizo trocantéreo femoral) y axial respecto a los cóndilos femorales, por lo que 

resulta mucho más complejo de comprender que la torsión tibial, en la que cóndilos y maléolos 

se encuentran en el mismo plano coronal y sagital, habitualmente.  

El cuello femoral ha sido utilizado clásicamente para definir la torsión femoral usando la me-

dida anatómica de anteversión femoral como una forma de medir la torsión femoral. La ante-

versión femoral se define como el ángulo entre el eje del cuello femoral y la línea intercondílea 

posterior, pero hay que tener en cuenta que (1) el cuello no es un cilindro sino más bien un 

trapecio, por lo que no existe consenso sobre cómo definir el eje del cuello femoral y (2) el 

cuello femoral no presenta una morfología constante, sino que a menudo presenta un cierto 

grado de curvatura que dificulta establecer una línea central en su cuello. Por ello, es complejo 

incluso definir qué es la anteversión femoral.  

Tras la aparición de la tomografía computarizada, se describieron métodos que aumentaban 

significativamente la reproducibilidad de la medición de la torsión femoral, como el método de 

Murphy[63], entre otros[64, 65]. Sin embargo, no se ha estandarizado ninguno de los métodos 

como el de elección, por lo que la comparación de series de pacientes es extremadamente com-

pleja.  
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La principal limitación de todos los métodos actuales es la misma: aunque permiten detectar 

valores fuera de la normalidad, no permiten definir la magnitud de la osteotomía necesaria para 

devolver la torsión femoral a valores normales. Aunque Murphy, por ejemplo, defina unos va-

lores normales de torsión femoral de 17˚, ante un paciente con 39˚ de torsión femoral, no per-

mite establecer qué osteotomía es necesaria para devolver los 39˚ a los 17˚ que considera nor-

males.  

Es necesario un método que permita no sólo diagnosticar valores torsionales fuera de la norma-

lidad sino además establecer una indicación terapéutica para resolver la alteración torsional.  

 

Tratamiento del dolor patelofemoral 
 

El 80% de los estudios que analizan los beneficios del tratamiento conservador no objetivan 

una mejoría clínicamente significativa de los síntomas en dolor patelofemoral [66]. En cuanto 

al tratamiento quirúrgico, un 60% de los pacientes intervenidos consiguen una mejoría auto 

percibida como buena, persistiendo el dolor, al menos ocasionalmente, en un 40% de los pa-

cientes intervenidos[67]. 

Todos los elementos del aparato extensor (el ligamento patelofemoral medial, la tibia, el surco 

troclear, la morfología patelar…) actúan conjuntamente en la estabilización patelofemoral. 

Cuando alguno de los estabilizadores falla, el resto intenta suplir esta carencia, de modo que 

prácticamente todo el miembro inferior actúa conjuntamente. Una carencia funcional de los 

rotadores externos de la cadera se ha relacionado con dolor patelofemoral[68-71] e incluso se 

han establecido índices que valoran conjuntamente la anatomía de todo el aparato extensor, lo 

que permite entender cómo todo el miembro inferior interacciona para alinear el aparato exten-

sor[72]. 

A menudo, una excesiva rotación externa femoral o tibial puede ser asintomática siempre que 

el resto de estructuras compensen esta situación. Por ello, el dolor derivado de la alteración 

biomecánica patelofemoral puede ser tratada de múltiples formas y a menudo, sin tratar el ori-

gen real de la alteración biomecánica. Una alteración torsional femoral puede ser corregida con 

el fortalecimiento de las partes blandas mediales consiguiendo buenos resultados, sin corregir 

el origen real del problema. No obstante, las probabilidades de éxito son mayores si se aborda 

el origen de la alteración biomecánica, especialmente cuando el origen está a nivel rotacional 
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femoral, al ser éste el estabilizador que mayor presión soporta, muy por encima de la que pueden 

soportar el resto de estabilizadores.  

El tratamiento del dolor patelofemoral va dirigido a restaurar la estabilidad patelofemoral du-

rante todo el rango de la flexoextensión de rodilla. El tratamiento se puede dividir en (1) con-

servador y (2) quirúrgico. 

 

Tratamiento conservador  
 

Se han descrito múltiples estrategias terapéuticas conservadoras incluyendo el vendaje (kinesio 

taping), electroestimulación, ortesis, fisioterapia, pérdida de peso y mejora de la propiocepción 

entre otros[73]. La Tabla 4 muestra el efecto de diferentes opciones de tratamiento conservador 

en la reducción del dolor patelofemoral en una escala del 0 a 100. 

 

 

 

 

Tabla 4. Mejoría del dolor, en una escala de 0 a 100, con diferentes técnicas conservadoras de acuerdo con Saltychev y cola-

boradores[73]. Los intervalos de confianza (IC) son de gran utilidad cuando no es posible realizar contrastes de hipótesis, ya 

que por la baja potencia de los test estadísticos, no podemos definir si hay o no diferencias entre tratamientos[131]. Lo que 

nos permiten estos datos es saber que el beneficio esperable del Kinesio Taping, por ejemplo, estará entre una mejoría de 47.8 

puntos y un empeoramiento de 10.8 puntos, con una seguridad del 95%. Claro está que son intervalos de confianza grandes, 

pero es la forma más crítica de evaluar la efectividad de estos tratamientos. 
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La evidencia que proporcione información sobre cuál de las opciones de tratamiento conserva-

dor es la más adecuada es muy limitada. El último consenso de la Sociedad de Investigación en 

Dolor Femoropatelar concluyó que las evidencias actuales apoyan el uso de terapia física com-

binada de cadera y rodilla para mejorar el dolor y la funcionalidad a corto, medio y largo plazo, 

siendo preferible a la terapia física aislada de rodilla o cadera. Además, afirman que la terapia 

física mejora sus resultados con el uso adyuvante de ortesis, vendajes funcionales o terapia 

manual, no recomendando el uso de movilización pasiva de raquis lumbar, de cadera ni femo-

ropatelar, así como no recomendando tampoco el uso de agentes electrofisiológicos[74] 

Debido a la baja agresividad del tratamiento conservador, y su reversibilidad, prácticamente 

siempre es el primer escalón terapéutico del dolor patelofemoral, independientemente del ori-

gen de éste. Mediante la potenciación o refuerzo de las partes blandas estabilizadoras de la 

articulación patelofemoral, podemos llegar a ser capaces de compensar alteraciones morfológi-

cas o rotacionales de la articulación patelofemoral, siendo difícil establecer el límite para la 

indicación del tratamiento conservador. Por ello, debe ser la primera opción en la mayoría de 

los casos.  

 

Tratamiento quirúrgico  

 
En cuanto a las opciones quirúrgicas, antes de plantear una cirugía debemos de localizar el 

defecto que origina la inestabilidad patelofemoral. De lo contrario, podemos llegar a corregir la 

inestabilidad mediante la creación de una doble deformidad compensada. Los gestos quirúrgi-

cos más frecuentes van dirigidos sobre: (1) partes blandas mediales o laterales, (2) tróclea fe-

moral, (3) rotación femoral y/o (4) rotación tibial. 

En el caso del tratamiento quirúrgico de las alteraciones torsionales, las osteotomías a menudo 

se combinan con acciones sobre las partes blandas, que se basan o bien en el fortalecimiento 

del compartimento medial o en la liberación del compartimento lateral. En semiflexión de ro-

dilla, el principal estabilizador medial de la articulación femoropatelar es el ligamento patelo-

femoral medial (medial patellofemoral ligament (MPFL)), el cual es responsable del 50%-

60%[75] de la fuerza de estabilización medial en los primeros 20˚-30˚ de flexión de rodilla. Se 

ha determinado un valor medio de 53% ± 15 con un rango que va desde el 23% al 80%[76]. 
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Los estabilizadores secundarios en semiflexión son el ligamento patelomeniscal medial (medial 

patellomeniscal ligament (MPML)), responsable de entre el 8% y el 38% de la estabilización 

medial[75] (22% ±9.5 (rango 8% -38%))[76]), el  ligamento patelotibial medial (medial pate-

llotibial ligament (MPTL)), responsable de entre el 0% y el 24% de la fuerza de estabilización 

medial [75] (5% ± 5.9 (rango 0% a 21%))[76]) y el retináculo medial, responsable de entre el 

3% y el 25% de la estabilización medial[75] (11%±6.5 (rango 0%-24%))[76]. 

 Se han descrito más de 100 técnicas para el tratamiento de la inestabilidad patelofemoral, sobre 

todo dirigidas al fortalecimiento del compartimento medial[77]. A la hora de realizar la recons-

trucción del complejo medial, el método de Schöttle es uno de los métodos más utilizados, 

aunque no hay evidencia clara de que un método es mejor que otros[78], siendo el objetivo 

conseguir el punto isométrico de tensión del LPFM durante toda la flexoextensión de la rodilla 

[75] (Figura 10).  

Las técnicas de liberación del compartimento lateral presentan el riesgo de generar inestabilidad 

medial. De hecho, el 94% de las inestabilidades patelofemorales mediales son de origen iatro-

génico tras una liberación de las partes blandas laterales[80]. Por ello es una técnica que en la 

mayoría de las ocasiones se asocia a otras técnicas quirúrgicas para la estabilización patelofe-

moral [81], siendo superior el alargamiento del retináculo externo a su liberación [82, 83]. 
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Figura 10. Figura 12. Método de Schöttle para la localización de la inserción femoral del ligamento patelofemoral medial (LPFM).  A: 

visión medial de la cara medial femoral. B: visión radiográfica simulada. C: línea trazada a nivel de la cortical posterior de la diáfisis 

femoral, prolongada distalmente. D: línea perpendicular a la línea C y que corta en el punto en el que el cóndilo intersecta la cortical 

posterior E: línea paralela a la línea D que intersecta el punto más posterior de la línea de Blumensaat. F: visión de todas las marcas 

conjuntamente. G: colocación del punto de inserción del LPFM H: visión del fémur con la localización de los planos y el punto inser-

cional del LPFM. I: visión anteroposterior de los planos definidios por Schöttle, con el punto de inserción del LFPM. J: visión oblícua, 

de la que dispondremos intraoperatorioamente, de los planos de corte del método de Schöttle con el punto de inserción del LPFM[79].  

 

. 
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Osteotomías tibiales  
 

En 1983 el Dr. JP. Fulkerson describió la osteotomía más frecuentemente utilizada hoy en día 

para alteraciones rotacionales de tibia [84]. En esta osteotomía, el plano de corte discurre desde 

el borde posterolateral de la TTA al borde anteromedial de la TTA. De este modo, con el des-

plazamiento de la TTA sobre el plano de la osteotomía se combina en un mismo gesto quirúr-

gico la anteriorización descrita en 1963 por Maquet[85] y la osteotomía de medialización de 

Roux modificada y más conocida como osteotomía de Elmslie y Trillat[86] tras su publicación 

de 1964 para el tratamiento de la mala alineación femoropatelar. 

Estas osteotomías tienen una tasa de complicaciones no desdeñables, en forma de molestias de 

los tornillos (1% - 49% según la serie), complicaciones de la herida (0.4% -6.6% según la serie), 

necrosis cutánea (10%-34%), infección (1% en series de casos de baja evidencia científica), 

fracturas postoperatorias (0.7% -7.5% en general según la serie, con un aumento del riesgo si 

se asocia con distalización de la TTA), retrasos en la consolidación (18%-23% en función de la 

serie, aumentando hasta un 42% en caso de asociar procedimientos de distalización) y ausencia 

de consolidación (0.2%-2.4% en función de la serie y el tipo de osteotomía)[87-89]. 

Las osteotomías rotacionales de tibia son otra forma de corregir alteraciones de la alineación 

patelofemoral.  Respecto estas osteotomías, Dickschas y colaboradores reportaron un 12% de 

retraso de consolidación en su serie de 24 pacientes, que se resolvieron a los 5 meses (rango 4-

7 meses). Un paciente de 24 (4%) presentó neuroapraxia del ciático poplíteo externo y un pa-

ciente al que se le realizó una osteotomía de valguización presentó un inicio de síndrome com-

partimental que se resolvió tras la fasciotomía. Los resultados funcionales fueron excelentes en 

todos los pacientes, con una mejoría clínica significativa en el test de Lysholm (los valores 

medios prequirúrgicos de 56.7 aumentaron a 83.7 después de la cirugía), Japanese Knee Society 

(de 65.7 a 86.8), Tegner activity score (de 3.6 a 4.4) y VAS (de 7.3 a 2.6), de modo que el 88% 

de los pacientes se mostraban satisfechos y repetirían la intervención[56]. 

Las osteotomías a nivel tibial son relativamente sencillas de planificar, aunque complejas de 

ejecutar, sobre todo las multiplanares. La dificultad de la planificación de una osteotomía viene 

determinada por (1) la exactitud de los métodos de medición de los que disponemos, (2) la 

capacidad de predecir el efecto de la osteotomía sobre el valor de la deformidad, (3) el lugar en 

el que realizar la osteotomía.  
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En este sentido, las osteotomías tibiales son sencillas porque (1) la medición de la deformidad 

es relativamente sencilla debido a que la tibia es un hueso en el que el eje mecánico y el eje 

anatómico son muy similares, por lo que rotar en el plano axial 5˚ es fácil a partir de la tomo-

grafía computarizada, (2) por el mismo motivo, podemos predecir fácilmente el efecto que ten-

drá la osteotomía, siendo la principal dificultad la valoración de las consecuencias de la correc-

ción en el plano axial sobre los otros planos y (3) las ventajas y las desventajas de las distintas 

localizaciones de las osteotomías tibiales son conocidas y aunque cada cirujano puede tener 

ciertas preferencias, se conoce el comportamiento de cada una de las osteotomías.  

 

Osteotomías femorales  
 

Las osteotomías femorales difieren significativamente en este sentido. Presentan unos resulta-

dos excelentes cuando se realizan en los pacientes indicados[90] con tasas de complicaciones 

cualitativamente mucho menores que en las osteotomías tibiales[91], especialmente las osteo-

tomías subtrocantéreas [92].  

Sin embargo, su indicación es compleja por tres motivos fundamentales (1) la medición de la 

propia deformidad torsional femoral no está estandarizada lo que genera discrepancias en la 

magnitud de la rotación y por lo tanto, en la indicación de la cirugía, (2) el efecto de la osteo-

tomía practicada no es predecible, ya que el comportamiento entre osteotomía practicada y gra-

dos corregidos no es lineal, y es variable en función del método de medición utilizado, (3) no 

existe consenso sobre el origen de la deformidad femoral por lo que la realización de la osteo-

tomía desrotadora pura se deja a la elección del cirujano, sin haber una explicación clara del eje 

rotacional del fémur en esta deformidad.  

Todo ello hace que actualmente exista una gran confusión sobre las osteotomías desrotadoras 

femorales. Sin embargo, la correcta congruencia patelofemoral es el principal responsable de 

la homeostasis tisular patelofemoral y, por lo tanto, el principal mecanismo que previene la 

aparición de dolor patelofemoral. El tratamiento conservador o los gestos quirúrgicos sobre 

partes blandas a menudo son incapaces de compensar la carencia del sistema patelofemoral 

cuando existe una alteración rotacional del fémur lo que conlleva que el paciente acuda a múl-

tiples especialistas antes de encontrar la solución a su dolor.  
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Actualmente, el método más utilizado para la corrección de alteraciones torsionales femorales 

se basa en la realización de una osteotomía axial y la valoración intraoperatoria de visu de la 

rotación externa necesaria para mantener el eje longitudinal del pie en la dirección de la marcha. 

La limitación de esta forma de cálculo es que no permite estimar el efecto de la osteotomía, no 

permite planificar la cirugía ni permite calcular la osteotomía necesaria en las frecuentes defor-

midades torsionales combinadas femoral y tibial.  

 

 

El uso de la imagen 3D en la planificación quirúrgica en  

Cirugía Ortopédica 
 

La imaginería 3D ha sido una de las novedades más significativas del siglo XXI en Cirugía 

Ortopédica. Gracias a los avances en software 3D y a la popularización de esta tecnología en la 

segunda década del presente siglo, la tecnología 3D se ha hecho económica y sencilla, lo que 

la convierte en accesible, habiendo sido descrito como la IV revolución industrial en la genera-

ción de medicamentos y dispositivos terapéuticos[93].  

Por su recién estrenada accesibilidad, son decenas las aplicaciones que se han encontrado a esta 

tecnología tanto en cirugía ortopédica como en traumatología, desde la planificación quirúrgica 

a la generación de dispositivos médicos[94-102].  

Tras la expiración de la patente número US121329A, perteneciente a Stratasys hasta el 30 de 

Octubre de 2009, la tecnología de impresión 3D ha reducido su coste, lo que ha aumentado su 

popularidad y con ello el interés de decenas de compañías en producir impresoras 3D y software 

de diseño 3D sencillo y económico para la población general. Tal es así, que previo a 2010, las 

publicaciones presentes en pubmed/medline sobre impresión 3D sumaban un total de 63 mien-

tras que en el 2019, las publicaciones sobre impresión 3D sumaron un total de 2875. Este dato 

es un reflejo de las consecuencias que ha tenido el aumento de la accesibilidad de la imagen e 

impresión 3D en el desarrollo científico y cómo esta tecnología ha sido la llave para explicar y 

comprender problemas hasta ahora por resolver. 
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Existen decenas de mecanismos de impresión 3D. No obstante, no todas ellas son económicas 

y sencillas, por lo que no todas ellas son aplicables en los puntos de atención sanitaria conven-

cionales. En cirugía ortopédica, la impresión 3D ha permitido por una parte la generación de 

implantes custom made para cirugías complejas de reconstrucción y por otra parte, ha permitido 

la planificación quirúrgica basada en biomodelos a escala 1:1 de los pacientes. Aunque la ge-

neración de implantes personalizados supone un avance muy significativo, el número de pa-

cientes candidatos a beneficiarse de esta tecnología es bajo. Sin embargo, son muchos los pa-

cientes que se someten a intervenciones cuya planificación 3D sobre biomodelos ha demostrado 

reducir el tiempo quirúrgico, el sangrado, el uso de radioscopia intraoperatoria y el resultado de 

la cirugía, entre otros.  

La tecnología por deposición de material fundido (Fused Deposition Modeling (FDM)) y la 

tecnología de impresión 3D por estereolitografía (SLA) son, por su sencillez, las dos principales 

técnicas de impresión 3D en los centros de asistencia sanitaria, ya que ambas permiten la im-

presión de biomodelos a un precio muy bajo y de una forma sencilla.  

El precio de una máquina de impresión 3D basada en esta tecnología va desde los 200 euros las 

más económicas hasta varios miles de euros las más caras, siendo más que suficiente las má-

quinas más económicas para la generación de biomodelos. Por otra parte, el material fungible 

que utilizan ha reducido mucho el precio tras la popularización de su uso, siendo el precio 

aproximado de imprimir una fractura de meseta tibial de aproximadamente 1 euro. 

La tecnología por FDM presenta la ventaja de permitir imprimir objetos más grandes que la 

tecnología en SLA y ser una tecnología más sencilla, siendo el sistema de impresión 3D más 

frecuentemente utilizado a nivel doméstico y siendo un sistema ideal para la fabricación de 

biomodelos en centros sanitarios. Su principal inconveniente es que para la fabricación se uti-

liza como materia prima un termoplástico que cambia de estado sólido a líquido a aproximada-

mente 200˚C. Ello hace que la esterilización mediante sistemas de alta temperatura como el 

autoclave a 134˚ haya sido evitado para la esterilización de los biomodelos y su utilización en 

el campo quirúrgico. Se han planteados métodos alternativos de esterilización a baja tempera-

tura como el óxido de etileno, con buenos resultados de efectividad[103]. La principal limita-

ción de los métodos químicos de esterilización es la necesidad de estudios grandes que evalúen 

la efectividad y la interacción química del óxido de etileno con el ácido poliláctico, principal 

composición de los termoplásticos utilizados para la impresión por FDM.  
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La tecnología por estereolitografía, puede ser utilizada para la creación de biomodelos de mayor 

precisión y para la generación de guías de corte personalizadas. Además, la fabricación se rea-

liza por fotopolimerización de resina, por lo que son resistentes a las temperaturas del autoclave 

convencional. No obstante, son máquinas más complejas, con un volumen de impresión menor 

y que utilizan materiales tóxicos para la fabricación, por lo que su utilización en centros de 

asistencia sanitaria presenta mayores requerimientos, aunque sigue siendo una tecnología am-

pliamente accesible.  

Por todo ello, las impresoras 3D por FDM han sido las principales responsables de la conocida 

como cuarta revolución industrial, y ya no solo mediante la utilización de termoplástico fundido 

depositado por capas, sino porque su forma de fabricación se ha adaptado para la fabricación 

de matrices tisulares y la fabricación de los conocidos como órganos artificiales. La generación 

de protocolos de impresión 3D por FDM seguros y reproducibles es un paso fundamental para 

la aplicación de esta tecnología en los centros de asistencia sanitaria, para que la obtención de 

biomodelos personalizados pase a ser habitual en cualquier cirujano ortopédico. 
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El objetivo de la presente tesis es mejorar la planificación y ejecución quirúrgica de las osteo-

tomías desrotadoras femorales en el tratamiento del dolor anterior de rodilla secundario a la 

maltorsión femoral.  

Operar antes de operar. Esta es una de las máximas en cirugía ortopédica que refleja la impor-

tancia de una correcta indicación quirúrgica, entendiendo como planificación todo aquello que 

implica establecer a qué paciente se le debe proponer una osteotomía, de qué magnitud debe 

ser la osteotomía, a qué nivel debe ser la osteotomía y cómo podemos hacer la osteotomía con 

la menor tasa de complicaciones posible.  

La exploración clínica y las técnicas diagnósticas para identificar alteraciones torsionales de 

fémur son ampliamente conocidas. Es relativamente sencillo afirmar si el paciente que consulta 

tiene unos valores de torsión femoral normales o no, y existen decenas de artículos que definen 

cuáles son los valores normales de torsión femoral con cada uno de los métodos de medición 

descritos.  

Sin embargo, no existen exploraciones complementarias que permitan establecer la osteotomía 

necesaria para restablecer el valor normal de torsión femoral. Una osteotomía de 5˚, por ejem-

plo, no corrige 5˚ de torsión femoral. La corrección que se consigue depende del método de 

cálculo empleado y de la morfología femoral del paciente, ya que éstas condicionan los puntos 

de referencia utilizados para la medición y consecuentemente, el efecto de la osteotomía sobre 

el valor de la torsión femoral. Además, no existe ningún sistema matemático de predicción del 

efecto de la osteotomía sobre la torsión femoral, ya que las diferencias entre los métodos au-

mentan conforme aumenta la rotación, y con ello, el efecto de la osteotomía sobre los valores 

de torsión, tal como describieron Schmaranzer, F. y colaboradores[104].Por ello el método de 

corrección más frecuentemente utilizado es la evaluación clínica de la torsión femoral intraope-

ratoria tras la osteotomía, con las limitaciones de efectividad y reproducibilidad que ello com-

porta[105].  

Partimos de la premisa de que no podemos planificar las osteotomías desrotadoras como plani-

ficamos cualquier otra osteotomía en los planos axial o sagital. Son muchos los programas que 

permiten realizar osteotomías sobre una radiografía anteroposterior o lateral. La principal dife-

rencia entre las osteotomías coronales y sagitales y las osteotomías en la tercera dimensión 

(axial) es que no hay ninguna técnica de imagen radiográfica que permita evaluar el plano axial 

de un hueso en su totalidad. 
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Cuando tenemos una imagen anteroposterior de un fémur, por ejemplo, podemos planificar el 

efecto de una osteotomía valguizante diafisaria, por poner un ejemplo. Eso es gracias a que en 

una misma imagen podemos ver el plano anteroposterior de todo el fémur, sin interrupción. Lo 

mismo ocurre en el plano lateral.  

Sin embargo, en el plano axial, no hay ninguna técnica radiográfica que de un vistazo permita 

ver el plano axial en su totalidad. Con la evolución de la tecnología de imagen 3D, sí que po-

demos obtener un modelo tridimensional de un fémur completo, lo que es lo más similar a ver 

el plano axial en su totalidad, lo que permite simular una osteotomía y predecir su efecto (Figura 

11).  

 

 

 

Figura 11. (A): En el plano anteroposterior la medición de ángulos y la planificación de osteotomías (B) es relativamente sencilla 

porque podemos ver todo el fémur en una misma imagen. Esto también ocurre en el plano lateral (C): en el plano axial, podemos 

realizar mediciones basadas o bien en radiografías simples o, más frecuentemente, en cortes de tomografía, pero no vemos todo el 

fémur en un plano axial, sino la superposición de unos pocos cortes, por lo que aunque podemos realizar mediciones, no podemos 

simular osteotomías como en el plano anteroposterior (D): gracias al desarrollo de nuevas técnicas de imagen 3D, podemos obtener el 

biomodelo de un paciente y verlo en su totalidad desde cualquier plano del espacio, lo que permite no solo realizar mediciones en el 

plano axial sino también ver el efecto de éstas sobre nuestras mediciones previas. 

 

El primer objetivo para una correcta planificación 3D es describir un método de cuantificación 

de la torsión femoral que pueda aplicarse en un entorno 3D que permita la simulación de osteo-

tomías tridimensionales. Si, además, el software utilizado es de código abierto, aumenta signi-

ficativamente la accesibilidad respecto a los programas de planificación suscritos a licencia. 
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El segundo objetivo será describir una metodología que permita evaluar el eje de rotación de 

la deformidad en el fémur. Ello marcará la localización en la que la osteotomía debe ser reali-

zada para corregir la deformidad en su origen, y no corregir la deformidad mediante la genera-

ción de otra deformidad compensatoria.  

El tercer objetivo será describir un protocolo de impresión 3D de biomodelos mediante tecno-

logía de modelado por deposición fundida (FDM) que pueda ser esterilizado en autoclave con-

vencional a 134˚C. Con ello, se facilitaría la replicación de la planificación quirúrgica 3D du-

rante la cirugía, con la impresión del biomodelo del fémur del propio paciente intervenido de 

forma virtual y su introducción en el campo quirúrgico.  

El cuarto objetivo será describir un dispositivo que reduzca el riesgo quirúrgico mediante la 

protección de estructuras vasculares en peligro durante la intervención, mejorando la seguridad 

de la técnica.   

Con esta línea de trabajo, pretendemos utilizar las nuevas herramientas de imagen e impresión 

3D para la planificación y ejecución de las osteotomías desrotadoras femorales para el trata-

miento del dolor anterior de rodilla de una forma integral, desde la planificación a la ejecución, 

siendo la accesibilidad de los avances una de las prioridades. Por ello, los flujos de proceso, 

protocolos y dispositivos obtenidos durante la investigación son de código abierto y acceso libre 

bajo la protección de la licencia Creative Commons BY-NC-ND. 
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La maltorsión femoral es una causa reconocida de dolor anterior de rodilla (DAR) en pacientes 

jóvenes[106-110]. Por ello, las osteotomías desrotadoras femorales para la corrección de defor-

midades rotacionales femorales se utilizan cada día más con resultados esperanzadores [108-

111]. En este sentido, la medición precisa de la torsión femoral es esencial para el diagnóstico 

y para la planificación quirúrgica de las osteotomías, sobre todo para establecer la magnitud de 

la osteotomía necesaria. Sin embargo, no existe consenso sobre cuál de los múltiples métodos 

descritos para la medición de la torsión femoral es el más adecuado. En prácticamente todos los 

métodos, la referencia distal para la medición de la torsión es una línea tangente al margen 

posterior de los cóndilos femorales[63, 112-126]. Actualmente, la controversia se encuentra 

sobre dónde establecer los puntos de referencia anatómicos para definir la línea proximal que 

conforma el eje del cuello femoral. Debido a estas diferencias, existe gran variabilidad en la 

medición de la magnitud de la torsión femoral entre los diferentes métodos[104, 127]. 

Dos de los métodos basados en tomografía (2D-TC) más frecuentemente utilizados son el mé-

todo de Murphy[63] y el método de Weiner [125]. Los valores de torsión femoral observados 

con el método de Murphy son significativamente mayores que los detectados con el método de 

Weiner en pacientes con torsiones anormalmente elevadas, mientras que sus valores son simi-

lares en pacientes con valores menores de torsión[104]. Estas diferencias deben de ser tenidas 

en consideración a la hora de realizar el diagnóstico con un método o con otro, ya que un de-

terminado valor de torsión puede ser normal en un método y anormal en otro. Además, las 

diferencias en la magnitud calculada por cada método suponen un dilema para el cirujano a la 

hora de establecer los grados de corrección necesarios para restaurar la anatomía normal[128].  

El objetivo de este estudio es validar un nuevo método para cuantificar la torsión femoral en un 

entorno de imagen tridimensional (3D). Los programas de imagen 3D permiten la planificación 

quirúrgica de osteotomías, por lo que la relevancia clínica de este nuevo método de medición 

es que, si podemos medir la torsión femoral en un entorno tridimensional, podemos realizar 

osteotomías virtuales y calcular el efecto de cada una de las opciones sobre la deformidad ini-

cial.  
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Material y métodos  
 

Se incluyeron en el estudio todos los pacientes a los que se les realizó durante el año 2019 un 

angio-TC de miembros inferiores para el estudio de la permeabilidad del árbol vascular en el 

contexto de una arteriopatía diabética periférica. Una vez incluidos, se randomizaron mediante 

una tabla de números aleatorios (R-statistics 3.5.2, R-project.org) hasta alcanzar el tamaño 

muestral definido durante la fase de diseño del estudio (n=30). De forma retrospectiva, se ana-

lizó su historia clínica y se descartó patología de miembros inferiores. Aquellos pacientes que 

presentaron antecedentes de patología musculoesquelética en miembros inferiores fueron ex-

cluidos, y su lugar fue ocupado por el siguiente paciente seleccionado mediante la tabla de 

números aleatorios. De este modo, se definió la población de sujetos sanos.  

Para definir el grupo de sujetos sintomáticos, se registraron todos los pacientes con diagnóstico 

clínico y radiográfico de aumento de la torsión femoral. El criterio clínico para el diagnóstico 

fue la discrepancia entre la rotación interna y externa de cadera superior a 30˚ y para el criterio 

radiográfico se utilizaron los rangos de Normalidad de los métodos de Murphy y Weiner. Se 

seleccionó a los pacientes que disponían de TC de miembros inferiores solicitado independien-

temente del presente estudio y se incluyeron como grupo de sujetos sintomáticos. El tamaño 

muestral del grupo de sujetos sintomáticos fue de 4. Estos sujetos se utilizaron únicamente para 

el análisis de las diferencias entre sujetos sintomáticos y no sintomáticos. 

En el grupo de sujetos sanos, el protocolo de realización de la TC se basó en un escáner multi-

detector de 64 cortes (BrillanceiCT scanner, Philips Medical Systems) con el paciente posicio-

nado en decúbito supino. Se adquirió una imagen simple durante la fase arterial desde el cuerpo 

vertebral de T12 hasta los pies del paciente con la inyección de contraste intravenoso (Iomeron 

350 mg lodine/ml) a una dosis de 1.5 ml/Kg con un flujo de 4 ml/s que posteriormente se lavó 

con 40 ml de solución salina. Las imágenes fueron adquiridas a 120Kv y 220mAs, con un grosor 

de corte de 1mm con ventana de partes blandas. Este protocolo se definió para el estudio del 

árbol vascular del paciente y no se modificó en relación a su utilización en el presente estudio.   

En el grupo de sujetos enfermos el protocolo de adquisición del TC fue idéntico pero sin la 

administración de contraste yodado.  
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Método 2D-TC para el cálculo de la torsión femoral  

Para el cálculo de los ángulos de Weiner [125] y Murphy[63]  se utilizó el software GeoGebra 

4.4 (Geogebra, Salzburgo, Austria, 2013).  De acuerdo con el método de Weiner, se obtuvieron 

dos imágenes axiales para el cálculo de la torsión femoral. La imagen proximal se definió en la 

localización media del cuello femoral. La imagen distal se estableció en los cóndilos femorales. 

El ángulo formado entre el eje central del cuello femoral y la línea intercondílea posterior fue 

definido como la torsión femoral de Weiner (Figura 12). 

 

Figura 12. Representación esquemática de las referencias anatómicas utilizadas en el plano axial para el cálculo de la rotación femoral 

con el método de Weiner. El eje del cuello femoral se define con una línea paralela a la cortical anterior y a la cortical posterior del 

cuello femoral en un corte a nivel medio del cuello femoral. La línea distal se definió en la línea intercondílea posterior.   

Para el cálculo de la magnitud de torsión femoral mediante el método de Murphy, se obtuvieron 

3 imágenes axiales: a nivel del centro de la cabeza femoral, en el centro de la diáfisis femoral 

inmediatamente distal al trocánter menor y a nivel de los cóndilos femorales para definir la 

línea intercondílea posterior. Se dibujó una circunferencia en la cabeza femoral y otro en la 

diáfisis femoral. El cálculo del ángulo de Murphy se define con dos líneas: a nivel proximal, la 

línea que une el centro de la cabeza femoral con el centro de la diáfisis femoral a un nivel 

inmediatamente distal al trocánter menor y a nivel distal la línea intercondílea posterior (Figura 

13). 

 

Figura 13 Representación esquemática de las referencias anatómicas utilizadas en el plano axial para el cálculo de la rotación femoral 

con método de Murphy. 
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Dos radiólogos independientes midieron el ángulo de anteversión femoral utilizando el método 

de Weiner y el método de Murphy, para el cálculo de la variabilidad interobservador. A los 15 

días de la primera medición, los mismos radiólogos repitieron las mediciones, con lo que se 

calculó la variabilidad intraobservador de ambos métodos.  

De forma ciega a los resultados de la medición 2D-CT, dos cirujanos ortopédicos midieron la 

torsión femoral mediante el método 3D, para evaluar la variabilidad interobservador del mé-

todo. A los 15 días, los mismos cirujanos realizaron la medición 3D nuevamente, con lo que se 

calculó la variabilidad interobservador del método 3D.  

Método 3D 

Para el cálculo de la torsión femoral mediante el método propuesto se utilizó una guía 3D es-

pecíficamente diseñada para ello (Figura 14).  

 

 

 

 

La figura 15 y el Video 1 (código QR 1) explican cómo utilizar la guía para el cálculo de la 

torsión femoral. Esta guía es un archivo convencional con formato de estereolitografía (com-

puted assisted design ® .stl). Su tamaño es de aproximadamente 32 Kb y puede ser descargada 

de forma libre y ejecutada en cualquier programa de imagen 3D. La guía se diseñó mediante el 

programa Microsoft 3D Builder (Microsoft Corporation ® Redmond, Washington, USA ver-

sion 18.0.1931.0) y las mediciones se realizaron con el mismo programa.  

 

Figura 14. A: visión oblicua de la guía. Consiste en dos planos ortogonales, cada uno coloreado a intervalos regulares de 2 cm. B: 

visión lateral pura de la guía. C: imagen cefalocaudal (axial) de la guía. D: visión anteroposterior de la guía. E: visión global de la 

guía posicionada en el fémur proximal.  

La guía ha sido diseñada con intervalos de colores de 2 cm tanto en el plano axial como coronal para permitir su emplazamiento 

paralelo a las corticales anterior y posterior del cuello femoral en el plano coronal y en el plano axial. 
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Figura 15. Descripción del método. A: la guía se posiciona siguiendo el ángulo cérvico-diafisario en el plano coronal B: visión cefalo-

caudal de la guía antes de orientarla con el cuello femoral. C: misma visión que en la figura B pero mostrando los ejes rotacionales de 

la guía. Prácticamente cualquier programa de imagen 3D permite la rotación tridimensional de los objetos. Una vez la guía se ha 

posicionado como en la imagen C, el plano axial de la guía debe ser rotado hasta que la línea central es paralela a las corticales anterior 

y posterior del cuello femoral (Figura D). Las líneas amarillas y naranjas ayudan al posicionamiento de la guía paralela a las corticales 

anteriores y posteriores del cuello femoral en el plano axial. Las líneas púrpuras y verdes permiten ver que la guía está correctamente 

posicionada en el plano coronal.  

 

Las imágenes de TC fueron renderizadas para obtener el biomodelo 3D del fémur en formato 

.stl (3D Slicer ® version 4.6.2, 3D Slicer Organization - Meshmixer® version 3.5.474, Auto-

desk, San Rafael, California, USA)[129] Posteriormente el biomodelo del fémur se importó a 

un programa doméstico de imagen tridimensional (3D Builder) en el que se calculó su torsión 

femoral con el método descrito. En los casos en los que el cuello femoral no era recto, se esta-

bleció el eje del cuello en el centro del cuello a nivel subcapital y a nivel basicervical, locali-

zando la línea central de la guía uniendo ambos puntos.  
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Código QR 1. Descripción del método para utilizar la guía 

 

Análisis estadístico  

Un investigador independiente analizó los datos estadísticos utilizando R-statistics (R-statistics 

3.5.2, R-project.org) [130]. La distribución Normal de los datos se analizó utilizando el test de 

Shapiro-Wilk. Un valor β de 0.8 y un valor α de 0.05 fueron considerados para el cálculo del 

tamaño muestral. De acuerdo con la variabilidad publicada en estudios previos, una diferencia 

de 4 grados fue establecida como clínicamente significativa entre los métodos de medición[127, 

131]. Considerando estos datos, se definió el tamaño muestral de 30 pacientes como suficiente 

para no cometer errores de tipo II. 

Los valores de torsión femoral calculados utilizando los tres métodos fueron sometidos a un 

test de contraste de hipótesis para detectar diferencias significativas. El test de Kruskal-Wallis 

fue aplicado para aquellos datos en los que el comportamiento de los datos resultó ser No Nor-

mal mientras que el test de análisis de la varianza (ANOVA de doble vía y test de Bonferroni) 

se aplicó a los datos con comportamiento Normal. La magnitud de las diferencias entre los dos 

métodos 2D-TC se sometió a contraste de hipótesis entre los sujetos sintomáticos y los sujetos 

asintomáticos[132]. 

La correlación entre métodos fue analizada mediante el análisis de regresión de Pearson en 

aquellos datos con comportamiento Normal y con el coeficiente de correlación de Spearman en 

los datos con comportamiento No Normal[133]. 
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Para la evaluación de la concordancia intra e interobservador de los métodos, se utilizó el coe-

ficiente de correlación intraclase para los datos con comportamiento Normal y el diagrama de 

Bland-Altman para los datos con comportamiento No Normal[134].  

El estudio fue aprobado por el comité ético de la institución (2020-277-1). 

 

Resultados 
 

En el grupo de sujetos asintomáticos, las diferencias entre la primera y la segunda medición con 

el método 3D se comportaron de forma No Normal (Shapiro-Wilk p-valor=0.007), por lo que 

la concordancia se analizó mediante el diagrama de Bland-Altman, el cual mostró una reprodu-

cibilidad alta, con solo un 1% de las mediciones (2 mediciones) fuera del IC 95% (Figura 16). 

La mediana de las diferencias entre la primera y la segunda medición con el método 3D fue de 

0.195˚ (rango intercuartílico -1.13 – 2.85)) (Figura 16). 

En sujetos asintomáticos, las diferencias entre los dos cirujanos ortopédicos de la medición con 

el método 3D se comportaron de forma Normal (Shapiro-Wilk p-valor = 0.96), mostrando una 

fiabilidad de la medición alta, con valores de coeficiente de correlación intraclase de 0.937 y 

0.94 para cada uno de los cirujanos. La media de las diferencias en la medición entre ambos 

cirujanos con el método 3D fue de 0.13˚ (SD 2.21˚) y la mediana de – 0.17˚ (rango intercuartí-

lico -1.3˚ - (1.24˚)). En el gráfico de Bland-Altman, solo tres valores (2%) se encontraban fuera 

de los límites del IC 95% (Figura 16). La Tabla 6 muestra los valores de concordancia intra e 

interobservador de los tres métodos de esta serie.  
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Figura 16. Izquierda: Diagrama de Bland-Altman describiendo la concordancia interobservador del método 3D. Central: diagrama 

de Bland-Altman descriptivo de la concordancia intraobservador del método 3D. Derecha: diagrama de caja que muestra los valores 

de discordancia intraobservador.   

Diagramas de Bland-Altman: en rojo, intervalos de confianza al 95% (media ± SD). En violeta oscuro, agrupación de los datos dentro 

del 50% del valor de la media. En violeta claro, la agrupación de los datos dentro del 95% del valor de la media.  

 

Tabla 6. Izquierda: ICC intraobservador con el método de Murphy así como los métodos 3D y Weiner. El primer radiólogo 

consiguió una correlación entre ambas mediciones con el método de Murphy de 0.98, mientras que el segundo consiguió una 

correlación de 0.97. Para el método de Weiner, la correlación en el primer investigador fue de 0.97, mientras que fue de 0.92 

en el segundo. Derecha: ICC interobservador entre mediciones con los tres métodos de la serie. La correlación entre los dos 

radiólogos fue de 0.96 en la primera medición del método de Murphy y se mantuvo en la segunda medición. En el caso del 

método de Weiner, la concordancia interobservador en el primer intento fue de 0.88 mientras que en el segundo fue de 0.87. 

Para facilitar la comprensión, se muestran los valores de ICC en la Tabla 6, aunque algunos de los datos no se comportaron 

de forma Normal. Aunque sea incorrecto, la tabla se presenta de este modo para facilitar la comparación de las diferentes 

concordancias entre métodos.  
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La media de torsión femoral en el grupo de sujetos asintomáticos fue 13.81˚ (SD 8.74˚, 95% CI 

12.91˚ a 14.72˚, p-valor<0.001) y su comportamiento fue Normal (Shapiro-Wilk test p-va-

lor<0.001). La media de torsión femoral con el método 3D fue de 12.74˚ (SD 5.96˚ 95% CI 

11.67˚ a 13.82˚, p-valor<0.001), con el método de Weiner fue de 12.84˚ (SD 8.60˚ 95% CI 

11.28˚ a 14.39˚, p-valor<0.001) y con el método de Murphy fue de 15.87˚ (SD 10.68˚ 95% CI 

13.94˚ a 17.80˚, p-valor<0.001)(Figura 17). 

 

 

Figura 17. Diferencias en la cuantificación de la torsión femoral con los métodos de Weiner, Murphy y 3D.  

* Diferencias estadísticamente significativas. 

 

En sujetos asintomáticos, los valores con el método 3D fueron significativamente mayores que 

con el método de Murphy (p-valor<0.001). La media de las diferencias entre ambos métodos 

fue de 3.12˚ (95% CI 1.59 a 4.66). El mismo escenario se repitió entre el método de Weiner y 

el método de Murphy, donde las mediciones con el método de Murphy fueron significativa-

mente mayores con una media de 3.03˚ (95% CI -4.35 a -1.7 p-valor<0.001). No hubo diferen-

cias estadísticamente significativas entre el método de Weiner y el método 3D, con una media 

de las diferencias entre ambos métodos de 0.09˚ (95% CI -0.82 a 1.01, p-valor=0.84) (Figura 

17). 
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El análisis de correlación mostró un comportamiento lineal estadísticamente significativo entre 

las mediciones del método de Weiner y el método 3D (R-squared=0.65, p-valor<0.001). Esta 

relación de linealidad fue menos intensa entre los métodos 3D y el método de Murphy (R-

squared=0.36, p-valor<0.001) (Figura 18). 

 

  

Figura 18. A: Análisis de regresión lineal entre los métodos 3D y Weiner. B: Análisis de regresión lineal entre los métodos de 3D y 

Murphy. 

 

La tabla 7 muestra los datos de medición de torsión femoral con los tres métodos en pacientes 

con altos grados de torsión femoral (sujetos sintomáticos). Los valores del método de Weiner 

y del método 3D fueron similares y significativamente menores respecto los valores calculados 

con el método de Murphy.  

 

Tabla 7. La magnitud de las mediciones de la torsión femoral en pacientes sintomáticos con anterior dolor de rodilla secun-

dario a altos grados de torsión femoral. Debido a las radiaciones ionizantes necesarias para obtener un TC de fémur completo, 

el tamaño muestral fue limitado a 4 pacientes, que requirieron el TC para la planificación quirúrgica independientemente del 

presente estudio.  
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En el grupo de pacientes asintomáticos, los valores del ángulo de Murphy fueron estadística-

mente superiores a los valores del método de Weiner (media de las diferencias 3.28˚ SD 6.73˚, 

p-valor=0.012). En el grupo de pacientes sintomáticos las diferencias entre los valores de los 

métodos de Murphy y de Weiner fueron también estadísticamente significativas, con una media 

de las diferencias de 17˚, SD 5˚, p-valor <0.001). Las diferencias entre los métodos fueron 

significativamente mayores en el grupo de pacientes sintomáticos que en el grupo de pacientes 

asintomáticos (p valor < 0.01)(Figura 19). 

 

 

Figura 19. Diferencias entre los valores de los métodos de Weiner y Murphy en pacientes asintomáticos (control) y pacientes sintomá-

ticos. B: descripción visual de la relación entre los ángulos de Weiner y de Murphy. En amarillo se representa la línea intercondílea 

posterior. C: modelo de simulación de las diferencias entre métodos obtenida a partir de los datos de la serie. Debido al posicionamiento 

de la segunda línea del ángulo entre ambos métodos, la relación numérica entre los dos métodos es trigonométrica. Esto implica que 

cuanto mayor es la torsión femoral, mayores son las diferencias entre ambos métodos.  

* Diferencias estadísticamente significativas 
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Discusión  
 

El método 3D presenta altos valores de reproducibilidad y de fiabilidad, siendo un método efi-

caz y accesible para el cálculo de la torsión femoral en un entorno de imagen tridimensional 

cualquiera. A diferencia de otros métodos de cálculo 3D, este permite no solo la cuantificación 

de la torsión femoral, sino que además permite evaluar los efectos de una osteotomía desrota-

dora sobre la magnitud de la torsión femoral inicial (Video 2, Código QR 2). Por ello, la rele-

vancia clínica del presente trabajo es su contribución al establecimiento de la magnitud de la 

osteotomía necesaria para restablecer la morfología normal, siendo una metodología accesible 

al poderse aplicar con software libre.   

Código QR 2. Video 2, explicativo de cómo utilizar la guía para estimar el efecto de la osteotomía sobre la magnitud de la deformi-

dad inicial. La osteotomía puede repetirse las veces necesarias hasta alcanzar los valores normales, y el diseño de la osteotomía puede 

mejorarse hasta conseguir la morfología deseada, incluyendo osteotomías complejas triplanares.  

Se han descrito múltiples métodos para la medición de ángulos de torsión femoral, la mayoría 

de los cuales se basan en imágenes de 2D-TC[63, 113, 115, 116, 119, 120, 123-126]. En nuestra 

institución, la cuantificación de la torsión femoral se ha realizado clásicamente con el método 

de Weiner. Sin embargo, el método de Murphy ha sido utilizado durante los últimos años debido 

a la experiencia clínica de su superioridad en el diagnóstico clínico y la planificación preopera-

toria. Además, el método de Weiner en nuestra institución presenta mayor variabilidad en la 

medición, ya que las la localización del eje del cuello femoral presenta un mayor error que en 

el método de Murphy. En línea con las observaciones realizadas por otros autores[104], este 

estudio observa que las diferencias entre los métodos de Murphy y Weiner son mayores en 

pacientes con diagnóstico clínico de torsión femoral anormalmente alta.  
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Los datos de la serie actual muestran que las diferencias en la torsión femoral entre los métodos 

de Weiner y de Murphy aumentan desde los 3˚ en pacientes con torsiones femorales normales 

hasta 17˚ en pacientes con alteraciones torsionales femorales. Dicho de otra forma, cuanto ma-

yor es la torsión femoral, mayores son las diferencias entre estos dos métodos. Por la disposi-

ción de las referencias anatómicas de estos métodos, la relación de las diferencias entre ambos 

no es lineal, sino que guardan una relación trigonométrica, lo que dificulta estimar el efecto de 

una osteotomía sobre ambos valores de torsión femoral.  Esta problemática puede ser resuelta 

mediante la cuantificación de la torsión con el método 3D propuesto antes y después de la si-

mulación de la osteotomía.  

Este método, sin embargo, no es el primer método 3D descrito. Em 1998, Sugano et al reco-

mendaron la utilización de métodos 3D para evaluar la rotación femoral[64]. Desde entonces, 

se han descrito múltiples formas para la cuantificación de la rotación femoral mediante tecno-

logía 3D[112, 114, 117, 118, 121, 122, 135]. En nuestro método 3D, definimos el centro del 

cuello femoral como una línea equidistante a todos los puntos de la cortical anterior y posterior 

del cuello femoral, de forma similar a como lo hizo Weiner[125], aunque en un entorno tridi-

mensional. La alta correlación intra e interobservador del método permiten afirmar la reprodu-

cibilidad y accesibilidad del método, siendo además aplicable en cualquier plataforma 3D, in-

cluyendo las plataformas domésticas de libre acceso.  

Los métodos de cálculo 3D descritos en la bibliografía actual presentan dos grandes limitacio-

nes, que la convierten en inaccesible y por lo tanto, poco aplicable. En primer lugar, requieren 

software específico para el cálculo de la torsión, como por ejemplo el sistema EOS-edge (EOS 

Imaging SA, Paris, France)[112], el sistema Virtual Place-M (Medical Imaging Laboratory, 

Tokyo, Japan)[135] o el sistema SOMA (Stryker Orthopedic Modeling and Analytics sys-

tem)[114], entre otros, lo que aumenta el coste y dificulta la implantación. En segundo lugar, 

este software permite fundamentalmente la medición de la torsión femoral, pero no permite 

diseñar la osteotomía a placer, y si lo permite, requieren conocimientos avanzados de progra-

mación y diseño 3D, lo que dificulta su utilización en la vida diaria de un cirujano ortopédico. 

Una de las principales limitaciones del método propuesto es que es más laborioso que el resto 

de métodos TC-2D de medición de torsión femoral. Además, para la adquisición de la imagen 

3D se requiere una mayor dosis de radiación ionizante. Cabe mencionar que el tamaño muestral 

de nuestro trabajo es limitado, sobre todo en cuanto al grupo de sujetos sintomáticos. Ello se 

debe a que previo a la realización de un estudio a gran escala, se debe evaluar la efectividad del 
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método, para evitar radiaciones ionizantes innecesarias en el caso de que el método no sea de 

utilidad.  Sin embargo, el tamaño muestral obtenido ha permitido detectar diferencias de signi-

ficación estadística, lo que implica la ausencia de error de tipo II por falta de potencia. Además, 

el tamaño muestral del presente estudio se aproxima al tamaño muestral de trabajos previos con 

objetivos similares[63, 119, 123, 126]. La limitación más significativa del trabajo es la necesi-

dad de estudios prospectivos que confirmen que los resultados obtenidos en pacientes reales 

son similares a los planificados con el método propuesto.  

El menor coeficiente de correlación intraclase observado con el método 3D podría ser debido a 

que durante la orientación de la guía 3D existe mayor variabilidad que durante el trazado de la 

línea proximal del método de Murphy. Esta condición se produce también en los métodos que 

utilizan el centro del cuello femoral como referencia y no el centro de la cabeza femoral, como 

el método de Weiner[127]. El motivo de haber recreado el método de Weiner en el método 3D 

propuesto es la mayor simplicidad para su colocación en un entorno 3D. Sin embargo, es posible 

que el establecimiento de unos puntos más claros de posicionamiento de la guía aumente su 

reproducibilidad, siendo necesario más estudios que confirmen esta nueva hipótesis.  

Conclusión  
 

El método que presentamos en este trabajo permite la cuantificación de la torsión femoral de 

una forma fiable y reproducible, a la vez que ofrece la posibilidad de cuantificar el efecto de la 

osteotomía desrotadora femoral sobre la torsión femoral de una forma accesible durante la pla-

nificación preoperatoria.  
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En el segundo trabajo, para reducir el riesgo de que los resultados obtenidos en el trabajo ter-

cero[136] fueran debidos a la metodología utilizada, realizamos un análisis de la magnitud de 

los errores acumulados durante la obtención y manipulación de las imágenes durante el pro-

ceso[140], y que probara la idoneidad del método.  

Si la asimetría intrapersonal es similar a las diferencias encontradas al analizar un fémur malro-

tado con la imagen especular del fémur contralateral sano, es porque en realidad, las diferencias 

entre el lado sano y el patológico se han creado durante el proceso de manipulación de la ima-

gen, y no por la propia rotación. Ello implicaría que la utilización del método de Hausdorff-

Besicovitch sobre la imagen especular del lado sano para identificar el origen de la deformidad 

es metodológicamente incorrecta.  

Durante la manipulación de la imagen, se puede alterar el biomodelo, de modo que se generen 

diferencias entre el biomodelo del lado sano y el del lado patológico, que realmente no existen 

en el paciente. Es por ello que el error que realmente nos interesa conocer es la asimetría 3D 

intrapersonal. 

Para ello, se descompusieron las diferencias encontradas entre ambos biomodelos en los errores 

producidos durante (1) la obtención del modelo 3D, (2) el proceso de alineación manual y (3) 

las diferencias debidas a la propia asimetría del paciente[140]. De este modo, la asimetría in-

trapersonal sería el resultado de sustraer a las diferencias encontradas entre ambos biomodelos, 

los valores debidos al error realizado durante la obtención del biomodelo y el error realizado 

durante la alineación manual. El resto de pasos afectan igualmente en ambos biomodelos (ad-

quisición del TC y selección de la ventana de blancos para la obtención del biomodelo) por lo 

que no es necesario aislarlos.  

Uno de los puntos característicos del presente trabajo[140], y diferencial del resto de trabajos 

existentes sobre análisis de la deformidad, es el uso de la alineación manual. Aunque es una 

fuente de error, la alineación manual es un factor fundamental para el análisis del origen de una 

deformidad ya que, tal como describimos en este artículo[140], los métodos de alineación au-

tomática permiten establecer la diferencia media entre dos estructuras, pero no permiten saber 

de qué modo ni con qué referencias anatómicas se han alineado ambas estructuras. Por ello, la 

asimetría intrapersonal no puede ser analizada, al no conocer de qué modo se han comparado 

las estructuras.  
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La imagen especular del lado sano como referencia, ha sido utilizada frecuentemente en trau-

matología para el doblaje de la placa de osteosíntesis previo a la cirugía y en la reducción indi-

recta de las fracturas. Asimismo, ha sido utilizada también para la creación de prótesis perso-

nalizadas, replicando la imagen especular del lado sano. Es por ello que este trabajo permite, 

(1) definir el error cometido durante el uso de herramientas manuales de alineación 3D en un 

programa de código abierto, (2) definir la asimetría intrapersonal normal y evaluar los resulta-

dos de trabajos que utilicen esta metodología y (3) definir el error esperable al utilizar la imagen 

especular del lado contralateral como referencia en cirugía de reconstrucción.  
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Abstract: Background: Mirroring the image of the affected side is a widely used technique for surgical
planning in orthopedic surgery, especially for fractures and custom-made prostheses. Our objective
is to evaluate the three-dimensional symmetry of the femurs using finite element analysis and
manual alignment. Methods: Using the computed tomography of 15 patients without lower limb
pathology, 30 3D biomodels of their femurs were obtained. The error obtained through image
manipulation was calculated and broken down into a rendering error and a manual overlay error.
The Hausdorff–Besicovitch method was applied to obtain the total asymmetry. The manipulation error
was theb subtracted from it to obtain the intrapersonal asymmetry. Results: The mean intrapersonal
asymmetry was 0.93 mm. It was obtained by subtracting the error derived from rendering and
alignment of 0.59 mm (SD 0.17 mm) from the overall mean error of 1.52 mm (SD 1.45). Conclusions:
Intrapersonal femoral asymmetry is low enough to use the mirror image of the healthy side as
a reference for three-dimensional surgical planning. This type of planning is especially useful in
deformity surgery when the objective of the surgery is not to restore only one specific parameter but
to obtain a general functional morphology when a healthy contralateral femur is available.

Keywords: femoral torsion; femoral anteversion; femoral maltorsion; CT; 3D-CT; osteotomy; patellofemoral

1. Introduction

1.1. Background

Preoperative planning in orthopedic surgery and trauma reached a new height with the revolution
that 3D imaging brought on. New software programs allow for the management of 3D images in an
economical and simple way. It has made for the routine use of this technology in many orthopedic
surgery and trauma departments worldwide. Custom-made prosthetic implants [1–3], pre-modeling
of osteosynthesis plates [4–6], and preoperative planning [7,8] are some of the uses of 3D technology in
orthopedic surgery and trauma. In practically all of them, the use of a mirror image of the healthy side
is taken to establish the working normal for each patient [9,10]. In other words, it is the morphological
aim that we seek to achieve with corrective surgery.

Although some authors have observed that both femurs of an adult are symmetrical [11],
others have found a clear asymmetry between the two [12,13]. This has clinical implications in regards
to the use of the contralateral femur as a reference standard when going about surgical planning.
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This asymmetry will be at fault for the error that we generate when using the mirror image of the
healthy side as a reference in three-dimensional surgical planning. The asymmetry between the two
femurs may be a consequence of an underlying unilateral pathology or the method used to assess
symmetry. Our working hypothesis is that if we ignore these biases by including only those patients
with no previous history of documented pathology in the lower limbs in our study and using a proven
method of evaluating the similarities of volumetric structures, both femurs of the same person will be
symmetrical. For this study, we used the Hausdorff-Besicovitch method [14], which is widely used in
engineering to evaluate the morphological discrepancy between two bodies in a three-dimensional
workspace. The objective of this study is to evaluate the symmetry of both femurs in adults to
determine the error made when using the healthy side as a reference in the planning of derotational
femoral osteotomies.

1.2. Rationale

Intrapersonal 3D symmetry in the femur has been widely analyzed using automatic alignment
and rendering tools. These tools align two femurs as perfectly as they can, but we cannot know the
alignment points used during the comparison. Therefore, it is not useful to analyze the core of rotation
in femoral maltorsion.

This is the first study to analyze the intrapersonal symmetry of the femur using a manual alignment
tool based on the anatomic definition of femoral anteversion. For this reason, when both femurs are
properly aligned manually, we can be sure that the differences found are due to the intrapersonal
asymmetry and are not modified by the automatic alignment tool. This explains the discrepancies
between the degrees of asymmetry found in other studies, finding a solution and an explanation for all
of them.

2. Experimental Section

To quantify the asymmetry between a femur and the mirror image of the contralateral side
in millimeters, the process started with angio-CTs performed in diabetic patients for the study of
peripheral vascular disease and excluded those with a previous history of documented osteoarticular
pathology in the lower limbs.

The population included in the study was considered normal due to the absence of clinical findings
in the retrospective review of their medical histories and the normal values of the cervico-diaphyseal
angle and femoral rotation angle. To evaluate the intrapersonal cervico-diaphyseal angle differences.
a Wilcoxon analysis was applied and their differences were assumed statistically significant when
the p-value was higher than 0.05. To evaluate the intrapersonal femoral rotation, Murphy’s method
was used [15] and the Wilcoxon analysis was selected to analyze the intrapersonal differences
between both femurs, considering a p-value higher than 0.05 to be statistically significant. The mean
cervico-diaphyseal angle on the right side was 126.26◦ SD 6.21◦ IC95% (122.95–129.57◦ p-value < 0.01)
and on the left side, the mean cervico-diaphyseal angle was 125.73◦ SD 5.98◦ IC95% (122.54–128.92◦

p-value < 0.01). The mean intrapersonal differences on the femoral cervico-diaphyseal angle was 2.4◦

SD 1.88◦ IC 95% (1.35–3.44◦ p-value < 0.01), and these differences were not statistically significant
(p-value > 0.05). The mean femoral torsion on the right side was 19.27◦ SD 7.41◦ IC95% (14.5–23.98◦

p-value < 0.01) and on the left side, the mean femoral torsion angle was 16.27◦ SD 7.18◦ IC95%
(11.7–20.83◦ p-value < 0.01) The mean absolute intrapersonal difference on femoral rotation was 4.45◦

SD 3.17◦ IC 95% (2.32–6.58◦ p-value < 0.01), and these differences were not statistically significant
(p-value > 0.05). According to the data, the patients were considered normal patients.

The 3D biomodel of both femurs was rendered to obtain the volumetric values with the Threshold
Effect tool based on the Hounsfield units and using the same value for both femurs (3D Slicer® Harvard
Medical School, Massachusetts MA, USA). Subsequently, elements other than the femur (pelvis, arteries,
patella, and tibia) were removed using MeshMixer (Autodesk Inc®, San Rafael, California CA, USA)
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without making additional solidification corrections or defect closure to avoid the errors associated
with post-rendering modification.

Next, the mirror image of the left side was made using 3D Builder (Microsoft Corporation®,
Washington WA, USA) (Figure 1). Both femurs were aligned, taking the horizontal plane as the neutral
reference plane and marking the contact points of the femoral condyles and the trochanteric mass
with the horizontal plane. These points are the one of the most popular references used by anatomists
while studying femoral anteversion in cadaveric specimens and they can be easily reproduced in 3D
programs. This was done to establish easily reproducible reference points for manual alignment of
both femurs, saving the images in the stereolithography (.stl) format (Figure 1, Video S1).

Figure 1. Steps to obtain the model and its alignment. (A) The 3D biomodel is obtained from the
tomography, from which the right (blue) and left (red) femur are isolated to subsequently perform the
mirror image of the left side. (B) Alignment with the horizontal of the femur and marking the reference
points for subsequent alignment. To establish a common horizontal plane to all the points that will be
used during the manual alignment, the table top method was used [16]. (C) Result after superimposing
both femurs and the histogram with the differences of the anatomical points compared.

Finally, the images of the right femur and the specular image of the left femur were imported into
the MeshLab program (Visual Computing Lab®, Institute of the National Research Council of Italy,
Pisa, Italy) and manual alignment of both femurs was performed using the marked contact points with
the horizontal plane of the previous step [17]. Once the femurs were aligned, the Hausdorff-Besicovitch
method of analysis was applied to calculate the mean of the differences, the maximum difference,
and its variability between the two femurs [14].

The sample size was established in 30 biomodels based on a β error of 0.2, a significance value of
p < 0.05, a standard deviation of 7 mm, and an accuracy of 5 mm [18].
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We must bear in mind that when the method Hausdorff-Besicovitch is applied in the described
process, there are three steps in which an error with the process itself can be generated. Erroneous
rendering can come about that generates a discrepancy between both femurs without actually being
a discrepancy. An error can also be generated when the two femurs are manually aligned. For this
reason, when the Hausdorff-Besicovitch method was applied to the comparison, the discrepancy
between structures that we objectified was due to the sum of all the errors included in the process,
the rendering error, the alignment error, and the error due to the patient’s own asymmetry. To obtain
the error simply dur to asymmetry, the alignment error and the rendering error was added together
and then subtracted from the total error that we got during the comparison.

To quantify the alignment error, the 15 right femurs were rendered once, and the biomodel was
obtained by following the steps previously described (Figure 1, Video S1). Subsequently, the right
femur was aligned over the same right femur, and the discrepancy between the two femurs was
calculated using the Hausdorff-Besicovitch method. If the alignment was perfect, no difference would
be seen since it was the same patient and there was no anatomical variability as the alignment was
made with a biomodel of the very same femur. Thus, there were no differences in rendering since it
was the same. In this way, the average error attributable to the manual alignment process was acquired.
To calculate the rendering error, the same CT was rendered in duplicate to obtain two biomodels of the
same femur. This was done on the 15 right femurs to obtain 15 pairs of femurs. Once the two biomodels
of the same femur were obtained, they were aligned, and their discrepancies were analyzed with the
Hausdorff-Besicovitch method. The discrepancy would be the result of the sum of the rendering and
alignment errors, since the asymmetry error did not exist, as it was the same femur from the same
patient. Because the value of the mean alignment error was obtained in the previous step, the expected
average error attributable to the rendering was given when we subtracted the average error obtained in
this step from the average alignment error. This process was carried out on 15 patients, and the mean
rendering error was taken as the mean error of the 15 measurements. Once the isolated values of these
errors were obtained, they were subtracted from the mean error obtained in the comparison between
the right femur and the mirror image of the left side to isolate the difference due to asymmetry.

The Hausdorff-Besicovitch method evaluates asymmetry in millimeters. To convert the millimeters
of difference to degrees, the length of the femoral neck was calculated and the conversion to degrees of
the error produced was obtained (Figure 2)

Figure 2. Extrapolation of the error in millimeters calculated with the Hausdorff-Besicovitch method in
degrees of femoral anteversion using Murphy’s method [15]. Line C, in red, represents the magnitude
of the error. Line B represents the femoral neck, whose value can be calculated. After calculating
the length of the femoral neck, it acts as a hypotenuse of a right-angled triangle whose right angle is
represented between lines C and A. Therefore, the sine of angle B–A is obtained by dividing the value
of length C/length B, whose data are known. Therefore, it converts the error in millimeters into angles
of error to be able to test the hypothesis with the degrees of errors produced, taking the population
mean as a reference.

The study was approved by the ethics committee of the institution (2020-277-1).
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3. Results

The mean alignment error was 0.32 mm, the SD was 0.22 (95% CI 0.19–0.44 mm, p-value < 0.01),
and the mean of the maximum alignment error was 1.34 mm SD 1.02 mm (95% CI 0.77–1.91 mm
p-value < 0.01) (Figures 3 and 4).

Figure 3. Average and maximum error in the alignment step (A); average and maximum error in
millimeters in the rendering step (B).

Figure 4. Table of the results. (A) Measurement of the intrapersonal cervico-diaphyseal angle
asymmetry. (B) Measurement of the femoral torsion using Murphy’s method. (C) Representation of
the measurement of the intrapersonal 3D asymmetry.
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The mean rendering error was 0.59 mm, the SD was 0.17 mm (IC95% 0.37–0.8 mm p-value < 0.01),
and the mean maximum error was 6.63 mm SD 2.12 mm (95% CI 4–9.27 mm p-value < 0.01) (Figures 3 and 4).

The mean total error between a femur and the mirror image of the contralateral side after the
process was 1.52 mm SD 1.45 mm (95% CI 0.71–2.33 mm p-value < 0.01), and the mean maximum error
was 8.5 mm SD 2.89 mm (95% CI 6.94–10.15 mm p-value < 0.01) (Figure 4). The mean error due to
asymmetry was calculated at 0.93 mm, subtracting the rendering error and alignment error from the
total error (Figures 4 and 5).

Figure 5. (A): Maximum mean error and total mean error between a femur and the mirror image of
the contralateral side. These errors include the skewness error, the rendering error, and the alignment
error, intrinsic to biomodel processing. (B) Interpersonal variability (represented as the mean of the
differences in the femoral version of the patients, with respect to the series mean) and intrapersonal
variability (represented as the mean of the differences in the femoral version of the patients, with
respect to their contralateral side with the described method). (C) Representation of the contribution to
the total error of the alignment error and the rendering error.

The mean of the intrapersonal differences of the femoral version evaluated with the described
method were 1.13◦ SD 1.06◦, while the interpersonal variability of the femoral version was 5.2◦ SD 3.49,
this difference being statistically significant (p-value < 0.01). This implies that the error made when
restoring the femoral version of a subject, using the population mean as a reference, was greater than
the error made using the described method (Figure 5).

The described method evaluated an average of 891.730 anatomical references in each of the
comparisons, the minimum value of the references being 260.685 points.
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4. Discussion

The main finding of this study was that there is a high degree of similarity between the right and
left femur in a healthy adult. The mean overall asymmetry between the two femurs of the same patient
is, on average, approximately 1 mm, with the mean maximum asymmetry being 8 mm. Translated
into angles, we would restore the normal anatomy for that patient with a total mean margin of error
of 1◦ of femoral anteversion and an approximate maximum mean error of 5◦ if we were to use the
healthy side as a reference for correction in a unilateral derotational femoral osteotomy. This confirms
the initial hypothesis of the work and contributes new ways of using the three-dimensional image for
preoperative planning of femoral torsional deformities.

Virtual three-dimensional osteotomies on the pathological side can be planned up to the point of
getting its three-dimensional structure to be identical to the mirror image of the healthy side [19–21].
If we were able to sculpt an anteverse femur until it was identical to the mirror image of its healthy
contralateral side, we would know that we have obtained a femur very similar to what the patient
should have had from this data. There would be an average error of 1 mm in any of the points of its
entire structure. Until now, preoperative planning has been based on the restitution of some of the
morphological parameters, for example femoral anteversion of the femur. With this new system, nearly
900,000 anatomical points were computed in each planning process, which increased the accuracy of
the correction and allowed for a restitution ad integrum of the morphology that the patient should
have had without a pathology.

Currently, there is controversy surrounding symmetry between the two sides. Authors, such as
Eckhoff et al. [13] and Dimitrou et al. [12], defend the existence of an approximate difference of 5◦ in
femoral anteversion using three-dimensional technology to assess the angle of femoral anteversion.
On the other hand, authors, such as Bakhsayesh et al. [11], use 3D global morphological assessment
systems and argue that this symmetry is not so great. The reason for this discrepancy is that global
volumetric assessment tools, like the one used in this study, assess a large number of asymmetry points,
including the entire femur. Therefore, in cases in which the majority of the asymmetry is concentrated
on a specific point of the femur (in the neck, for example), the total asymmetry is reduced by including
points with less asymmetry, such as the diaphysis or the femoral condyles in the comparison.

In line with previous studies, most of the femoral rotational deformity was located at the level of
the femoral neck. Our data allowed us to explain the discrepancy between the published asymmetry
studies. By aligning both femurs on the horizontal plane, we obtained a mean maximum discrepancy
of approximately 5◦ that was related to the proximal femoral asymmetry described by other authors,
as well as a total mean difference of approximately 1◦ by including the diaphysis and distal femur in
the evaluation.

Therefore, the use of specular imaging of the healthy contralateral side with manual alignment is
a useful tool for analyzing the origin of deformity and osteotomy planning (Figure 6). Combining this
tool with the new three-dimensional tools for measuring the femoral anteversion angle, the planning
of both the site and the magnitude of the osteotomy can be optimized.
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Figure 6. Changes in asymmetry pattern between manual and automatic alignment methods (Autodesk
Netfabb 2019, Autodesk, California CA, USA). (A) General view of both femurs manually aligned.
The right femur is in grey and the left femur is in orange, both overlapped. (B) Asymmetry pattern
between two femurs manually aligned. The differences between both femurs are represented in a
color code that is referenced in the lateral bar. The intensity of the blue and red colors represents
the magnitude of the positive and negative differences between both femurs, respectively. The green
color represents the absence of differences. (C) Histogram of the behavior of the differences between
two femurs manually aligned. (D) Asymmetry pattern between two femurs automatically aligned.
The main limitation of the automatic alignment method is that we cannot know in which position
the software has aligned both femurs, and, consequently, it is not useful to analyze the origin of
the deformities. (E) Histogram of the behavior of the differences between two femurs automatically
aligned. Histograms are shown just as a visual explanation of the discrepancy on the distribution of the
differences between the two alignment modes, but it is not the aim of this work to evaluate which of
the method is the best, since, depending on the purpose, the method of choice can vary. However, it is
a simple way to show how the alignment method can modify the interpretation of the results.

Limitations

The main limitation of this method is the low prevalence of unilateral femoral torsional deformities.
On the other hand, it is not uncommon to see patients with an abnormally high bilateral femoral
anteversion and unilateral symptomology. In these cases, due to ignorance of the etiopathogenesis
of pain, one cannot be sure of the clinical resolution of pain in the symptomatic limb by using the
asymptomatic side as a morphological reference. Therefore, we usually prefer to return the anteversion
values to mean population values without being sure that this will produce a clinical resolution. At the
method level, the error produced during obtaining the biomodel could not be completely, even though
the isolated asymmetry was less than 1 mm. It could be reduced by obtaining higher resolution
tomography images. However, even considering the error derived from the image manipulation
process, the total error was less than the error that was produced when considering the population
mean for the restitution of the femoral version angle. Consequently, it is not clinically necessary to
obtain better CT resolution than that which is normally used.

Another limitation of the study is that the CTs were analyzed retrospectively from a group of the
population that carried out a CT due to a different situation, and the clinical information was obtained
retrospectively. Nevertheless, we did not find differences in cervico-diaphyseal or femoral torsion
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angles between the right and left sides; therefore, we must assume that the asymmetry found in our
data was the asymmetry that we could find in the normal population.

Finally, we must highlight that manual alignment tools have an intrinsic intra and interobserver
variability. Even if comparing manual and automatic alignment tools is not the aim of this work,
it must be considered when analyzing the results, taking into account that the intra or interobserver
agreement could modify the intrapersonal asymmetry according to the confidence interval expressed
in the results. To evaluate the interobserver agreement, more studies that analyze this point specifically
are needed.

5. Conclusions

The Hausdorff-Besicovitch method, widely used in engineering to assess the morphological
discrepancy between two bodies in a three-dimensional space, is an accessible preoperative planning
methodology in surgery for femoral torsional deformities. It makes an anatomical restitution practically
identical to what the patient should have had, with a medically insignificant mean error, in the absence
of a pathology. A symmetry between both femurs has been seen that supports the use of the contralateral
femur as a model for preoperative 3D planning.

Supplementary Materials: The following are available online at http://www.mdpi.com/2077-0383/9/11/3546/s1.
Video S1: Explanation of how the comparison between two femurs is done and the method used to analyze the
intrapersonal volumetric asymmetry.
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Una vez propuesto un método que nos permita definir los grados de osteotomía necesarios para 

realizar la corrección, nos planteamos la segunda cuestión: dónde deberíamos realizar la osteo-

tomía[136]. La perfecta corrección de una deformidad se realiza con una osteotomía en el ori-

gen de esta deformidad. De lo contrario, corregimos la deformidad a partir de la generación de 

una doble deformidad compensada, lo cual puede ser clínicamente relevante o no.  

Por lo tanto, para definir la localización de la osteotomía, debemos establecer primero dónde se 

origina la deformidad. ¿Cuál es el origen de la deformidad rotacional femoral? 

Un criterio fundamental para definir el origen de la deformidad es tener una referencia de la 

estructura normal. En anatomía humana, una forma de obtener cuál debería ser la forma normal 

de una estructura ósea es compararla con el lado sano. En patología torsional femoral, esto es 

difícil de encontrar, ya que las alteraciones rotacionales femorales generalmente son bilaterales, 

y aunque la sintomatología sea unilateral, el fémur suele presentar alteraciones torsionales en 

ambos lados. No obstante, existen casos, como el mostrado en el presente trabajo, en el que la 

deformidad se encuentra solo en uno de los lados, tanto a nivel clínico como a nivel de los 

valores de torsión femoral, que se encuentran dentro del rango de Normalidad para el método 

empleado.  

El segundo trabajo que presentamos en esta memoria utilizó una herramienta muy conocida en 

ingeniería para la evaluación de la precisión de duplicación de objetos por parte de máquinas 

industriales, que es el método de Hausdorff-Besicovitch. Este método se ha utilizado amplia-

mente para identificación facial, reconocimiento de huella dactilar o evolución de la morfología 

de tumores cerebrales, entre otros, y se basa en el cálculo de las discrepancias de forma entre 

dos objetos[137-139].  

Para ello, obtuvimos el modelo 3D de ambos fémures de un paciente con alteración torsional 

unilateral, y realizamos la imagen especular del lado sano. Posteriormente superpusimos el fé-

mur patológico con la imagen especular del fémur sano del mismo paciente. Aplicamos el mé-

todo Hausdorff-Besicovitch y analizamos comportamiento de la asimetría.  

Las conclusiones del trabajo presentado fueron: (1) la deformidad rotacional tiene su origen a 

nivel supracondíleo, afectando la rotación a la diáfisis y al fémur proximal, (2) la variación 

anatómica a nivel diafisario es prácticamente despreciable a nivel clínico, por lo que aunque la 

deformidad afecte a la diáfisis, podemos no corregir esta deformidad en la osteotomía, (3) la 

deformidad clínicamente relevante se encuentra proximal al trocánter menor, (4) el eje rotacio-

nal de la torsión femoral sigue el eje longitudinal diafisario femoral, pasando este eje rotacional 
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por la base del cuello femoral y (5) siempre que la osteotomía se realice perpendicular al eje 

longitudinal diafisario femoral, corregirá la deformidad del cuello femoral independientemente 

de que se realice a nivel supracondíleo, diafisario o intertrocantéreo.  

Este trabajo nos permitió definir lo que hemos denominado como teoría del palo de hockey, por 

su similitud funcional. La principal limitación de este trabajo es que, debido a la excepcionali-

dad de las alteraciones torsionales unilaterales, el análisis se ha razonado a partir de los datos 

de un único paciente.  

En el caso en el que nos basamos, se cumplieron tres criterios para considerar que la deformidad 

se presentaba de forma unilateral (1) la exploración clínica era de significación patológica en 

solo uno de los lados, (2) las mediciones radiográficas de la torsión femoral estaban por encima 

de la normalidad únicamente en el lado sintomático y (3) la osteotomía desrotadora externa 

produjo la resolución completa de la sintomatología, sin que el fémur sano presentara sintoma-

tología tras 2 años de evolución. Por ello, consideramos el diagnóstico de maltorsión femoral 

unilateral como cierto. 

Una forma de compensar los errores relacionados con el bajo tamaño muestral es que el método 

de medición sea (1) reproducible, para que el método pueda ser realizado por otras instituciones 

cuando se encuentren con casos infrecuentes, como el que presentamos y apoyen o no la teoría 

y (2) para que los errores de la metodología sean los mínimos posibles, y, por lo tanto, que 

aunque tengamos un solo paciente, los datos obtenidos tengan mayor probabilidad de no ser 

erróneos. Para probar que la metodología fue correcta, realizamos un análisis crítico indepen-

diente de la metodología empleada en este trabajo, que sirvió también para analizar la utilidad 

del método de Hausdorff-Besicovitch para el establecimiento de la zona más adecuada para la 

realización de la osteotomía.  
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Abstract: Background: The origin of femoral maltorsion is often unknown. However, defining the
origin of the rotation of the femoral maltorsion can be useful for establishing the most suitable point
to do an external derotational osteotomy. Previous studies have not considered the femoral diaphysis
in their investigations of the origin of the deformity. The study of the whole morphology of the femur
with 3D volumetric tools, including the femoral diaphysis can contribute to a better understanding of
the behavior of femoral maltorsion. Methods: An atypical case of unilateral femoral anteversion was
selected. Both femurs were used to obtain 3D bio-models. The mirror image of the asymptomatic
side was obtained and overlapped with the symptomatic femur. The Hausdorff–Besicovitch method
was used to evaluate the morphologic discrepancies (in mm) between the two femurs in three zones:
(1) the femoral neck, (2) the proximal diaphysis, and (3) the distal diaphysis. The differences between
the two femurs were analyzed and its correlation was statistically defined using a lineal regression
model. Results: The deformity in the distal diaphysis increased from the supracondylar area until
the apex of the antecurvatum angle (R2 = 0.91) and then decreased until the base of the femoral
neck (R2 = (−0.83)), to finally increase significantly in the femoral neck area (R2 = 0.87). All of the
correlations were statistically significant (p-value < 0.001). Conclusion: The femoral maltorsion
originates in the supracondylar area and its rotational axis is the longitudinal axis of the femoral
diaphysis. Even though the deformity affects the femoral diaphysis, its clinical relevance is much
higher in the femoral neck since the rotational axis passes through its base. Thus, the osteotomy can
be conducted along all of the femoral diaphysis as long as it is done perpendicular to it.

Keywords: femoral anteversion origin; femoral osteotomy; anterior knee pain

1. Introduction

Derotational femoral osteotomies may be indicated in patients with femoral maltorsion with
disabling anterior knee pain (AKP) that is unresponsive to conservative treatment [1–3]. The first
step in performing a corrective osteotomy of a deformity is to establish its location and magnitude.
Currently, only the total torsion is measured [4], which does not allow the differentiation of a torsional
abnormality located in the proximal or distal femur from one in the diaphysis. Furthermore, there is
no evidence to guide decisions regarding the level of osteotomy, and surgery is often performed based
to the surgeon’s experience [5]. However, in theory, the osteotomy should be performed at the level of
the deformity. Performing an osteotomy anywhere other than the origin of the deformity essentially
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corrects the malformation by generating a new deformity of the same magnitude and in the opposite
direction; that is, it creates a deformity that is double compensated.

Several authors have used conventional imaging studies in their attempts to define where the
torsion occurs along the length of the femur [6–8]. Currently, thanks to advances in three-dimensional
(3D) software, volumetric and biometric studies can be performed. A previous study demonstrated
that the left and right femurs of healthy adults are highly symmetrical [9]. This finding has led to
the hypothesis that the contralateral femur could be used as a reference for preoperative templating.
In this study, our main objective was to present a new protocol for planning derotational femoral
osteotomy. This protocol emphasizes locating the deformity by using the new techniques of volumetric
reconstruction and 3D superposition.

2. Experimental Methods

The study is based on the case of an 18-year-old patient with pathological right femoral anteversion
(39◦ according to the Murphy method [10], 35◦ based on the method proposed by Georgiadis, which
uses 3D reconstruction [7]) (Figure 1). The patient had disabling right hip pain (VAS 8) and right
AKP (VAS 7), with AKP having appeared several months after the onset of the hip pain. The skeletal
alignment of the lower left limb was correct (femoral anteversion of 21◦ according to the Murphy
method [10] and 15◦ using 3D technology [7]) (Figure 1). The right external tibial torsion was 44◦ and
the left was 35◦. Both the left hip and knee were completely asymptomatic. Therefore, we considered
the left femur as “normal” for this patient and used the left femoral morphology as the reference in
planning the osteotomy. A 3D-CT analysis of femoral symmetricity in 15 patients (30 3D bio-models)
was performed previously in order to validate the usefulness of the Haussdorf–Besicovitch method
in evaluating symmetricity. It has been demonstrated that intrapersonal femoral asymmetry is low
enough to use the mirror image of the healthy side as a reference for three-dimensional surgical
planning [11].
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image was acquired during the arterial phase with a scan from the pelvis proximally through the 

Figure 1. Image of the measurement of the femoral anteversion of the healthy side ((a), in blue) and the
pathological side ((b), yellow) using the technique described by Georgiadis in a 3D program [7].
Both femurs take the femoral neck axis and the posterior intercondyle line as a reference to
measure the femoral torsion. (c) Clinical pre-operative image. The right leg shows a clear torsion
abnormality. (d) Post-operative image. Both legs were properly aligned. Clinically, the patient is
completely asymptomatic.

A computed tomography (CT) scan of both femurs was performed (BrillanceiCT scanner, Philips
Medical Systems, Amsterdam, Holand). The patient was placed in the supine position. Then, a single
image was acquired during the arterial phase with a scan from the pelvis proximally through the
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patient’s proximal tibia distally. There was a scheduled start to detect a ROI of 120 HU (Hounsfield
units) and an additional delay of 15 s. The images were acquired with 120 Kv and 220 mAs, a 1-mm
slice thickness, a 0.5 mm reconstruction interval and a soft tissue window.

The 3D model was obtained after rendering (3D Slicer® version 4.6.2, 3D Slicer
Organization—Meshmixer® version 3.5.474, Autodesk, San Rafael, CA, USA). The specular image of
the left femur was obtained for comparison with the right femur (3D Builder, Microsoft Corporation®

Redmond, WA, USA, version 18.0.1931.0). Then we drew a horizontal plane and located the contact
points of the two femurs in the horizontal plane (MeshLab® Visual Computing Laboratory, Pisa,
Italy) [12]. This process enabled us to manually select the connecting points of both femurs. We used
the horizontal plane because it is one of the planes used to define the femoral anteversion. Then, we
manually overlapped the images of the two femurs (Figure 2). In a previous study, we analyzed the
great importance of overlapping the images manually [11] (Figure 3).
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Figure 3. Overlapping of both femurs of one patient using automatic alignment tools (a). Manual
alignment of the same femurs using the horizontal plane as a common reference point, following the
table top method [13] (b). The pattern of discrepancies between femurs changes significantly depending
on the alignment tool used. In the image on the right (b) the similarity between both femurs is greater
than in the image on the left (a) because they are aligned using common anatomical landmarks for
comparison, which allows us to detect areas of anatomical variability between both structures.
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To ensure that both femurs were properly superimposed, we used two reference points distally
and one proximally to create a triangular system in the same horizontal plane. Once the femurs were
superimposed, the discrepancy in the longitudinal axis of the femur was measured in millimeters
from one femur to the other along the entire length, with a constant distance of 20 mm from one
measuring point to the next in the diaphysis and 5 mm in the femoral neck (Netfabb® Autodesk,
San Rafael, CA, USA) (Figure 4). In this way, the larger the difference in millimeters between the
femurs at a measuring point, the less anatomical similarity of the femurs. The congruence between
both femurs at the level of the posterior condyles and the proximal support area on the greater
trochanter (differences less than 0.05 mm) was verified to be perfect. A linear regression analysis of the
progression of the distal deformity to the intertrochanteric line and proximal to the intertrochanteric
line was performed independently to assess the incongruence at the femoral diaphyseal level and at
the proximal femoral level.
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Figure 4. Measurement of the discrepancy between two femurs along the longitudinal axis of the femur.
(a) General view. (b,c) Details of the proximal femur, femoral diaphysis, and distal femur. Note that the
two distal femurs match almost perfectly, while the diaphyseal and proximal femurs do not match due
to the rotational deformity. Color legend: the more green the color is, the less difference between both
femurs. The redder the color is, the greater the positive difference between both femurs and the more
blue the color is, the greater the negative difference between both femurs. After aligning both femurs
manually, reference points were noted at a regular interval distance as shown in the images.

3. Results

A trimodal pattern of femoral deformity was found between the healthy side and the pathological
side. At the level of the femoral diaphysis, the deformity increased linearly from the distal metaphysis
to the diaphyseal middle zone (Figure 5a).

It subsequently decreased from the diaphyseal middle zone to the proximal diaphysis, with a
statistically similar linear pattern (Figure 5b).

The progression of the deformity at the level of the distal femoral diaphysis showed a progressively
increasing linear component (R2 = 0.91, F1, 4 = 84.1) that was statistically significant (p < 0.01). At the
proximal diaphyseal level, there was a statistically significant decreasing linear correlation (R2 = 0.83,
F1, 7 = 40.49, p > 0.01). At the neck level, the third deformity pattern demonstrated a statistically
significant increasing progressive linear correlation that was greater than in either the proximal or the
distal diaphysis (R2 = 0.87, F1, 7 = 56.51, p < 0.01) (Figure 5c).
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Figure 5. (a) Progressive increase of the deformity at the level of the distal femoral diaphysis to its
apex, at the middle third level of the femoral diaphyseal, with lineal behavior (p < 0.01). The intervals
between measurements are regular so the increase in the discrepancies between the measured points is
due to the increase in the asymmetry between the femurs. (b) Progressive reduction of the deformity
between the proximal femoral diaphysis level from its middle point, at the middle third level of the
femoral diaphyseal and the proximal femur, with lineal behavior (p < 0.01). (c) Progressive increase of
the deformity at the femoral neck level from the base, with lineal behavior (p < 0.01).

4. Discussion

Here, we present a new protocol using the new techniques of volumetric reconstruction and
3D superposition to locate the deformity in order to plan a derotational femoral osteotomy. Other
authors have used volumetric structure superposition programs to assess femoral morphology [9],
but the automatic structure superposition algorithms do not allow for the evaluation of the origin of
femoral anteversion.

Femoral anteversion is defined by the angle formed by the intersection of two reference lines: one
proximal that represents the axis of the femoral neck, and one distal that is tangential to the posterior
aspect of the femoral condyles. When this angle is pathological, there is a torsional alteration of the
femur; however, it is not possible to specify the level of this torsional alteration. Defining the level of
the torsional alteration requires defining three or four reference lines. Kim et al. defined a new axis on
CT that extended from the center of the lesser trochanter to the center of the greater trochanter [8].
They referred to this axis as the intertrochanteric line (ITL); however, it is unclear which CT images
were selected to place the lesser and greater trochanters on this line. The authors divided the total
femoral torsion into a portion below the ITL (the infra-trochanteric torsion) and the portion above the
ITL (the supra-trochanteric torsion). Seitlinger et al. drew two axes in the transverse plane, one at
the level of the lesser trochanter and one using the flat surface of the distal supracondylar femur [14].
This approach produced three angular measurements: (a) the proximal torsion between the lesser
trochanteric line and the femoral neck axis, (b) the shaft torsion between the lesser trochanteric line
and the supracondylar line, and (c) the distal femoral torsion between the supracondylar femur and
the femoral condyles. In short, torsion was identified in the femoral shaft, above the femoral shaft, and
below the femoral shaft. In the control group, the amount of torsion above the shaft was only 2.5◦

more than the amount of torsion in the shaft. In contrast, the anteversion group had more internal
torsion above the femoral shaft (35◦) and less external torsion in the femoral shaft (19◦).

The greater trochanter may not have a constant shape and location, therefore, the only well-defined
points for drawing the additional reference lines are the lesser trochanter and the center of the femoral
diaphysis. However, using the center of the lesser trochanter raises the following question of whether
the lesser trochanter occupies a constant position on the proximal femur? The possibilities of placing
torsion above or below the lesser trochanter would not be appropriate if its position changes. Therefore,
other methods for locating the origin of the torsional abnormality are necessary. The new techniques
of volumetric reconstruction and 3D superposition could be suitable for locating the origin of the
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torsional abnormality. In our model, we did not use automatic overlapping tools because the alignment
between both femurs would be unpredictable. Instead, our model establishes a common reference
plane that is one of the planes used in the anatomical definition of femoral anteversion. The use of this
plane is the only way to establish that the differences between the two femurs being compared are due
to the deformity and not to the alignment because it is controlled and therefore known.

Our data show a bimodal deformity in the femoral diaphysis originating at the supracondylar
level, and a more evident deformity at the level of the proximal femur at the neck and femoral head;
therefore, the femoral anteversion of our particular patient is a trimodal deformity. The diaphyseal
deformity occurs in a progressive way from the supracondylar zone to the middle diaphyseal zone.
It subsequently recedes to return to congruence just at the beginning of the base of the femoral neck.
It then initiates a deformity that progresses in a more pronounced way, reaching its maximum in the
femoral head. The study of the 3D morphology of the femoral diaphysis was important to determine
the origin of the deformity. Due to the femoral antecurvatum, rotational diaphyseal abnormalities can
be detected by our method (Figure 6). Previous studies, such as that of Kim et al. [8], do not include the
femoral diaphysis in their analysis of the origin of the deformity, which is a limitation of Kim´s study.
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Figure 6. Hockey stick theory. Superior: if the femoral diaphysis was a cylinder, the rotation in the axial
plane would not affect the morphology of the femoral diaphysis. The axial rotation would increase the
discrepancies between the two femurs in the femoral neck but not in the diaphysis. Inferior: the femur
has a certain degree of antecurvatum. Thus, differences in the axial rotation of the diaphysis can be
revealed, with the maximum difference in the apex of the antecurvatum angle (Video S1).

5. Clinical Relevance

Certain clinical questions are currently unanswered: How important is the level of the osteotomy?
Should the pattern of torsion distribution determine the level of the osteotomy? Knowing where the
torsional alteration originates could be clinically relevant since it would identify where to make the
osteotomy correction. For example, Seitlinger et al. showed more torsion from above the shaft in their
high anteversion group, which would support rotational correction in the proximal femur [14]. This
finding coincides with our results.

6. Limitations

An important limitation of our method is that it is only valid in cases of primary unilateral
torsional abnormalities, which is uncommon, at least in our daily clinical practice. That is, we need a
contralateral lower limb with a normal skeletal alignment that can serve as a basis for comparison. This
technique would obviously have no meaning in post-fracture femoral torsional alterations because it is
clear where the origin of the torsional alteration lies in these cases.
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Finally, due to the low prevalence of unilateral femoral torsion abnormalities, this study was
performed only in one patient with unilateral femoral maltorsion. The purpose of this work is to
present a new theory that is compatible with our data and a bibliography regarding the behavior of
the femoral torsion. However, we need more studies using this methodology with more patients to
confirm the hockey stick theory. Due to the low prevalence of this condition, we encourage other
authors to contribute by using their patients to analyze this new theory.

7. Conclusions

Three-dimensional technology and advanced techniques to assess similarities between volumetric
structures provide a good method for planning derotational femoral osteotomy in patients with
unilateral torsional femur abnormalities.

Supplementary Materials: The following are available online at http://www.mdpi.com/2077-0383/9/12/3835/s1,
Video S1: Hockey stick theory about the origin of the femoral torsion.
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Uno de los puntos clave de las osteotomías desrotadoras femorales es la dificultad para su eje-

cución quirúrgica. Una técnica quirúrgica inadecuada, invalida cualquier planificación preope-

ratoria precisa. En este sentido, disponer de biomodelos 3D con la planificación quirúrgica du-

rante la cirugía, facilitaría la reproducción exacta de la planificación preoperatoria.  En este 

trabajo, se replicó la metodología del trabajo sexto[141] para la esterilización de las piezas y se 

modificó el diseño experimental para la evaluación, en lugar de los efectos mecánicos de la 

esterilización,  los cambios en la morfología. Si el termoplástico sufriera modificaciones de 

forma durante el proceso de esterilización, durante la cirugía se intentaría conseguir un objetivo 

diferente al planificado.     

Material y métodos 
 

Se definió un protocolo de impresión constante (Tabla 8), en el que únicamente se modificó el 

porcentaje de relleno progresivamente en intervalos de 5%, desde un relleno de 5% (Grupo 1A) 

a un relleno del 30% (Grupo 1F), con un total de 6 grupos y 10 piezas por grupo (Tabla 9). El 

biomodelo se obtuvo a partir de un TC de un paciente sin patología en el segmento óseo anali-

zado, que se realizó por otro motivo (3D Slicer® Harvard Medical School, Massachusetts, 

USA), se modeló mediante MeshMixer (Autodesk Inc®, California, USA) y finalmente los 

parámetros de impresión se definieron con Cura. 

 

Tabla 8. Descripción del protocolo de impresión utilizado. La densidad de relleno se modificó en los 6 grupos del trabajo y el 

resto de parámetros se adoptaron por ser una de las combinaciones más frecuentemente utilizadas en impresión 3D por sus 

buenos resultados y su alta rentabilidad en tiempo y en coste del filamento.  
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Tabla 9. Descripción de los grupos, incluyendo el porcentaje de relleno y la consecuencia de aumento de tiempo y filamento 

con el aumento del relleno. Los datos de tiempo y filamento hacen referencia a los 10 biomodelos incluidos en cada grupo. En 

las imágenes, se observa la diferencia en la estructura interna del grupo 2 A (izquierda) y el grupo 2 B (derecha). 

 

 

Para la evaluación de los efectos del autoclave en la morfología de los biomodelos, se escaneó 

individualmente cada biomodelo previo a la esterilización mediante escaneado 3D (SOL 3D 

Scanner, Scan Dimension® Svanevang, Dinamarca) y posteriormente es esterilizó en un em-

balaje individual y finalmente se escaneó nuevamente. Ello permitió obtener el modelo 3D en 

formato de estereolitografía (.stl) del biomodelo antes y después de la esterilización para poder 

analizar los cambios en su morfología. Las alteraciones morfológicas se estudiaron mediante 4 

parámetros: la deformación media entre todos los puntos, la deformación máxima, el cambio 

de área y el cambio de volumen (Figura 20, flecha verde). 

 

Figura 20. Diagrama explicativo de la metodología para el análisis de los efectos del autoclave sobre la morfología del biomodelo. En 

naranja, la ruta descrita para el análisis del error asociado con la impresión y el escaneado 3D. En verde, la ruta seguida para el 

análisis de la deformación global tras el autoclave y en azul la vía para el análisis del error producido durante la alineación manual. 

La alineación manual permite conocer que la alineación de los biomodelos sigue un protocolo constante en todas las comparaciones. 

Los sistemas de alineación automática son más rápidos, pero no permiten conocer el protocolo seguido para la alineación, lo que puede 

conducir a falsos resultados. 
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Para la evaluación de la deformación media y máxima, se aplicó la metodología de Hausdorff-

Besicovitch tras un proceso de alineación manual (MeshLab, Autodesk, California, USA)(23), 

siguiendo un protocolo previamente descrito en la bibliografía (24,25) (Video 3, Código QR 

3). 

 

Para la evaluación de los cambios en el área y la superficie, se calcularon ambos parámetros 

antes y después de la esterilización mediante el software Netfabb (Autodesk, California USA) 

y se calculó la diferencia entre los valores.  

El error calculado mediante este procedimiento incluye tanto el error secundario a la deforma-

ción por el autoclave como el error producido durante la alineación de los biomodelos, asu-

miendo un error constante de impresión y escaneado para todos los biomodelos. Para establecer 

el error producido durante la manipulación de los biomodelos, se obtuvieron 10 piezas del grupo 

1 (5% de porcentaje de relleno) y se escanearon por duplicado cada una de ellas previo a la 

esterilización (Figura 20, flecha azul). Siguiendo la misma metodología, se calculó la discre-

pancia en la morfología. Al tratarse de la misma pieza, las diferencias obtenidas se consideraron 

el error propio de la alineación de los biomodelos. Este valor se tomó como el valor mínimo de 

error esperable entre los biomodelos antes y después de la esterilización, siendo un error con-

trolado de la metodología, y no una deformidad consecuencia de la esterilización (error de ali-

neación, AL).  

Código QR 3. Descripción del método de alineación manual empleado para el análisis de los cambios morfológicos tras el 

proceso de esterilización. 
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Se evaluó el error producido durante la impresión 3D y el escaneo de forma conjunta mediante 

la comparación del área y el volumen del archivo .stl obtenido de la tomografía y el archivo .stl 

obtenido tras la impresión y escaneado de los biomodelos previo a la esterilización (Figura 20 

flecha naranja). 

Las diferencias en volumen, área y deformidad durante la esterilización fueron sometidas a 

contraste de hipótesis mediante un análisis t de Student para datos apareados cuando los valores 

se comportaron de forma Normal, y mediante un análisis de Wilcoxon cuando se comportaron 

de forma no Normal.  

Para la comparación de valores entre grupos se utilizó el análisis T de Student para datos inde-

pendientes, siempre que los valores fueron Normales, y mediante el análisis U de Mann Whit-

ney cuando fueron no Normales.  

La Normalidad de los datos se analizó mediante el análisis de Saphiro-Wilk y se consideró 

Normal cuando el p valor fue > 0.05. 

Para el análisis estadístico se utilizó el programa R-statistics (R-statistics 3.5.2, R-project.org), 

y las diferencias se consideraron estadísticamente significativas con un valor α = 0.01. 

 

Resultados 
 

El porcentaje de relleno de 25% (Grupo 1E) fue el más eficiente como protocolo de impresión 

para ser esterilizado en autoclave, con una deformidad media de 0.41 mm (SD 0.09 IC 95% 

0.34 – 0.47 p-valor< 0.01). El grupo 1F, con un relleno del 30%, redujo la deformación en 0.02 

mm de media, con un valor final medio de deformación de 0.39 mm (SD 0.08 IC 95% 0.33 – 

0.45, p-valor < 0.01). La diferencia entre la deformación media entre los grupos 1E y 1F no fue 

estadísticamente significativa (p-valor = 0.7, IC 95% IC 95% (-0.06) – (0.09)). La diferencia 

entre la deformación máxima entre los grupos 1E y 1F tampoco fue estadísticamente significa-

tiva, con una diferencia media de la deformación máxima de 0.16 mm (IC 95% (-0.73) – (0.42) 

p-valor= 0.56) (Figura 21 y 22).   

Las diferencias en el error medio y en el error máximo entre los grupos 1D y 1E fueron esta-

dísticamente significativas (p-valor<0.01), al igual que ocurrió con las diferencias entre el resto 

de grupos (Figuras 21 y 22).  
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La deformidad que se produjo en porcentajes de relleno de 20% o inferior, fue significativa-

mente mayor que en porcentajes superiores, siendo la mayor deformidad media máxima la que 

se produjo en el grupo A, con una deformidad media de 1.72 mm y una deformidad máxima de 

6.21 mm (Figura 21). 

El error medio atribuible a la manipulación de imagen fue de 0.27 mm (SD 0.12 mm IC 95% 

0.18 – 0.36 p-valor< 0.01). El error máximo atribuible a la manipulación de imagen fue de 0.9 

mm (SD 0.42 IC 95% 0.59 – 1.2 p-valor< 0.01) (figuras 21 y 22). Estos errores deben sustraerse 

de las diferencias media y máxima entre los biomodelos antes y después de la esterilización, al 

no ser consecuencia de la deformidad por el autoclave sino ser diferencias debidas a la mani-

pulación de la imagen.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 21. Diagrama de las medias e IC 95% de los valores de la diferencia máxima (izquierda) y la media de las diferen-

cias (derecha) entre los modelos antes y después de la esterilización en los diferentes grupos. 

* Diferencias con significación estadística 
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Figura 22. Diagrama de cajas de la media de la deformidad y de la deformidad máxima entre grupos.  

*  Diferencias estadísticamente significativas (α ˂ 0.01). 
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La esterilización produjo una reducción del área total del biomodelo en la mayoría de los gru-

pos. La menor pérdida de área se produjo en el grupo 1E, con una media de 0.29 cm2 de pérdida 

de área (SD 0.83), lo que hizo que la diferencia de volumen respecto antes de la esterilización 

no fuera estadísticamente significativa (p valor = 0.19) (Figura 23). El resto de grupos presen-

taron una pérdida de área estadísticamente significativa.   

Figura 23. Gráfica de las medias en la que se observan los cambios de área tras el proceso de esterilización con autoclave. 

En el grupo E, el área antes y después de la esterilización no fue estadísticamente significativa. 

*  Diferencias estadísticamente significativas (α ˂ 0.01). 
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Lo mismo sucedió con el volumen, cuya alteración fue progresivamente menor con el aumento 

del porcentaje de relleno, siendo la menor alteración de volumen la que se produjo en el grupo 

1F, en el que el volumen aumentó 0.21 cm3 (SD 0.58) siendo esta variación en volumen no 

significativa estadísticamente (p valor = 0.37) (Figura 24).  

  

 

Figura 24. Gráfica de las medias en la que se observan los cambios de volumen tras el proceso de esterilización con auto-

clave. En los grupos E y F, el volumen antes y después de la esterilización no fue estadísticamente significativa.  

*  Diferencias estadísticamente significativas (α ˂ 0.01). 
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El volumen de la imagen 3D original previo a la impresión fue de 15.80 cm3 mientras que su 

área fue de 38.14 cm2. El volumen medio de los biomodelos tras su impresión y escaneado, sin 

esterilizarse, fue de 15.65 cm3 mientras que su área fue de 37.57 cm2. La modificación del vo-

lumen por el proceso de impresión y escaneado del biomodelo fue de 0.15 cm3 lo que supone 

una pérdida aproximada del 1% del volumen. En cuanto al área, la pérdida fue del 0.57 cm2, lo 

que supuso una pérdida del 1.5% del área. No hubo diferencias estadísticamente significativas 

entre los volúmenes ni las áreas de los biomodelos impresos entre grupos previo a la esteriliza-

ción (p valor < 0.01) por lo que el error de impresión y escaneado se mantuvo constante entre 

todos los grupos.  

La media de puntos de superficie del biomodelo comparados en cada análisis fue de 376732.6.  

Discusión  
 

Los biomodelos 3D fabricados en los propios centros sanitarios por FFF-PLA pueden ser este-

rilizados de forma eficaz y sin alterar significativamente su morfología mediante autoclave con-

vencional. Para ello, se debe de utilizar el protocolo propuesto en la Tabla 9 y un porcentaje de 

relleno de al menos un 25%, lo que produce una deformación media aproximadamente de 0.14 

mm (Grupo E) con un porcentaje de éxito en la esterilización prácticamente del 100%.  

Uno de los campos en los que más beneficios ha demostrado la impresión 3D es en la planifi-

cación quirúrgica[142-144]. Tras la expiración de la patente número US5121329A, pertene-

ciente a Stratasys hasta el 30 de Octubre de 2009, la tecnología por FDM se volvió mucho más 

económica, y con ello, de elección en la mayoría de centros de asistencia sanitaria para la pro-

ducción de biomodelos 3D.  

El autoclave es el principal método de esterilización en el mundo, por lo que Boursier y cola-

boradores analizaron el efecto de la temperatura del autoclave en la esterilización de objetos 

impresos por FFF-PLA, con una deformidad mínima según los autores[145]. Sin embargo, no 

evaluaron la efectividad de la esterilización ni tampoco definieron los parámetros de impresión 

que utilizaron[145]. 

Otros autores evaluaron los efectos de la esterilización con autoclave sobre la resistencia de la 

piezas impresas en 3D[141, 146-148] para evaluar la capacidad de la impresión 3D para la 
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fabricación de instrumentos quirúrgicos[149], pero muy pocos evalúan los cambios morfológi-

cos, mucho más importante que la resistencia cuando hablamos de generar biomodelos. 

Una de las principales contribuciones de este trabajo es proponer un protocolo de impresión 3D 

seguro, accesible y reproducible (Tabla 9). Cura es un programa de libre acceso compatible con 

la inmensa mayoría de impresoras 3D actuales, por lo que este protocolo puede aplicarse en 

prácticamente cualquier hospital del mundo, desde las impresoras más económicas hasta las 

impresoras profesionales.  

La principal limitación de nuestro estudio es que el parámetro evaluado ha sido el porcentaje 

de relleno, pero existen muchos otros parámetros que podrían ser configurados para aumentar 

la resistencia térmica del biomodelo. De este modo, un porcentaje de relleno inferior podría ser 

suficiente si el número de capas externas o el grosor de pared fuera mayor, por ejemplo. El 

motivo por el que hemos escogido optimizar el relleno y no otro parámetro es que el porcentaje 

de relleno es el principal determinante de la resistencia mecánica en objetos grandes, como los 

biomodelos habituales, mientras que, en objetos más pequeños, el grosor de la pared es más 

determinante. No obstante, en otros estudios se podría evaluar combinaciones diferentes de los 

parámetros para aumentar la resistencia térmica. Este protocolo es una propuesta eficaz, pero 

no la única, aunque actualmente puede que lo sea en la bibliografía. 

Debemos nombrar que otra de las principales limitaciones de nuestro estudio es la utilización 

de un solo tipo de filamento. Las propiedades del filamento pueden ser ligeramente diferentes 

entre fabricantes. Es necesario comparar las características de plasticidad térmica entre fabri-

cantes para determinar la relevancia de este aspecto. No obstante, este filamento es económico 

y accesible, motivo por el que hemos utilizado este. Por otro lado, el biomodelo utilizado du-

rante el estudio ha sido un radio distal normal. Es posible que el análisis morfométrico en otras 

áreas corporales arroje resultados ligeramente diferentes. Para reducir esta limitación en la me-

dida de lo posible, hemos expresado los cambios de área y de volumen en relación al área y 

volumen total inicial.   

Conclusiones 
 

Teniendo en cuenta el margen de error en cirugía ortopédica y traumatología, consideramos que 

el proceso de esterilización, aunque modifica la morfología de los biomodelos, lo hace de forma 

insignificante, por lo que el protocolo de impresión que proponemos permite la obtención de 

biomodelos de una forma fácil y accesible a cualquier centro de asistencia sanitaria. 
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Una vez en el campo quirúrgico, sabiendo qué queremos hacer y con el biomodelo 3D que nos 

ayude a reproducir la planificación previamente realizada, es importante reducir en la medida 

de lo posible las complicaciones derivadas de la técnica quirúrgica, especialmente durante la 

fijación de la osteotomía. El siguiente trabajo presenta un dispositivo imprimible en 3D con los 

protocolos propuestos en trabajos previos, para evitar la lesión de la arteria femoral durante el 

brocado de los tornillos de fijación de la placa utilizada para la fijación de la osteotomía proxi-

mal[149].  

Una de las complicaciones de las osteotomías femorales proximales es la lesión de estructuras 

vasculares durante la realización de la osteotomía o durante el brocado de los tornillos. El dis-

positivo presentado en el trabajo es un tope universal, que puede ser descargado de forma libre 

e impreso en un solo clic en cualquier parte del mundo, útil tanto para el brocado de la placa de 

fémur proximal como para cualquier otra localización en la que el brocado asocie riesgo de 

lesión de estructuras de relevancia.  

Este es uno de los primeros ejemplos de cómo el diseño 3D se ha simplificado sobremanera y 

cómo con programas domésticos se pueden diseñar dispositivos y compartirlos con cualquier 

cirujano ortopédico del mundo, con un precio de producción realmente bajo. Gracias a los pro-

tocolos expuestos previamente, podemos afirmar que la impresión de dispositivos de ayuda 

quirúrgica es seguro, sencillo y económico, siendo el inicio de un período en el que la genera-

ción de nuevas herramientas para solucionar problemas quirúrgicos es una realidad global.  
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Abstract
Introduction  The occurrence of vascular injury during drilling is a rare but severe complication. Unfortunately, drilling 
protection systems are not available in all hospitals. Thanks to the development of 3D printing in recent years, sharing 
devices and materials to solve surgical problems has become easy and inexpensive. The objective of our work is to evaluate 
a universal, freely accessible, 3D-printable drilling protection device.
Materials and methods  A prospective, randomized, and triple-blind evaluation of excess drilling was evaluated in expert 
surgeons and resident surgeons without the use of the protection device. Subsequently, excess drilling was assessed using the 
device in both groups. The differences in drilling lengths between both groups with and without the device were analyzed 
to establish the reduction of excess drilling in both groups.
Results  The drilling in the expert surgeon without device group was 3.03 mm (SD 1.69 95% CI 2.40–3.66 p value = 9.89e−11), 
while the resident surgeon with device group performed excess drilling of 1.76 mm (SD 0.89 CI 95% 1.43–2.10). Results 
showed better results in the resident surgeon with device group than in the expert surgeons with device group (p value ˂ 0.01). 
The device improved drilling in both resident surgeons (5.77 mm) and expert surgeons (1.17 mm).
Conclusions  The device improves drilling in both expert surgeons and resident surgeons, showing greater benefits in the lat-
ter. The device is printable with any 3D printer, making it universally accessible, inexpensive, and effective, allowing expert 
surgeons to improve precision in high-risk situations and resident surgeons to improve their technique without increasing 
risk to the patient.

Keywords  3D printing · Vascular damage · Hip fracture · 3D devices

Introduction

Fractures of the proximal femur affect ~ 3.5% of men and 
14.6% of women throughout their adult life [1]. Its incidence 
increases year by year due to the progressive aging of the 
world’s population, with a projected 100% increase in preva-
lence in the first half of the 21st century [2–5].

The primary treatment of hip fractures is surgery, with 
conservative treatment reserved for those patients at high 
surgical risk due to their comorbidities or for nondisplaced 
intracapsular fractures in selected patients [3, 6–10]. Of 
the surgical implant options available, sliding hip screws 

and intramedullary nails are the two most frequently used 
options [9, 11, 12], with the use of cannulated screws being 
much less frequent [13].

Vascular injury is one of the least frequent and most 
severe surgical complications, with a prevalence of 
0.2–0.49% depending on the series [14]. When it occurs, 
it increases direct mortality by 6% and favors the appear-
ance of new comorbidities in about 11% of patients [15]. In 
42% of the cases, the deep femoral artery was the injured 
artery, and also the most frequently damaged vessel, fol-
lowed by its perforating branches, which occurs in 22% of 
cases [15]. The intrapelvic arteries are traumatized less fre-
quently (8.24% vs. 91.2% of the extrapelvic arteries), with 
the external iliac artery being the most frequently injured, 
only 2% of the time.

Pseudoaneurysm is the result of 67% of iatrogenic vascu-
lar lesions and is the most important in terms of frequency, 
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followed by laceration with hemorrhage, which occurs 23% 
of the time [15, 16]. Thus, the symptoms are often not easily 
identifiable, thereby delaying diagnosis and, in some cases, 
may even go so far as a hospital discharge without it [16].

Between 30 and 60% of iatrogenic vascular lesions could 
easily be prevented [15, 16]. Although the traction of the 
minor trochanter fragment is a cause to consider [17], the 
drilling of the second cortex is responsible for about 20% 
of injuries, especially during the placement of the third and 
fourth nail plate screws and the short nail locking screw.

For many years, instrument kits have carried brand-spe-
cific devices designed to control the drilling of the second 
cortex. Because vascular injury is rare, surgeons often dis-
pense with its use, which usually leads to its disappearance 
due to loss or its withdrawal due to disuse. This loss also 
occurs in university hospitals or hospitals with resident 
surgeons, where due to the infrequent use by experienced 
surgeons, younger surgeons do not have these aids, which 
implies an increased risk of vascular injury.

The objective of this article is to describe and evaluate an 
easily accessible device of universal use that is effective in 
controlling excessive drilling of the second cortex.

Materials and methods

Design

The design created by the bioengineering team of our hospi-
tal can be printed with any domestic 3D FFF (fused filament 
fabrication) printer and is explained in Fig. 1.

After creating the design (3D Builder, Microsoft Cor-
poration, Washington, USA), it was then converted into a 
conventional three-dimensional.stl format (Meshmixer® ver-
sion 3.5.474) and configured for 3D printing in.gcode (Cura 

Fig. 1   Description of the device. 1.1: screw-on-nut system with a 
lateral slit that allows drill insertion at any time without removing 
the motor. 1.2: during drill insertion, the screw rotates on the nut, 
which, on the one hand, firmly traps the drill and, on the other hand, 
modifies the length of the device to suit each patient. 1.3: an intraop-
erative image of the device during a short nail bolt placement. 1.4: 
detail of how once the first cortex has been drilled anddrill rests on 
the second cortex (image 1.6 is correlative to moment 1.4), the nut 

is turned to adjust its length ~1 cm from the end of the motor. In this 
way, the drill travels further until it passes the second cortex (image 
1.5), thereby avoiding excess drilling when coming in contact with 
the device (image 1.6 and 1.7). The device was printed with medi-
cal poly lactic acid (Smartfil Medical, USP VI/ISO 10993-1 certi-
fied) and sterilized with a conventional 134° autoclave program. The 
parameters for the 3D impression are described in Table 1

Table 1   Description of the 3D-printing parameters used to print the 
device

Parameter Value

Layer height 0.2 mm
Layer width 2 mm
Number of lateral layers 7
Superior and inferior layers width 2 mm
Superior and inferior number of layers 10
Infill pattern Cubic
Extruder temperature 220 °C
Bed temperature 50 °C
Impression speed 50 mm/s
Infill (%) 30%
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Software® version 4.3.0). Both documents were shared elec-
tronically for direct download via a web link.

For the evaluation of the device, a bi-cortical bone drill 
simulation system was designed, which is presented and 
explained in Fig. 2.

Device evaluation

Cross‑sectional study

Ten subjects were obtained by randomization using a table 
of random numbers, from a group of 20 trauma residents 
with < 10 surgeries per year as primary surgeon. Likewise, 
10 subjects were obtained by randomization using a table of 
random numbers from a group of 20 expert surgeons with 
more than 50 surgeries per year as primary surgeon.

Each subject was asked to perform a bi-cortical drilling 
(Fig. 2) in triplicate, and in each attempt, the excessive drill-
ing was evaluated to assess the learning curve. Subsequently, 
the same procedure was carried out, also in triplicate, using 
the evaluated protection device to study the learning curve 
of its use.

The excessive drilling in each attempt was evaluated, and 
differences in drilling lengths between expert surgeons with-
out the device and resident surgeons with the device were 
defined as the main variable. Meanwhile, the differences 
between drilling lengths of expert surgeons with and without 
the device were defined as secondary data and were evalu-
ated to analyze its usefulness in this group, and the same was 
carried with the resident. Finally, the learning curve of the 
use of the device was evaluated in both expert surgeons and 
resident surgeons (Fig. 3).

To evaluate the excessive drilling depth, a standard depth 
gauge for screws was used.

Statistics

The normal behavior of the data was analyzed (Shap-
iro–Wilk) to define the test used during the hypothesis test-
ing for both the paired data (Student’s t test for paired data 
vs. Wilcoxon test) and independent data (Student’s t test 
vs. U of Mann–Whitney). In cases of comparison, multiple 
quantitative data between two groups were chosen through 
a variance analysis or Friedman’s test, based on the normal 
behavior of their data.

The statistics was carried out by an independent 
researcher with R statistics version 3.5.2.

Results

The expert surgeons drilling without device mean was 3.03 
(SD 1.69 95% CI 2.40–3.66 p value = 9.89e−11) while that 
of residents with the device was 1.76 mm (SD 0.89 95% 
CI 1.43–2.10 p value = 1.169e−11), meaning that residents 
with the device performed drill lengths 1.26 mm smaller 
than those expert surgeons without the device, with this dif-
ference being statistically significant (95% CI 0.56–1.97, p 
value = 0.0007) (Fig. 4, 4.1).

The resident surgeon drilling without the device mean was 
6.93 mm (SD 2.44 95% CI 6.01–7.84 p value = 1.415e−15), 
which means a higher drilling length of 5.17 mm compared 
to drilling with the device, with this increase being statis-
tically significant (95% CI 4.2–6.1 p value = 5.322e−13) 
(Fig. 4, 4.2).

In the expert surgeon group, the drilling with the 
device mean was 1.86 mm (SD 0.89 CI 95% 1.53–2.20 
p = 3.349e−12 value), this value being 1.17 mm lower 
than the mean value without the device, which implies 

Fig. 2   Description of the evaluation device. 2.1: in yellow, an over-
view of a simulated bi-cortical element with a thickness similar to the 
bone cortex. 2.2: complete lateral view in which the simulation of the 
two cortexes separated by a space and below the second cortex, repre-

sented in red a deformable plastic element in which excessive drilling 
is recorded. 2.3: in blue, the drill resting on the second cortex is rep-
resented. 2.4: the hole in the plastic device. Once drilling is carried 
out, drilling depth is measured using a screw gauge
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a statistically significant improvement in drilling length 
(95% CI 0.46–1.87 p value = 0.001) (Fig. 4, 4.3).

Residents without the device showed higher drill-
ing lengths than the experts without it, with a mean of 
3.09 mm higher, this difference being statistically sig-
nificant (95% CI 2.8–4.99) (Fig. 4, 4.4). With the use of 
the device, the differences between experts and residents 
were 0.1 mm; this difference was not significant [95% CI 
(−0.36) to (0.56) p value = 0.66] (Fig. 4, 4.5).

There was no difference in drilling length with the aid 
of the device between the first, second, and third drillings, 
in both expert surgeons (mean drilling p value = 0.62) and 
in resident surgeons (p value = 0.22) (Fig. 5, 5.1, 5.2). 
In drilling without the device, the expert surgeons did 
not show an improvement between the three attempts, 
with lengths remaining similar [3.8 (SD 2.29); 2.7 (SD 
1.3); 2.6 (SD1.07) for the first, second and third attempts, 
respectively; p value = 0.21] (Fig. 5, 5.3). Meanwhile, 
the residents showed improvement in the drilling lengths 
from the first to the second attempt and did not improve 
between the second and the third attempt (Fig. 5, 5.4) [p 
value = 0.03; 8.5 (SD 3.02); 6.3 (SD 2.05); 6.0 (SD 1.33); 
for first and second attempts, respectively].

Discussion

The validation data we present obtained from the device 
show a reduction in the risk of vascular injury in trauma 
surgery. For less expert surgeons, it allows them to develop 
their learning curve without the risks of vascular injury 
exceeding those that an expert surgeon may have during 
their learning process. The device prevents excessive drill-
ing without reducing the sensation perceived when the 
second cortex is passed, thereby reducing risks without 
interfering in the learning process.

In the case of expert surgeons, the device reduces the 
drilling distance compared to manual drilling. In situations 
where the risk of injury to vascular and nervous structures 
is high, this additional safety contribution may be useful, 
for example, in clavicle fractures to avoid injury to the 
axillary artery or in tibial plateau fractures to avoid injury 
to the popliteal artery [18–20].

The device has a low learning curve, and the study data 
show no difference in the results obtained since the first 
use, making it easy to use. At the same time, thanks to 
its design, it is easy to obtain thanks to 3D printing. 3D 

Fig. 3   Schematic description of the materials and methods. Asterisk: differences were statistically significant. In green, the drilling attempts 
using the device. In red, the drilling attempts without using the device
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printing has brought about a revolution in orthopedic sur-
gery and traumatology, especially in the field of preopera-
tive planning [21–23]. This article is pioneer in describing 

a new 3D-printing application, which is sharing devices 
among orthopedic surgeons to find solutions to common 
problems.

Fig. 4   Box diagram of the 
primary data according to the 
results. Asterisk: hypothesis test 
in which the differences were 
statistically significant
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Due to its design, the device can be obtained anywhere 
in the world with just a click, costs less than surgical gloves, 
or a scalpel, and can be shared and modified as if it were a 
conventional text document.

The main limitations of the study are having been carried 
out in a single center with only 20 participants and using 
the device designed by our bioengineers for the drilling. 
Furthermore, we must emphasize that the sample size was 
calculated before the start of the study and that the cen-
tral hypothesis showed a statistically significant difference, 

which implies that a type II error was not made. On the other 
hand, the evaluation device (Fig. 2) showed similar behavior 
in terms of excessive drilling to that which has been demon-
strated by other studies with elements validated for this pur-
pose [18]. Besides, the possible advantages or disadvantages 
associated with this evaluation device were the same for both 
groups, for which the possible existing bias was distributed 
equally and should not have affected the results.

In conclusion, this device is one example of a new way 
of sharing surgical solutions among traumatologists through 

Fig. 5   Diagram of drilling averages in the learning curve of the 
device for residents (5.1) and expert surgeons (5.2). 5.3 and 5.4 
show the learning curve to avoid excessive drilling with the device 
in experts and residents, respectively. It should be noted that the first 

drillings were carried out without the device. This was done to facili-
tate overcoming the learning curve related to the evaluation device 
and subsequently analyze the learning curve of the protection device 
specifically
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the use of 3D printing and is the first validation study of a 
device with these characteristics. Due to its simplicity, ease 
of use, accessibility, necessity, practicality, and efficacy, it is 
a device that can help resident surgeons develop their learn-
ing curve without putting patients at risk and can also help 
expert surgeons achieve more precision in those cases or 
situations with a high risk of iatrogenesis.
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Por último, se evaluó la efectividad de la esterilización de biomodelos 3D impresos mediante 

tecnología FDM en ácido poliláctico (PLA)[141]. En este trabajo, se observó que el proceso de 

autoclave presenta una efectividad del 100% en cuanto a la esterilización, y que, tras ser este-

rilizados, la resistencia de las piezas testadas superó los 200 J, más que suficiente para la mani-

pulación de biomodelos de forma intraoperatoria.  

La novedad de este trabajo es que define por primera vez un protocolo concreto de impresión 

3D aplicable a cualquier impresora 3D, y por lo tanto, reproducible, para la generación de 

biomodelos 3D que permitan reproducir mejor la planificación quirúrgica durante cirugía.   

Con todo ello, definimos un protocolo accesible y seguro para la generación de biomodelos en 

los puntos de asistencia sanitarios que faciliten la reproducción de la planificación quirúrgica 

de las osteotomías desrotadoras femorales, siendo esto crucial para conseguir un buen resultado 

final.  
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Abstract
Introduction  3D-printing technology has become very popular the last 10 years, and their advantages have been widely 
proved. However, its safety in the operating room after sterilization has not been evaluated. Thus, the use of 3D printing is 
still questioned. The aim of this work is to evaluate the security of polylactic acid (PLA) to print surgical models after its 
sterilization.
Materials and methods  One hundred and eighty-six PLA plates and 6 negative controls without microorganisms were seeded. 
After 10 days of culture, the PLA plates were randomized into three groups: A, B, and C. Group A underwent a steriliza-
tion process using an autoclave program at 134 °C. Group B was seeded in different culture media and group C was used 
to make crystal violet stains on the biofilms formed on the PLA. Mechanical properties of PLA after autoclave sterilization 
including, the breaking load, deformation and breaking load per surface were calculated.
Results  Hundred percent of the group B showed monomicrobial growth. Stains performed on group C PLA showed biofilms 
in all PLA pieces. After sterilization, no pathogen growth was observed in group A during the culture observation period 
showing 100% sterilization effectiveness. A filling percentage of 5% obtained a breaking load of 6.36 MPa, and its elastic 
limit occurred after an elongation of 167.4%. A 10% infill was mechanically safe.
Conclusions  Autoclave sterilization of PLA-printed pieces is safe for the patient and mechanically strong for the surgeon. This 
is the first 3D-printing protocol described and evaluated to implement 3D-printing technology safely in the operating room.
Significance and impact of study  This is the first 3D-printing protocol described to print and sterilize 3D biomodels using 
an autoclave showing its biological safety and its mechanical resistance.

Keywords  3D printing · Custom made models · Polylactic acid sterilization

Introduction

Over the past 10 years, 3D printing has improved the way 
both orthopedic surgery [1–4] and traumatology [5–10] 
make surgical planning. It is the medical specialty with the 

highest number of published articles on 3D printing, com-
prising 45% of all publications [11, 12]. Among these, the 
most frequent topics found are the generation of patient-spe-
cific surgical guides and the obtaining of patient biomodels 
for preoperative planning, especially for fractures. These two 
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topics represent between them 83% of all medical biography 
related to 3D printing [11].

Through the use of these two tools, it is possible to 
reduce intraoperative and fluoroscopy time, reduce bleed-
ing, improve the radiographic result of surgeries, and reduce 
fracture consolidation times with favorable cost-effective-
ness analysis [8, 13–15]. This beneficial effect is a currently 
very relevant topic in other areas of 3D printing such as the 
use of custom implants [16–18].

Although there are several types of 3D-printing processes 
(Selective Laser Sintering (SLS), PolyJet Technology, Lami-
nated Object Manufacturing (LOM), among others), the eas-
iest way to generate biomodels and patient-specific guides is 
fused filament fabrication (FFF) 3D printing [19]. For this 
reason, the actual implementation of 3D printing in hospitals 
occurred when this printing system was popularized in 2009, 
with more articles published in January 2020 than in the first 
10 years of the twenty-first century [11, 20, 21].

Of all the materials available for FFF printing, polylac-
tic acid (PLA) is the most widely used material due to its 
price, ease of use, and safety [19, 22]. The biocompatibility 
of PLA has been widely demonstrated, which is why it has 
been used for the creation of sutures [23, 24], implants, and 
even for the prolonged release of drugs [25, 26]. All this, 
together with its low melting temperature, has made PLA 
an ideal material for the in-hospital production of surgical 
guides and biomodels.

However, due to its low melting point, its sterilization has 
been carried out with alternative methods to conventional 
autoclaving, such as ethylene oxide or vaporized hydrogen 
peroxide. The main problem with these methods is that they 
require specific equipment, are slower, and are not available 
in most centers, limiting the accessibility of 3D technology 
[27, 28]. Furthermore, the safety of PLA sterilization with 
these methods still requires further study, since the use of 
these active substances could cause harmful adverse chemi-
cal reactions in the patient.

This article’s objective is to describe the biological safety 
of sterilization by autoclaving biomodels printed in PLA 
using FFF 3D printers and its effects on its mechanical 
resistance.

Materials and methods

Sample sterilization

Sixty rectangular pieces (40 mm × 8 mm × 3 mm Autodesk 
Fusion 360®) were designed and printed by FFF in PLA 
(Leon3D Filament PLA Natural ®) with the printing param-
eters defined in Table 1 (RepetierHost Software ®, Ender 3 
®) to assess the mechanical effect of sterilization.

Thirty-one common infectious hospital pathogens found 
in osteosynthetic material were selected, both Gram-pos-
itive—Methicillin-resistant Staphylococcus aureus (three 
strains), Staphylococcus capitis (two strains), Staphylo-
coccus hominis (three strains), Staphylococcus pasteuri 
(one strain) (three strains), Corynebacterium striatum (two 
strains), Corynebacterium jeikeium (one strain), Entero-
coccus faecium (two strains), Enterococcus faecalis (two 
strains), and Cutibacterium acnes (two strains)—and Gram-
negative microorganisms (Pseudomonas aeruginosa (two 
strains)), and yeasts—Candida albicans (two strains), Can-
dida tropicalis (one strain), Candida glabrata (two strains), 
Candida parapsilosis (one strain,) and Candida auris (two 
strains).

All microorganisms (collected from the hospital) were 
thawed, cultured in plates with the necessary growth 
media, and identified by MALDI-TOF mass spectrometry 
(VITEK®MS, bioMérieux, Durham, NC).

To evaluate the sterilization process, three pieces of PLA 
were inoculated in duplicate monomicrobial cultures with 
each microorganism. These cultures were performed in 
Triptisoja liquid medium (TSB; Biónica Diagnósticos SL). 
In total, 186 PLA plates and 6 negative controls without 
microorganisms were seeded.

After 10 days of culture, the PLA plates were rand-
omized into three groups: A, B, and C. Group A underwent 
a sterilization process using an autoclave program at 134 °C 
(2.1 bar, 8 min of vacuum time, 12 min of sterilization time 
and 10 min of drying time). Group B was seeded in different 
culture media, Aerobic Columbia Agar (BD Columbia Agar 
with 5% SheepBlood®), Columbia Anaerobic Agar, and Sab-
ouraud Agar (BBL SabouraudDextrose Agar®), to check the 
microorganism viability and the absence of contamination. 

Table 1   Printing profile used for sterilization and biomechanical eval-
uation

Parameter Value

Layer height 0.2 mm
Wall thickness 2 mm
Number of lateral layers 5
Superior and inferior layer widths 2 mm
Superior and inferior number of layers 10
Infill pattern Honeycomb
Extruder temperature 220 °C
Bed temperature 50 °C
Impression speed 50 mm/s
Infill (%) during sterilization tests 20%
Infill (%) during mechanical tests First element: 5%

Second element: 10%
Third element: 15%
Fourth element: 20%
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Group C was used to make crystal violet stains on the bio-
films formed on the PLA (Fig. 1).

After said sterilization, new cultures were carried out in 
TSB media. Readings of these cultures were taken from the 
first 24 h to 12 months. The result was expressed as a per-
centage of sterilization success.

Evaluation of the effects of sterilization 
on the mechanical resistance

To evaluate the mechanical characteristics after steriliza-
tion, 60 mm x 65 mm x 50 mm PLA (Leon3D Filament 
PLA Natural ®) cubes were printed using the FFF system 
(Ender 3 ®), modifying the printing parameters according 
to Table 1. Subsequently, they were sterilized following the 
same 134 °C autoclaving protocol previously described.

The mechanical study was based on evaluating the resist-
ance after sterilization and the structure maintenance after 
autoclaving. For this, compression was performed in the 
same plane as the direction of the printing layers with full 
contact between the loading platform and the surfaces of 
the pieces.

A breaking load limit of 60,000 kg/m2 was defined as 
the honeycomb pattern-resistance target, based on what was 
published in the previous bibliography [29]. The breaking 
load (Kg), deformation, and breaking load per surface (N/
mm2) in each of the structures were calculated until the 
specified breaking load value was achieved.

Results

All group B subcultures (n = 62) showed monomicrobial 
growth of the previously seeded microorganisms, demon-
strating the absence of contamination and the efficacy of 
the inoculation method (Fig. 2). Stains performed on group 
C PLA (n = 62) showed biofilms in all PLA pieces, which 
shows that the inoculation method was correct (Fig. 3)

After sterilization, no pathogen growth was observed 
in group A (n = 62) during the culture observation period 
showing 100% sterilization effectiveness (Fig. 2).Negative 
controls (n = 6) showed no growth, and biofilm staining was 
negative (Fig. 3).

The absence of growth in the group A was due to the 
efficacy of the sterilization process and no contamination 

Fig. 1   Description of the sterili-
zation method. PLA polylactide 
acid
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neither failures in the inoculation nor sterilization process 
occurred.

A filling percentage of 5% obtained a breaking load 
of 6.36 MPa, and its elastic limit occurred after an elon-
gation of 167.4%, which meant that its bulk modulus was 
10.62 MPa (Fig. 4). When the filling percentage increased 
to 10%, its breaking load was higher than the limit defined 
before the study (60,000 kg/m2). Therefore, the maximum 
breaking load could not be determined in the infill density 
samples of 10%, 15% or 20%.

Discussion

Sterilization of pieces printed in PLA by FFF in in-hospital 
printers is a biologically safe and mechanically functional 
process after sterilization using a conventional autoclaving 
program.

Boursier and collaborators carried out the only study 
published to date on the effects of autoclave sterilization 
on the morphology of pieces printed by FFF in PLA. They 
demonstrated that the deformation of the pieces after steri-
lization was minimal, with 94% agreement of the pre- and 
post-sterilization morphology using a protocol of 121 °C and 
1 bar of pressure for 20.5 min [30]. However, they did not 

assess their sterilization protocol’s biological safety or the 
mechanical consequences of resistance after sterilization, 
which is very important to 3D-printing surgical tools and 
devices [31].

Moreover, they did not define the printing parameters 
with which they achieved these results in their study; there-
fore, the results were not reproducible. In this regard, the 
use of a cubic or a lineal infill pattern could modify the 
strength or the properties after the sterilization as well as the 
temperature or the wall thickness properties. The direction 
of the piece in the 3D printer could create significant differ-
ences in the breaking point depending on the direction of the 
load, which can be reduced with a 3D symmetric pattern as 
the honeycomb pattern [29]. The size of the bodies in which 
the mechanical test are performed is important, because in 
smaller pieces, the main responsible of the strength is the 
wall thickness and density while in big pieces the main 
responsible are the infill pattern and the infill density.

Both biomodels and patient-specific guides are subjected 
intraoperatively to forces that can exceed their load limit. 

Fig. 2   Microbiological process. Left: sample before contamination. 
Middle: sample after initial contamination in the culture medium, 
contaminated PLA not sterilized, with positive results. Right: initial 
PLA and PLA after sterilization in TSB medium (1 year later)

Fig. 3   Biofilm staining. The two tubes on the right (sterile) show neg-
ativity in staining while the tubes on the left (non-sterile) were posi-
tive for staining
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For this reason, multiple studies have been conducted on the 
resistance of 3D-printing biomaterials [28, 32–34], but none 
of them have focused on PLA after autoclaving.

This is a pilot study that, for the first time, combines bio-
logical safety results and describes the numerical values of 
mechanical resistance of different printing protocols, with 
excellent results. Therefore, it is a pioneer study in proposing 
a specific protocol for 3D printing in traumatology that is 
biologically safe and mechanically resistant.

Due to a large number of filament brands available in 
the market, we propose a protocol in which we increase the 
safety margin raising the infill percentage compared to the 
one used, adjusting the parameters from our data, to avoid 
that the results are dependent on the specific use of a single 
filament. For this reason, we propose a printing protocol 
with natural PLA at a temperature of 220 °C, a 50 °C heated 
bed, a 0.2-mm layer height, a 2-mm wall thickness with a 
total of five layers per wall, an upper and lower wall thick-
ness of 2 mm with ten layers per wall, and 30% honeycomb 
pattern structural fill.

The morphology changes produced by the sterilization 
process over PLA bodies are not evaluated in the present 
study. While the study results confirm the safety of the auto-
clave sterilization process and the mechanical resistance of 
the bodies after this process, more studies are necessary to 
evaluate the morphologic changes after this process.

The main limitations of this study are, on the one hand, 
the absence of a pre-sterilization and post-sterilization resist-
ance comparison and, on the other hand, the low number 
of resistance tests was carried out with a greater load. The 
reason is that this is a pilot study whose main objective is 
to define the biological safety of PLA sterilization without 
this entailing a substantial loss of resistance. In this way, 
we define a specific printing protocol that is a starting point 
on which to develop modifications and improvements for 
future studies.

Finally, the protocol proposed in the study includes an 
infill percentage of 30% but the tests were conducted only 
until a 20% infill. We propose a 30% infill percentage due 

to the differences in the mechanical properties between the 
different labels of PLA filaments. With our results, we show 
that an infill percentage of 10% is strong enough to support 
the mechanical test proposed according with previous stud-
ies [29], but it could be possible that another PLA filament 
label would be more fragile, so we propose the arbitrary 
infill percentage of 30%, according with the results obtained 
in our study, to make possible to use this 3D-printing pro-
tocol regardless of the filament used. The risk of unneces-
sarily increasing the infill percentage is the waste of time 
and filament during printing, but we consider it worthwhile 
to reduce the risk of breakage of the device printed during 
the operation.

In conclusion, we propose a biologically safe and 
mechanically useful FFF 3D-printing protocol with PLA 
for the generation of personalized devices as intraopera-
tive support in trauma, although more studies are needed to 
evaluate the morphologic changes produced by the sterili-
zation process. Further studies are needed too to refine and 
strengthen domestic 3D-printing safety for use in hospitals. 
This technology is an invaluable and unprecedented tool, 
so it is time to open the path of the future and provide this 
technique with the safety and scientific validation as it needs 
to be applicable in a simple, safe, comfortable, and universal 
manner.
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Fig. 4   Force-deformation graph in pieces 1 and 2. The morphology of curves 3–5 was similar, so they are omitted. The 5% increase in fill while 
maintaining the other parameters resulted in a 40% increase in the breaking load. In the right, representation of the honeycomb infill pattern
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La ley 5.5.2017 del Parlamento Europeo es la que rige la utilización de los productos sanitarios. 

Dos puntos importantes de esta ley son el punto 19 y el punto 30. En el punto 19 se especifica 

que “Es necesario precisar que los programas informáticos por sí mismos, cuando están desti-

nados específicamente por el fabricante a una o varias de las finalidades médicas establecidas 

en la definición de producto sanitario, son productos sanitarios, pero los programas informáti-

cos para usos generales, aun cuando se utilicen en el marco de la asistencia sanitaria, o los 

programas informáticos destinados a objetivos de bienestar o estilo de vida, no son productos 

sanitarios. La calificación de programa informático, bien como producto sanitario o como un 

accesorio, es independiente de la ubicación del programa informático y del tipo de intercone-

xión entre el programa informático y el producto.” 

Ello implica que los programas informáticos que utilizamos para la planificación quirúrgica en 

este trabajo, no son productos sanitarios, por lo que no se rigen por esa normativa, y es legal 

utilizarlos para la planificación.  

Por otra parte, en el artículo 30, se define que “Los centros sanitarios deben tener la posibilidad 

de fabricar, modificar y utilizar productos a nivel interno y atender así, a escala no industrial, 

las necesidades específicas de los grupos de pacientes destinatarios que no puedan satisfacerse 

con el nivel de funcionamiento adecuado mediante otro producto equivalente disponible en el 

mercado. En este contexto, conviene establecer que determinadas disposiciones del presente 

Reglamento no deben aplicarse respecto de los productos sanitarios fabricados y utilizados ex-

clusivamente en centros sanitarios, incluidos los hospitales, o en instituciones tales como labo-

ratorios e institutos de salud pública, que apoyen el sistema sanitario o atiendan a las necesida-

des de los pacientes pero no estén autorizados para tratar o asistir directamente a los pacientes, 

dado que los objetivos del presente Reglamento seguirían cumpliéndose de manera proporcio-

nada. Debe tenerse en cuenta que el concepto de centro sanitario no incluye a los establecimien-

tos que pretenden perseguir principalmente intereses o estilos de vida saludables, tales como 

los gimnasios, los balnearios, los centros de bienestar y los centros de preparación física. En 

consecuencia, la exención aplicable a los centros sanitarios no será de aplicación a dichos esta-

blecimientos”. 
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Por ello, los centros de asistencia sanitaria tienen la potestad y deben de poder realizar biomo-

delos para la atención a sus pacientes dentro de ser considerados productos sanitarios a medida, 

como férulas, corsés u otros dispositivos sanitarios a medida a los que los cirujanos ortopédicos 

y traumatólogos estamos más acostumbrados. Sin embargo, con nuevas utilidades y nuevos 

protocolos de estudio e impresión 3D, la imaginería 3D es una herramienta que permite mejorar 

la planificación y la ejecución quirúrgica, por lo que es una técnica a la que todo cirujano orto-

pédico debería poder acceder.  
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(1) La metodología descrita para la cuantificación de la magnitud de la torsión femoral es 

reproducible, efectiva y accesible, siendo un método que permite no solo medir la de-

formidad sino también estimar el efecto de las osteotomías sobre la torsión inicial.  

(2) El eje rotacional de la deformidad se encuentra siguiendo el eje longitudinal de la diáfi-

sis femoral, lo que permite realizar una osteotomía desrotadora a cualquier nivel de la 

diáfisis femoral.  

(3) La metodología de Hausdorff-Besicovitch presentada permite la localización del origen 

de la deformidad en cada paciente, siendo una forma efectiva de determinar la zona 

sobre la que se debe de realizar la osteotomía correctora.  

(4) La esterilización de los biomodelos 3D impresos en un centro de atención sanitaria con 

impresión 3D doméstica es segura y accesible, siendo los cambios morfológicos produ-

cidos por el calor clínicamente insignificantes, lo que facilita su utilización en centros 

sanitarios.  

(5) La impresión 3D y su optimización en los últimos años permite el diseño y la fabricación 

de herramientas quirúrgicas que aumenten la seguridad de los procedimientos quirúrgi-

cos de una forma sencilla y económica. Además, esta tecnología permite compartir los 

dispositivos con todo el mundo a través de, por ejemplo, un correo electrónico, poniendo 

la capacidad de crear y compartir dispositivos en manos de cualquier cirujano. Por ese 

motivo, se ha denominado a esta tecnología como la cuarta revolución industrial, al 

permitir a los cirujanos, que detectan necesidades, crear sus propios dispositivos para 

solucionarlas.  
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