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Resumen

Se realizó una comparación entre tres histogramas de Unidades Hounsfi eld 
(HU) generados a partir de imágenes obtenidas por tomografía axial 
computarizada (TAC) en diferentes partes de los fémures de amputados 
transfemorales unilaterales (cuello de la cabeza femoral, metáfi sis, diáfi sis). 
Los resultados muestran que hay una diferencia estadística signifi cativa 
(p-value<0,05) entre las HU, en consecuencia también en la densidad 
mineral de los huesos amputado y sano del mismo individuo. La diferencia 
demuestra que el uso de exoprótesis genera desmineralización ósea, la cual 
está relacionada con el fenómeno de stress shielding.

---------- Palabras clave: fémur, amputado transfemoral, densidad 
mineral, stress shielding 

Abstract

A comparison between the healthy bone and the amputated bone of twenty 
unilateral transfemoral amputees was done by generating three Hounsfi led 
Unit (HU) histograms at different parts of the femur (femoral head neck, 
metaphysis and diaphysis), based on images obtained by Computer 
Axial Tomography. The results show a signifi cant statistical difference 
(p-value<0.05) of HU, which is refl ected by the bone mineral density between 
the bones of amputated and healthy limb. These differences demonstrate that 
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the exoprosthesis use, generates bone demineralization which is also related 
with stress shielding phenomenon. 

---------- Keywords: femur, transfemoral amputee, mineral density, 
stress shielding

Introducción
Una amputación de miembro inferior es un severo 
evento psicológico y físico en un paciente. Una 
solución protésica puede ser provista de acuerdo 
a los requerimientos geométricos y biomecánicos 
específi cos de cada individuo. El uso de un 
dispositivo protésico no sólo incrementa la 
autonomía de los amputados sino que también 
mejora su calidad de vida. Sin embargo, el uso de 
prótesis modifi ca el fl ujo de fuerzas en el muñón, 
lo cual se ve refl ejado principalmente en cambios 
sobre la composición biológica de los tejidos 
duros, el comportamiento de la piel y los tejidos 
subcutáneos.

La Tomografía Axial Computarizada (TAC) 
es una herramienta de diagnóstico en la cual 
las imágenes son generadas por rayos X. Estas 
imágenes generan una escala de grises de 
acuerdo al nivel de intensidad recibida por el 
receptor del Tomógrafo. Cada tejido tiene un 
nivel de absorción de radiación diferente, lo cual 
se refl eja en el amortiguamiento de los rayos X 
que lo atraviesan. Este fenómeno es cuantifi cado 
por el tomógrafo y luego convertido en HU, 
las cuales están en un rango de -1,024 a 3,071, 
siendo 0 (cero) el valor para el agua [1]. El nivel 
de amortiguamiento es una función directa de la 
densidad del material [2], por lo cual es posible 
usar las HU para describir la distribución de la 
densidad material en zonas específi cas. 

Las propiedades mecánicas de los huesos están 
relacionadas con su estructura, composición 
y mineralización, y cada una de ellas está 
vinculada con la densidad del hueso [3 - 6]. La 
mineralización de la matriz y la porosidad del 
hueso cortical determina su densidad y también 
tiene una relación directa con el módulo elástico 
(Módulo de Young) [6, 7], lo cual también es 
válido para el hueso trabecular [8, 9]. Existen 
algunas referencias disponibles [3, 10, 11] donde 

se establecen relaciones matemáticas entre 
densidad y propiedades mecánicas en el hueso.

Actualmente, el uso de simulaciones 
computacionales basadas en el Método de los 
Elementos Finitos (MEF) para establecer el 
estado de esfuerzo-deformación sobre tejidos 
biológicos es una práctica común. La precisión 
de los resultados obtenidos con esas simulaciones 
está directamente relacionada con la habilidad 
del investigador para reproducir de una manera 
precisa la geometría, las condiciones de borde y las 
propiedades mecánicas del fenómeno simulado. 
Para modelos biomecánicos, específi camente 
aquellos donde tejidos blandos y/o duros están 
involucrados; una de las variables de entrada 
más importantes para el MEF es la ecuación 
constitutiva usada para representar los tejidos. 
El uso de tomografía como herramienta para 
obtener valores acertados de densidad y luego 
relacionarlos con las propiedades mecánicas 
del hueso es un hecho común para modelos 
numéricos [10, 12, 13].

Esfuerzos mecánicos sobre el hueso estimulan 
la acción de los osteoblastos y pueden generar 
un incremento local de la densidad del hueso 
(osifi cación) [14], la cual está directamente 
relacionada con la rigidez del hueso [15, 16]. La 
capacidad del hueso para modifi car su forma y 
estructura interior como respuesta al cambio en 
su estado de cargas es conocida como adaptación 
funcional por remodelación, también llamada 
Ley de Wolff [17]. El mecanismo exacto que 
regula la remodelación del hueso es aún objeto de 
estudio [18–20], pero se cree que bajo estímulo 
mecánico, la deformación en la matriz del hueso 
produce un fl ujo intersticial de un fl uido en el 
sistema lacuno-canicular, lo cual genera esfuerzos 
cortantes sobre la membrana osteocítica, la cual 
es la encargada de regular la formación de nuevo 
tejido óseo (por los osteoblastos) y también de la 
reabsorción ósea (por los osteoclastos).
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El uso de un sistema protésico modifi ca la 
distribución de los esfuerzos en los tejidos 
que están unidos y alrededor de la prótesis. 
Usualmente la rigidez de la prótesis es mayor que 
la del tejido original, por lo tanto la prótesis asume 
la mayor parte del estímulo mecánico y reduce su 
presencia sobre el hueso, lo cual produce un caso 
particular de remodelación ósea conocido como 
Stress Shielding.

El fenómeno de stress shielding ha sido estudiado 
como un efecto del uso de endoprótesis [11, 21]. 
Mientras que para exoprótesis, los estudios se 
han enfocado en establecer el estado de esfuerzos 
y deformaciones en el conjunto muñón – socket, 
principalmente para el caso de amputados 
transfemorales [22 – 32], sin embargo, no hay 
referencias relacionadas con el stress shielding
como consecuencia del uso de exoprótesis.

La intención de este estudio es identifi car el 
efecto de la amputación transfemoral y el uso de 

prótesis externas sobre las unidades Hounsfi eld y 
por ende sobre la densidad del hueso. Teniendo 
en cuenta que la variación de este parámetro es 
más visible en sus valores máximos, se hizo una 
comparación entre el máximo valor en el miembro 
amputado y el máximo valor en el miembro sano 
del mismo sujeto.

Metodología

Se tomaron imágenes detalladas de los miembros 
inferiores de veinte personas con amputación 
transfemoral unilateral, las características 
generales de estos pacientes se muestran en 
la tabla 1, todos ellos llevan una vida diaria 
activa y no presentan ninguna condición física, 
vascular, neurológica o sicológica que pueda 
alterar o modifi car el resultado de este estudio. 
Los pacientes usan un socket sin apoyo distal, 
un pie tipo SACH y una prótesis monocéntrica 
mecánica de rodilla, no utilizan liner o media. 

Tabla 1 Características de los pacientes. P: Paciente, M: Masculino, F: Femenino, D: Derecha, I: Izquierda

P Edad Tiempo de amputación
[años]

Altura
[cm]

Peso
[kg] Género Miembro amputado

1 37 9 176 72,0 M I

2 43 15 175 71,0 M I

3 39 7 177 91,5 M I

4 65 1 165 83,8 M D

5 41 4 175 67,9 M D

6 55 8 171 70,0 M I

7 58 24 167 73,6 M I

8 50 2 163 58,7 M D

9 35 6 176 74,0 M I

10 23 6 167 72,0 F I

11 49 28 170 67,7 M I

12 71 23 164 64,7 F I

13 33 3 162 59,0 M D

14 47 5 168 59,0 M D
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P Edad Tiempo de amputación
[años]

Altura
[cm]

Peso
[kg] Género Miembro amputado

15 40 20 176 85,2 M D

16 32 4 171 81,0 M I

17 22 2 168 75,3 M D

18 59 7 169 78,0 M I

19 44 2 172 57,0 M D

20 49 42 161 64,5 F D

Media 44,6
12,9

10,9
11,0

169,7
5,1

71,3
9,5

M: 17 D: 9

F: 3 I:11

Tomografía Computarizada

Los parámetros usados por el escáner para 
todos los pacientes fueron: tomógrafo Siemens/
Emotion6 a 112mA, 130kV, 512x512pxl matrix
con un tamaño de Pixel 0,758 mm, incremento 
de slice cada 1 mm e inclinación del Gantry 0,0°.

Para la obtención de las imágenes del TAC las 
personas fueron ubicadas en posición supina 
sobre la mesa del tomógrafo, no estaban usando 
su prótesis ni ningún otro elemento sobre el 
miembro residual, se verifi có que ningún objeto 
externo interfi riera en la captura de las imágenes 
tomográfi cas de los fémures.

Procesamiento de imágenes

Para hacer posible la comparación entre el fémur 
sano y el amputado, cada uno de los fémures se 
dividió en tres regiones defi nidas por: 

Zona I:  cuello de la cabeza femoral.
Zona II:  metáfi sis, justo abajo del trocánter 

menor.
Zona III:  cuarta parte proximal de la diáfi sis.

Estas regiones se ilustran en la fi gura 1 y 
fueron seleccionadas porque son zonas donde 
típicamente el espesor de la componente cortical 
es mayor y hay una clara diferenciación entre el 
hueso y otros tejidos.

Figura 1 a. Zonas seleccionadas para los 
histogramas b. Slice de la Zona I, c. Slice de la Zona 
II, d. Slice de la Zona III

Para procesar las imágenes de la tomografía se 
utilizó un código propio elaborado en el software 
matemático Matlab 7, capaz de separar las 
imágenes en una escala de grises asociada a los 
diferentes niveles de intensidad de los pixeles, un 
valor de HU es dado para cada pixel perteneciente 
al trayecto defi nido por un vector específi co. 

Considerando que la relación entre HU y la 
densidad mineral ósea es lineal, los datos de las 
HU pueden ser convertidos subsecuentemente a 
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una densidad mineral ósea (ρEQM) establecida por 
[33] usando la ecuación 1: 

ρEQM =0,0006822 ×HU-0,00548 g/cm^3 (1)

Para cada zona específica del hueso, se 
generó un vector específico trazado en 

dirección posterior-anterior del individuo 
como se muestra en la figura 1b. Usando 
las coordenadas y direcciones descritas 
por el vector, se levantan tres histogramas 
comparativos de HU (figura 2) para cada 
paciente, uno por cada zona.
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Figura 2 Histogramas de HU. a. ZONA I b. ZONA II, c. ZONA III

Resultados
En la fi gura 2, se observan los tres histogramas 
obtenidos de las tomografías. En estos, la curva 
azul representa la variación de las HU en el fémur 
sano, y la curva punteada naranja representa la 
variación de las HU en el fémur amputado. En 
estos histogramas el eje horizontal representa 
la distancia en milímetros (mm) desde el inicio 
hasta el fi nal del vector generado, y el eje vertical 
representa el valor de las HU. 

En la tabla 2, se muestra un resumen de la media 
de los valores pico de las HU para los lados 
anterior y posterior, y la distancia entre picos, 
estos valores se comparan zona por zona. Para 
P20 no hay información relativa a la zona 3 puesto 
que el muñón era muy corto y éste no alcanzaba 
la cuarta parte proximal de la diáfi sis. La media 
se hizo excluyendo los valores de P17 debido a 
que estos distorsionaban el resultado, puesto que 
éste tiene una endoprótesis metálica en su fémur. 

Tabla 2 Valores medios de las HU para cada zona en los fémures sanos y amputados

ZONA pla paa psp pap ds da

Media

I 682,13 570,43 763,74 639,22 24,27 25,16

II 1180,78 877,94 891,15 560,47 27,06 27,47

III 1431,28 1041,26 1393,21 1056,64 21,67 25,45

Desviación 
estándar 

I 187,66 250,28 183,78 201,43 2,07 2,70

II 132,86 251,14 165,73 230,13 2,77 3,52

III 88,16 346,09 47,16 218,20 8,22 3,55

*pla: pico sano del lado anterior, paa: pico amputado del lado anterior, psp: pico sano del lado posterior, pap: pico amputado del lado posterior 
, ds: distancia entre picos sanos, da: distancia entre picos amputados
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Las curvas de las HU obtenidas para todos los 
pacientes tienen una forma similar. Los 20 histo-
gramas con la información completa de las zonas 
I, II y III fueron realizados (no se presentan). Los 
histogramas para el fémur sano se encuentran por 
encima de los histogramas para el fémur ampu-
tado, y esta forma se mantiene para todos los pa-
cientes exceptuando el P17 y el P20. La media de 
las HU relacionada con el fémur sano en la Zona 
III es 1,6 y 3,8 veces la media de HU correspon-
diente a las Zonas I y II respectivamente. 

Discusión 
El algoritmo desarrollado y usado, detecta 
claramente la presencia de hueso cortical y 
trabecular en la trayectoria del vector, las curvas 
con el doble pico ilustran la baja densidad mineral 
ósea para el hueso trabecular y la alta densidad 
mineral ósea para el hueso cortical.

Los valores pico de las HU para el fémur sano 
y amputado son asignados de acuerdo con la 
confi guración real del hueso, donde la diáfi sis 
tiene los valores más altos y el cuello los más 
bajos. En algunos casos, los valores obtenidos no 
son consistentes, específi camente los resultados 
del P17, el cual muestra en la Zona II y en la Zona 
III un valor mayor de densidad mineral ósea en el 
hueso amputado que en el sano. Este resultado 
puede deberse a una interferencia creada por 
una placa de fi jación unida al hueso amputado. 
Para el P20 se observan huellas de una lesión 
epifi siaria, la cual calcifi có el hueso y distorsiona 
los resultados en el histograma.

Finalmente, en la Zona I hay cinco pacientes 
(P4, P8, P10, P13, P20) que presentan valores 
de HU mayores para el fémur amputado que 
para el sano. Estas variaciones pueden deberse 
a patologías congénitas o marcha patológica 
[34] causadas por la variación en la alineación 
del fémur respecto a la cadera, aumentando los 
esfuerzos en el cuello y cabeza femoral. Algunas 
patologías asociadas pueden ser limitaciones en 
la extensión de la cadera debidas a contracciones 
iliotibiales, aducción exagerada de la cadera, 
pseudo-aducción de la cadera o músculos 

aductores actuando como substitutos de los 
fl exores de la cadera [21].

El análisis estadístico en el software Minitab V.15 
determinó que la media de las HU obtenidas de la 
muestra tiene una diferencia signifi cativa (p-valor 
< 0,05) entre el hueso sano y el amputado. El 
análisis de varianza entre los valores pico de las 
HU muestra que las medias obtenidas son 1146 
para el fémur sano y 907 para el fémur amputado. 
Este análisis se hizo excluyendo los valores de 
HU del P17 ya que distorsionaba los resultados. 

La visualización del espesor del fémur en las 
imágenes tomográfícas puede verse afectada 
por la posición del paciente sobre la mesa del 
tomógrafo, puesto que el slice transversal del 
fémur sano puede estar en un plano diferente 
al del amputado y por esta razón las distancias 
vectoriales en los histogramas no son iguales 
para los fémures en ninguna de las zonas. Como 
resultado de lo anterior, algunos histogramas 
muestran las curvas desplazadas una respecto a 
la otra.

Un estudio futuro puede complementarse 
relacionando el tiempo de amputación de cada uno 
de los individuos con las HU obtenidas en cada zona 
y la desmineralización asociada a éstas, además, 
identifi car y asociar patologías individuales 
especifi cas con la distribución de los esfuerzos y 
la relación de éstas con la desmineralización de los 
huesos. Y todo esto extenderlo a la comparación 
de las propiedades mecánicas representadas por el 
Módulo de Young.

Conclusiones
Los valores HU más altos están asociados con la 
zona de la diáfi sis (Zona III), mientras que los 
valores más bajos coinciden con el cuello de la 
cabeza femoral (Zona I), lo cual es coherente con 
la distribución real de la densidad mineral del 
hueso.

La relación directa que existe entre las HU y la 
densidad mineral ósea, permite afi rmar que la 
diferencia de HU halladas entre el hueso sano y 
el amputado en las tres zonas, demuestran que 
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el uso de una exoprótesis puede generar stress 
shielding en el fémur amputado. Especialmente 
en amputados transfemorales, el uso de prótesis 
disminuye el estímulo mecánico sobre el hueso, 
lo que produce una desmineralización ósea.

En personas sanas, las cargas se transmiten a 
través del sistema óseo, mientras que en un 
amputado transfemoral que usa exoprótesis, las 
cargas se transmiten primero desde el socket al 
muñón a través del área de la interfaz de contacto 
y luego desde los tejidos blandos del muñón 
al fémur, lo que produce un estado de carga 
completamente diferente en el hueso residual.

Para evitar el stress shielding, el estado de carga 
en el fémur amputado debe ser similar al del hueso 
sano, por lo tanto se requiere una investigación más 
profunda para determinar el mecanismo óptimo 
para la transferencia de carga entre la exoprótesis 
y el muñón con el fi n de replicar de la manera más 
fi el posible el estado de carga normal en el hueso.
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