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RESUMEN

Una técnica ampliamente utilizada para corregir deformidades dseas en extremidades
es la osteogenénesis por distraccion utilizando un tutor hexdpodo. Para implementar este
método es necesaria la medicion de pardmetros geométricos mediante dos radiografias or-
togonales. Desviaciones de las condiciones de ortogonalidad ideales de medicion e insta-
lacion de los anillos inducen un error en la correccion final. Para reducir dicho error este
trabajo muestra como el uso de marcadores fiduciarios y el uso de la técnica de space re-
section permite la interpretacion estereografica de las radiografias, creando un ambiente de
medicidn robusto y versétil. El método desarrollado permite levantar las restricciones de
ortogonalidad del método tradicional y abordar el tema de la colisién entre fragmentos al
estimar la superficie 3D de los huesos a partir de su contorno 2D. El método fue implemen-
tado en una plataforma TSF eliminando todas las restricciones de ortogonalidad presentes
en el método tradicional y abordando la eventual colision de fragmentos estimando la forma
3D de los fragmentos a partir de sus contornos radiogréficos. El valor del axial view angu-
lation es medido de la manera tradicional. El error promedio de medicién de pardmetros en
las pruebas realizadas fue de 1.04 mm y 1.9°, similar al obtenido por otros estudios y dentro
del rango admitido para el uso médico. Las desviaciones admisibles pueden alcanzar los
30°. Este método simplifica la instalacion del aparato al permitir montar ambos anillos en

una orientacion arbitraria.

Palabras Claves: deformidad 6sea, hexdpodo de Ilizarov, estereoscopia radiografica,

reconstruccion 3D
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ABSTRACT

Distraction Osteogenesis using an hexapod external fixator is a widely used technique
for correcting limb deformities. To impement the method, two orthogonal radiographs are
needed to measure geometrical parameters. Deviations from the ideal orthogonal condi-
tions of measurement and placement of the rings induces an error in the final result. In or-
der to reduce the associated error this thesis demonstrates how fiducial markers and the use
of space resection techniques make it possible to interpret the radiograph stereographically,
creating a robust and versatile measurement environment. The method was implemented
on a Taylor Spatial Frame fixator eliminating all orthogonal restrictions present in the tra-
ditional method and addressing the eventual collision of fragments by estimating 3D bone
surfaces from their 2D radiographic contours. On the other hand, measurement of the axial
view angulation parameter was measured using the conventional procedure. The average
error of measurement in the experiments was 1.04 mm and 1.9°, which are acceptable for
the medical purpose and similar to the values reported in other solutions. The admissi-
ble deviations can reach up to 30°. This method simplifies intraoperative installation, as it

allows the surgeon to place both rings in an arbitrary orientation.

Keywords: bone deformity, Ilizarov hexapod, stereoradiography, 3D contour

reconstruction.
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1. INTRODUCCION

Esta investigacion se enmarca en el contexto de correccion de deformidad dsea en ex-
tremidades largas con la técnica de osteogénesis de distraccion mediante el método de
Ilizarov (Shevtsov, 1997). Este consiste en cortar y distraer el hueso controladamente
utilizando un tutor externo. La innovacién de incorporar la cinemadtica de la plataforma
de Stewart-Gough (Angeles, 2003) al fijador ortopédico de Ilizarov (IRF) ha supuesto un
gran avance (Kortmann, Wolter, & Seide, 1999; Ellis, Borschneck, & Iyun, 2002; Grill
et al., 2007). En Europa se conoce como Hecapod Circular Fixator (HCF) y en Estados
Unidos como Taylor Spatial Frame (TSF). En el tratamiento es especialmente importante
disminuir el error en la medicién de los pardmetros de deformacidén 6sea y montaje del
aparato los cuales influyen directamente en la posicion final del hueso. Estos errores lle-
van comdinmente a la necesidad de realizar una segunda planificacién para corregir el error

residual de la primera (R. Ellis, Borschneck, Slagel, Ma, & Simpson, 2008).

Actualmente la medicién de la deformacion se realiza a través de dos radiografias or-
togonales y sin abordar en forma rigurosa los efectos de perspectiva (Belei, Schkommodau,
Frenkel, Mumme, & Radermacher, 2007; Krettek et al., 2006). Tampoco se toma en cuenta
que el tecn6logo no siempre es capaz de tomar imdgenes con una ortogonalidad aceptable.
Ma, Simpson, and Ellis (2007) han propuesto solucionar esto usando la Tomografia Com-
putarizad. Sin embargo, esto supone una dosis extra de radiacion 90-200 veces mayor a
la de una radiografia (Lorenzo, Karrellas, Shiran, Deguzman, & Jimenez, 2008). Por otro
lado el software de planificacion de correccion TSF incentiva al cirujano a montar el anillo
proximal paralelo al hueso proximal, para lo cual el cirujano debe exponerse a la radiacion
del fluoroscopio para verificar esta restriccion (R. Ellis et al., 2008). Por tltimo el método
TSF no toma en cuenta la eventual colisién de los huesos durante el desplazamiento de
correccién, quedando a criterio clinico de médico la evaluacién de un desplazamiento que

evite el un traslape.

La hipétesis de esta investigacion es que la medicion de los pardmetros de deformacion

del hueso y posicion del aparato mediante estereoscopia radiografica permitird eliminar



varias de sus fuentes de error del proceso de medicion tradicional, contribuyendo a una
mejor precision en la medicién y posterior correccion. Ademads, permitird medir la ori-
entacion del anillo proximal respecto del fragmento proximal, montado libremente, dis-

minuyendo el uso del fluoroscopio durante la operacion.

La novedad del método propuesto radica en la aplicacion de técnicas de fotogrametria
(Quan & Lan, 1999) (en concreto el concepto de “space resection” y de calibracién) sobre
las imagenes radiograficas del aparato TSF, lo cual permite a partir de cada radiografia
obtener la posicion (ubicacidn, orientacion y zoom) de la miquina radiografica respecto
del aparato instalado en la extremidad. Debido a que es posible obtener la posicion de la
fuente de emision de rayos en cada imagen, es posible aplicar la estereoscopia para ubicar

la posicion del hueso respecto del anillo de manera libre, sin restricciones de ortogonalidad.

Sobre todo lo anterior, el poder contar con una sistema que permita ubicar la posicién
3D en base a puntos 2D, permite la posibilidad de reconstruir una aproximacién de la
superficie 3D del hueso a partir del contorno 2D de su proyeccién en las imdgenes (Warzee,
Schuind, Kazzi, & Leloup, 2009; Zheng & Dong, 2006). Esto permitiria abordar el tema

de la colision durante el tratamiento y sin necesidad de usar una CT.

En resumen, esta investigacion propone el uso de la localizacion por estereoscopia
como base para una serie de mejoras sobre el método de planificacion actual, intentando
eliminar varias de las distintas fuentes de error en la planificacién sin costo de equipo,

radiacion ni esfuerzo.

El documento se divide en cuatro capitulos. Una breve introduccion al tema e identi-
ficacién de los problemas y soluciones se entrega en el capitulo 2. El capitulo 3 desarrolla
las soluciones en detalle mientras que su implementacion en un programa computacional y

posterior validacion experimental se abordan en los capitulos 4 y 5 respectivamente.



2. DEFINICION DEL PROBLEMA Y SOLUCION PROPUESTA

2.1. Correccion de deformidades utilizando la plataforma de Stewart-Gough

A continuacion se menciona el estado actual de la técnica de correccion de deformi-

dades. El procedimiento completo se presenta en detalle en el anexo A.

La técnica de osteogénesis por distraccion permite corregir deformaciones en extrem-
idades largas como curvaturas o fracturas soldadas en mala posicion (Figuras A.1 y A.4).
El procedimiento consiste en seccionar el hueso y desplazar ambos fragmentos contro-
lada y lentamente utilizando un fijador externo. El fijador es una plataforma de Stewart-
Gough y es operada por el paciente ajustando los largos de las barras diariamente durante
el tratamiento. La lista de largos de cada barra en cada dia entregada al paciente es llamada

agenda de correccion y es generada utilizando un programa de planificacion.

El input del programa es toda la informacién geométrica que define la posicion inicial
de la plataforma, la posicion de la plataforma respecto de un fragmento de referencia y la
posicion relativa de ambos fragmentos. Los dltimos dos datos son llamados pardmetros
de montaje y deformacion respectivamente. Existen al menos tres versiones comerciales
del sistema. En esta investigacion se utilizard como referencia la version conocida como
Taylor Spatial Frame' (TSF; Smith & Nephew?, Memphis, TN, EE.UU.). La figura 2.1
muestra la nomenclatura de cada parte. La posicion de cada fragmento se define con tres
angulos de rotacion y un vector que simboliza su extremo. Este es llamado “origen” en el
fragmento proximal y “punto correspondiente” en el fragmento distal. Por convencion el
fragmento de referencia es el proximal entendiéndose que es el fragmento distal el que se

desplaza durante la correccion.

La funcién del programa es determinar el desplazamiento de la plataforma que junta
y alinea los extremos de ambos fragmentos corrigiendo la deformacion. En la mayoria de
los casos el objetivo es separar ambos fragmentos. Para esto el médico define una posicion

imaginaria del fragmento distal de manera que cuando el programa intente acercar dicha

lwww.jcharlestaylor.com; www.spatialframe.com
2www.smith-nephew.com



posicion a la del extremo proximal el desplazamiento realizado haya sido de alargamiento.
El largo asignado a una barra para cada dia del tratamiento es una interpolacion lineal entre
su largo inicial y el final. De esta manera la agenda no garantiza un trayectoria lineal entre

los fragmentos (Figura A.10 b).

A mayor exactitud en la medicién e ingreso de los inputs al programa, mayor sera
la exactitud del desplazamiento finalmente ejecutado a excepciéon de dos factores: grad-
uacion entera y holgura mecdanica. Las barras de la plataforma estdan graduadas cada 1
mm, perdiéndose la componente decimal del largo real que debiesen tener finalmente. De
mayor impacto en la imprecision de la posicion final del aparato es la holgura del mecan-
ismo (Figura 5.6). En el aparato utilizado ésta permite una traslacion relativa entre anillos

de entre 1 y 3 mm dependiendo de la posicién de la plataforma.

La medicién de los pardmetros de deformacion y montaje es realizada por el médico
a partir de dos radiografias ortogonales entre si: Antero-posterior (AP) y Lateral (LAT).

Cada una debe ser ademads ortogonal al eje del fragmento proximal (Figura A.12). Por

Direccion Y del fragmento
(imaginaria)

Anillo Proximal
Fragmento Punto

Proximal

Correspondiente

Direccion Y del fragmento
(imaginaria)

Fragmento

i Distal
Master Tab Origen =

Anillo Distal
Barras

FIGURE 2.1. Nomenclatura TSF. Figura obtenida del documento Taylor Spatial
Frame User’s Guide en www.spatialframe.com.



ultimo este eje debe ser perpendicular al plano del anillo proximal, aunque la violacion de

esta restriccion puede abordarse de manera de minimizar el error en la posterior medicion.

2.2. Definicion del problema

La motivacion de esta investigacion es disminuir la imprecision del desplazamiento
de correccion eliminando las fuentes de error existentes en el proceso de medicion de los
parametros de deformacién y montaje. Dichas fuentes corresponden a los 5 primeros itemes
de la siguiente lista de aspectos mejorables del método actual. Las razones de la eleccién
de éstos se aborda en el anexo A.5. Se afiade ademas otro aspecto independiente que podria

ser abordado, el cual seréd explicado a continuacion.

Lista de problemas a abordar

(i) Errores humanos en la medicién de parametros.
(i1) Incumplimiento de la ortogonalidad entre vistas radiogréficas y entre vistas y
fragmento proximal.
(ii1) Incumplimiento de la ortogonalidad entre el anillo y el hueso proximal.
(iv) Interpretacion ortogréfica de las radiografias.
(v) Estimacion visual del valor del pardmetro de deformidad: angulacién axial.

(vi) Colision de fragmentos

Dado que el médico mide componentes de vectores (Ej. [A,B]) una pequeia desviacién
« en la orientacion de una vista implicard un error no despreciable en la mediciéon. Por

ejemplo, en la figura 2.2 el error porcentual A en la estimacion de la componente B es
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Fuente RX 0.4
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FIGURE 2.2. a) Si la orientacién de la proyeccién es perpendicular a la magni-
tud a medir el tamafio B’ de la imagen refleja el tamafio real B a medir. b) Si la
proyeccidn estd desalineada el tamafio B’ en la imagen no refleja el valor real de B.

« debe estar en radianes, ver detalle en pagina 96. Para tener una idea: si A=B una
desviacion de 1° implica un error de medicion de 1,7%. En 5 de las 6 operaciones real-
izadas en Chile por el médicos de la Universidad Catdlica la desviacion promedio de la

ortogonalidad en la toma de imagenes fue de 6° (Valores en anexo B.2).

El (iv) item hace referencia al error que se comete al interpretar las radiografias como
si fuesen proyecciones ortogréficas de la escena. En el desarrollo de un programa de recon-
struccion 3D de piezas mecdnicas a partir de radiografias Shum, Lau, Yuen, and Yu (2002)

mencionan la distorsion por perspectiva como uno de los principales problemas.

Con el mismo objetivo Ma et al. (2007) han desarrollado un método de medicién que
reemplaza el uso de radiografias por la adquisicion de un volumen 3D mediante tomo-
grafia computarizada (CT). Con esto es posible realizar todas las mediciones mediante un
asistente grafico 3D permitiendo eliminar las fuentes de error mencionadas. El método
funciona bien con errores promedio de correcciéon de 1 mm y 2.8°, similares al rango de
holgura del aparato. Sin embargo realizar un CT es mas costoso que tomar las radiografias
y tiene asociado un dafio extra a la salud al depositar en el organismo un nivel de radiacion

mayor.

El (v) item hace referencia a la practica comin y poco rigurosa en como es realizada
la medicion del angulo de deformacion axial. En rigor esta medicion debiese realizarse
tomando una tercera radiografia en sentido axial al fragmento proximal, pero debido lo
dificil que resulta esto y debido a la carencia de referencias fisicas sobre las cuales realizar

la medicion se opta por realizar la evaluacion mediante simple inspeccidn visual. Shtarker,
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Volpin, Stolero, Kaushansky, and Samchukov (2002) abordan este problema y propone el
uso de una imagen de corte con CT en cada epifisis del hueso para realizar esta medicion

correctamente. El sistema de Ma et al. (2007) también realiza la medicién de este valor.

El (vi) item de la lista no tiene que ver con la disminucién del error del resultado si no

que apunta a mejorar aspectos relacionados con la ejecucion del tratamiento.

Como se menciona en el anexo A.4.4, la trayectoria generada por el programa TSF no
es lineal. Ademds no toma en cuenta que los huesos pueden chocar durante el desplaza-
miento. Tampoco alerta en el caso de que la posicién final planificada implique un traslape
de los dos fragmentos. Al parecer este tema no ha sido abordado por otros autores. Esto
se debe tal vez a que en la mayoria de los casos las correcciones implican una separacion
de los fragmentos y porque la prediccion de una colision puede ser evidente por simple
inspeccién. En la practica el cirujano evalua la posible colision mentalmente, en base a
la informacién de las radiografias. Se abordard este problema con el fin de proveer una
manera rigurosa de realizar dicha evaluacion y optimizar la definicién del camino definido

para sortear el traslape.

2.3. Solucion propuesta

Emulando el espiritu del sistema desarrollado por Ma et al. (2007) la solucién prop-
uesta también consiste en un cambio en la manera de realizar las mediciones. Esta seguira
haciéndose en base a las dos radiografias tradicionales y consistird en una nueva manera de

interpretar la informacion contenida ella.

2.3.1. Eliminacion de las restricciones de ortogonalidad

Se sostiene que la imagen del aparato permite calcular la posicion de la fuente de
emision de radiacion en cada radiografia utilizando las técnicas de fotogrametria conocidas
como “space resection” y calibracion. Con la informacion de la ubicacién 3D (posicién y
orientacion) de las fuentes de Rayos-X (RX) es posible implementar la técnica de local-

izacién de puntos mediante estereoscopia. Esta permite encontrar la posiciéon 3D de un
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mismo punto a partir de su ubicacién 2D en cada imagen. De esta forma seria posible re-
construir la posicion 3D de cada fragmento respecto del aparato ortopédico a partir de las
radiografias, independientemente de la orientacion que éstas tengan entre si o respecto del
aparato, permitiendo prescindir de todas las restricciones de ortogonalidad tradicionales.
La medicion de los pardmetros se realizaria sobre la construccion creada y no sobre las

distancias bidimensionales de las radiografias como es tradicional.

2.3.2. Error humano en el proceso de medicion

La aplicacién de esta técnica requiere ejecutar extensivos algoritmos que sélo tienen
utilidad préctica si se encuentran implementados en un programa. Por esto se propone
afiadir estas funciones como un moédulo al programa tradicional actual. Esto tiene la ven-
taja de eximir al médico de realizar las mediciones, eliminando el riesgo de error o mal
interpretacion de las convenciones de ingreso de datos. El sistema propuesto sélo requiere
que el médico indique la posicién de nueve puntos sobre cada radiografia para la mediciéon

de 11 de los 12 parametros deformacién y montaje.

2.3.3. Medicion de la angulacion axial de deformacion.

Debido a la falta de referencias fisicas claras en las rafiografias de los fragmentos que
indiquen la orientacion Y de éstos, se ha optado por no cubrir su evaluacidn, realizandose
ésta de la manera tradicional o mediante el método de Shtarker et al. (2002) (pagina 25).
De esta manera el programa de medicion evaluara 11 de los 12 parametros de deformacion

y montaje.

2.3.4. Prevencion de colision

Para abordar la colision de fragmentos se propone extender la capacidad de localizar
puntos 3D a partir de puntos 2D, a la posibilidad de estimar superficies 3D a partir de con-
tornos 2D como lo desarrollan Warzee et al. (2009). Con los modelos 3D de los fragmentos
es posible observar un traslape entre estos durante la correccion y escoger una trayectoria

que lo evite.



Por ultimo se propone generar la agenda de manera que el desplazamiento de los ex-
tremos de los fragmentos sea una linea recta, evitando la ineficiencia del recorrido even-

tualmente curvo del sistema actual.



3. DESARROLLO DE LA SOLUCION

En este capitulo se desarrollan las bases del nuevo sistema de planificacion. Este se
compone de dos partes: el método de medicion de pardmetros y el método de deteccion
de colision. Si bien cada uno tiene objetivos distintos ambos se basan en las técnicas de

fotogrametria para funcionar.

3.1. Método de medicion

Para realizar la medicion de parametros de deformacidon y montaje es necesario deter-
minar la posicion de las bases de coordenadas que definen la ubicacion de ambos fragmen-
tos respecto del aparato, en el cual se encuentra la base de coordenadas principal. Para esto
se debe determinar primero la posicion de la fuente de emision de radiacion respecto del
aparato en cada radiografia. A partir de estas posiciones es posible localizar finalmente la

posicion 3D del punto extremo y la direccion axial que define cada fragmento.

3.1.1. Localizacion mediante estereo-fotogrametria

La estereoscopia es una técnica conocida desde 1838 que permite percibir profundidad
a partir de dos imdgenes de una misma escena. Se suele referir popularmente como la man-
era en que el cerebro percibe la profundidad de los objetos dadas las imagenes que recibe
de cada ojo. La estereo-fotogrametria es la formalizacion de esta técnica en el contexto de
encontrar la posicion tridimensional de un punto en el espacio, dada su posiciéon 2D en dos

imagenes y la posicién 3D de las cdmaras en la escena.

Para cada camara existe un rayo R; asociado a la posicion 2D punto en la imagen 1.
Conocida la posicion de las cdmaras C1 y C?2, la ubicacién del punto corresponde a la
interseccion de los dos rayos en el espacio 3D (Figura 3.1). El valor del dngulo entre los
rayos de localizacién ¢ es distinto para cada punto a localizar. Sin embargo, la variacién de
su valor se hace despreciable si la distancia relativa entre los distintos puntos es desprecia-

ble respecto de la distancia de las fuentes al conjunto de puntos, suponiendo que todos los
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FIGURE 3.1. Localizacién del punto P con la interseccién de los rayos prove-
nientes de dos cdmaras. En este caso ¢ se ha dibujado respecto del punto P.

puntos son cercanos entre si. Para manejar un solo valor en adelante se referirda a ¢ como

el angulo entre los rayos que se intersectan en el origen del sistema coordenadas.

La manera de realizar las mediciones de las radiografias postoperatorias en el método
actual es un caso particular de localizacién por estereoscopia. En éste, las posiciones de
los puntos desde donde se tomaron las imdgenes se suponen en el infinito y con un dngulo
entre rayos de ¢ = 90°. La mejora consiste es generalizar esta interpretacion estereoscopica

calculando la posicién C’; de las fuentes dada la proyeccion radiogréfica del aparato mismo.

3.1.2. Posicionamiento y calibracion de una camara mediante space resection

Una técnica de fotogrametria muy util es conocida con el nombre de Space Resection
(Quan & Lan, 1999) que consiste en determinar la posicion (traslacién y orientacion) de una
camara respecto de un objeto a partir de su geometria conocida y conociendo los parametros

de proyeccion de la camara.

Si se dispone de un objeto formado por tres puntos, existen a los mas cuatro soluciones.
Esto significa que la imagen pudo haber sido tomada desde a lo mas cuatro posiciones
distintas entregando la misma proyeccion de los puntos. Al considerar un cuarto punto esta
ambigiiedad se resuelve. A continuacion se detalla la aplicacion del método para encontrar

la posicién de la fuente de rayos X a partir de puntos pertenecientes al aparato ortopédico.
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La Figura 3.2 muestra una escena en la cual tres puntos P, P, y P, del aparato or-
topédico son radiografiados desde una fuente RX. Por motivos practicos y de simplicidad
los puntos escogidos son equidistantes entre ellos. La imagen se forma en un plano sensi-
ble a la radiacién. Lo unico conocido en la escena es la imagen formada, las direcciones
unitarias R; y el lado L del tridngulo. Interesa conocer la posicion tridimensional de estos
puntos respecto de la fuente de emision. El punto P corresponde a la posicion 3D del punto
1 = 1,2, 3 de la radiografia. Su posicion respecto de una base de coordenadas solidarias a
la fuente de rayos X estd dada por la ponderacién R; por un factor D;. Los ponderadores
D; son tales que |]32 — }3]| = L para i # j. Este sistema de tres ecuaciones cuadraticas
y tres incOgnitas se resuelve en forma directa y entrega cuatro soluciones eventualmente

distintas.

Para dirimir cudl de ellos corresponde a la posicion real se toma en cuenta la posicion
de un cuarto punto, cuya posicioén 3D relativa a los otros 3 es conocida. Para cada tridngulo

solucién se calcula la posicién del cuarto punto y se toma su proyeccion en la imagen.

Fuente RX

Lamina
Radiosensible

FIGURE 3.2. Relacion entre la imagen radiogréfica y la posicién real de los puntos
y la fuente.
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Luego se compara la imagen virtual obtenida con la imagen real. S6lo uno de los cuatro
tridngulos solucion generard una imagen virtual del cuarto punto en la posicion real de este

en la radiografia (la figura 3.6 ilustra esto con un 4° y 5° punto).

El resultado obtenido es la posicidn de cada punto expresada respecto de una base de
coordenadas F en la fuente de emision y lo que interesa es contar con la posicién de la
fuente respecto de una base de coordenadas definida por los puntos. Para esto se define la
base de coordenadas P solidaria al tridngulo formado por P, 152 y ]33 Los vectores que
interesan rescatar son el vector posicion F del origen de la base F en coordenadas P y los

vectores unitarios 7, ¥, Z de la base F expresados en coordenadas P.

Hasta ahora se ha supuesto que a partir de la posiciéon 2D de un punto de la imagen,
se puede obtener el correspondiente rayo 3D que sale de la fuente de emision hacia la
posicién del punto (anti-proyeccién). Esta transformacién punto—rayo requiere conocer
algunos parametros de la proyeccion de la imagen. Ademads se debe suponer que la imagen
radiografica corresponde a una proyeccion perfecta, exenta de deformaciones. Esto implica
por ejemplo que la proyeccion de una recta sea otra recta. Este supuesto es particularmente
valido en el caso de radiografias, a diferencia de proyecciones realizadas utilizando lentes,
donde lejos del centro de la imagen ocurren aberraciones relacionadas con la forma del
cristal. Dado que la proyeccion radiografica no es mas que la sombra de los objetos sobre
una pantalla plana desde una fuente de emision puntual, dichas aberraciones no debieran
ocurrir, siendo las imperfecciones s6lo aquellas que se producen al rescatar la imagen desde
la placa. La proyeccion puede definirse con tres pardmetros adimensionales: A, B 'y N

segun muestra la Figura 3.3.

Si los pardmetros son expresados en pixeles, A y B indican la ubicacién del punto de
la imagen en el cual corta el eje ortogonal de la emisién. El tercer parametro /V, también
en pixeles, corresponde a la lejania proporcional de la fuente hacia fuera de la imagen. Asi

el rayo asociado al punto de coordenadas X, Y de la figura es

—

R=[X-AY - B,—N]
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FIGURE 3.3. Algunos pardmetros que definen el cono de proyeccioén.

Radiografia completa Lamina

Aparato

Fuente R

B—x—

" —

FIGURE 3.4. Si la imagen tomada estd centrada el inico dato por determinar para
realizar la anti-proyeccién es N.

Los parametros de proyeccion podrian ser medidos directamente del aparato radiografico
a utilizar. Sin embargo, aun si se realizase esta tarea, no hay garantia de que la imagen
digital cargada al programa corresponda a la proyeccion completa pudiendo ser s6lo un
subconjunto o estar incluso rotada. En este caso los pardmetros de proyecciéon Ay B
serian los asociados a la regién tomada, que nada tienen que ver con los medidos para la
imagen completa. Para no tener que realizar mediciones de los pardmetros de proyeccion
de cada maquina a utilizar ni anadir restricciones sobre la imagen a cargar los parametros de
proyeccion de la maquina serdn calculados deducidos del formato de la imagen y utilizando
la técnica de space resection con un quinto punto. El problema a resolver es conocido con

el nombre de camera calibration (Quan & Lan, 1999).

Para esto se supondrad que la imagen radiografica estard centrada. Esto es, que el an-

cho de la imagen es 2A y el alto es 2B, en cuyo caso el eje ortogonal de la proyeccién
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coincidira con el centro de la imagen (Figura 3.4). Gracias a que en general el angulo de
vision es pequefio (menor a 24°) el error introducido por la violacion de este supuesto es
despreciable. Ademas este supuesto también esta en el método tradicional de interpretacion

radiografica. De este modo el rayo R asociado del punto 2D [X,Y] es

R=[X—-W/2,Y — H/2,—N]

Donde W y H son el ancho y alto de la imagen en pixeles, que son conocidos del
archivo de imagen. Solo resta determinar N que puede interpretarse como el zoom de la
imagen. Su valor puede ser deducido ejecutando el método de space resection con un
quinto punto. Solo existe un valor de N que genera una proyeccion de los 5 puntos en
sus respectivos 5 puntos en la imagen real. La figura 3.6 ilustra la diferencia entre la
proyeccion virtual y real del 4° y 5° punto. La diferencia entre la poyeccion real del 5°
punto y su proyeccidn virtual es cuantificada con 7y, que es la norma de la resta de ambas
proyecciones (vectores 2D). Del mismo modo ¢ cuantifica la diferencia entre proyecciones

del 4° punto. Para encontrar N se minimiza v + ¢ mediante iteracion.
El algoritmo podria resumirse como:

(1) Dado un valor de N
(i1) Encontrar las 4 posiciones 3D de 3 puntos del objeto.
(i11)) Montar virtualmente el 4° y 5° para cada posicion y tomar una imagen virtual de
dichas estructuras con el mismo valor de N.
(iv) Comparar la imagen creada con la imagen real y medir v y 9.

(v) Variar N bajo algun criterio de exploracién y volver a 1 hasta minimizar y + 9.

La funcién objetivo a minimizar suele tener una forma como la del gréfico de la Figura
3.5. Ambos ejes de la figura son adimensionales debido a que las coordenadas de los pun-
tos se estandarizan dividiéndolas por la mayor componente dentro del conjunto de puntos
(MazCoord). Ademas las componentes son referidas al centro de la imagen y no a una es-
quina, como es lo usual. En la figura se observa que la curva puede no ser convexa en todo

el rango. Por esto es necesario realizar la minimizacion en dos etapas. Siendo la primera
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FIGURE 3.5. Curva a minimizar en el proceso de calibracién. Diferencia entre
proyeccion virtual y real para distintos valores de N.

un barrido de la funcidn para determinar aproximadamente la ubicaciéon del minimo global
y luego una segunda que realiza un minimizacién basado en la pendiente. Idealmente el
minimo es cero, pero como es esperable sélo se da en condiciones ideales: proyeccion ra-
diografica perfecta, ubicacion exacta de los puntos en la imagen y una relacién exacta entre

el modelo de la posicion relativa 3D de los puntos y su posicion relativa real en el aparato.

El valor alcanzado por la funcién objetivo correspondera al “Indicador de Calibracion”
del sistema de localizaciéon. Como se explica a continuacion, existe una probabilidad de
que su valor refleje cudn certera ha sido la ubicacién de la fuente de Rayos X y por lo
tanto su implementaciéon como indicador podrd ser util para detectar el no cumplimiento de

cualquiera de las condiciones ideales mencionadas.

Se habla de probabilidad por que un error en la marcacién no siempre se verd refle-
jado en el valor del indicador. Esto es ejemplificado con el grifico de la Figura 3.7 que
muestra la ubicacién de 5 puntos montados en el aparato ortopédico en una radiografia de
este (Radiografia Oblicua 1 del caso de estudio 2 ver figura C.12). Las coordenadas han
sido estandarizadas dividiéndolas por la componente horizontal del punto D, que es el mas
lejano del centro de la imagen. Al correr la etapa de barrido del algoritmo de calibracién se

obtienen todas las posibles proyecciones de los puntos P4 y P5, las que aparecen graficadas

16



¥ P5 ) 5 &
. ° Y5
Fuente RX
(base F) 2 3
F\\ ff\ ™
S
RS L
i o
!‘ \ f T8N
| AN
IJ //>2 ff //>2
Vs ] -
i r P
[ 7
-~
i

FIGURE 3.6. La proyeccién virtual 4’ y 5° de los puntos P4 y P5 en la ima-

gen puede diferir de sus proyecciones reales 4 y 5. Resolver el problema de fo-

togrametria implica minimizar esta diferencia.
como dos curvas sobre la imagen. Estas idealmente pasan por dichos puntos. En el caso
de haber indicado la posicion de P4 y P5 en lugares erroneos pero sobre las curvas, el al-
goritmo podria entregar un valor minimo de cero sin reflejar el error cometido. Del mismo
modo, imprecisiones en la ubicaciéon de P1, P2 y P3 modificardn y desplazaran las curvas
pudiendo quedar los puntos nuevamente sobre ellas. Dado que el indicador de calibracién
es insensible a desplazamientos que no aumenten la distancia entre los puntos respecto
de las curvas, un valor pequefo de este no debe interpretarse como garantia de la exactitud

del proceso. Aunque un valor considerable si es garantia de que algun error se ha cometido.

Teniendo las posiciones F1 y F2 del origen de cada base F respecto de la base P
y los vectores unitarios que definen dichas bases (Figura 3.8), se puede realizar la local-

izacién de un punto por estereoscopia intersectando los rayos definidos por las direcciones

A

R; asociadas al punto en cada imagen.

Idealmente estas rectas debiesen intersectarse, sin embargo en la practica no se dara de-
bido a errores aleatorios humanos en la sefialacion de puntos e inexactitudes en la proyeccion
radiografica. P debera calcularse en el punto medio del segmento de menor distancia entre
las rectas. La longitud de dicho segmento sera referido como “indicador de localizacion”.

Al igual que el indicador de calibracion, este indicador reflejard parte del error asociado a
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FIGURE 3.7. Trayectoria de la proyeccién virtual durante la calibracion.
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FIGURE 3.8. Localizacion de un punto intersectando rayos.

la posicion calculada para el punto. Serd solo parte del error debido a que la longitud del
segmento puede también tomar un valor nulo, en cuyo caso seria incorrecto pensar que el

error asociado a la medicion es también nulo.

En el dmbito de considerar imprecisiones en la definicion de los rayos ya sea por error

humano en la ubicacién de los puntos que los definen o por error en la ubicacién de las
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FIGURE 3.9. El error de localizacion se amplifica si el dngulo entre proyecciones
¢ se aleja de 90°.

fuentes de las cuales nacen, el valor del d&ngulo ¢ entre las orientaciones de las proyecciones
cobra importancia. Cuando las orientaciones son perpendiculares, un desplazamiento de
uno de los rayos que indica la posicion de un punto, provoca que la posicion calculada
para éste se desplace solo en una componente perteneciente al plano de la imagen. Sin
embargo cuando las orientaciones no son perpendiculares se afiade un desplazamiento en
la componente ortogonal al plano de la imagen como se muestra en la figura 3.9. Esta
magnificacion del error aumenta proporcionalmente a tan(]90 — ¢|) por lo que realizar

estereoscopia desde posiciones demasiado cercanas se vuelve impracticable.

3.1.3. Implementacion en el método TSF

El método de medicidn por estereoscopia es aplicable a cualquier version comercial
del aparato ortopédico. En esta seccién mostraremos la implementacién de método para la

version TSF, utilizando su nomenclatura y hardware.
Marcadores fiduciarios

Para llevar el método de localizacion estereografica a la practica es necesario contar
con puntos pertenecientes al aparato ortopédico que sean reconocidos inequivocamente en
cada radiografia. Para minimizar la posibilidad de que estos sean ocluidos por el aparato es
deseable que se encuentren alejados de la estructura. Una esfera al final de una barra rigida
empotrada al aparato cumple esta funcién. Para instalarlos en el aparato basta con intro-

ducirlos en un orificio y apretarlos atornillando una tuerca en su base. Su instalacién solo
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se realiza para tomar las radiografias post operatorias, luego de esto pueden desecharse.
Los marcadores se introducen en la serie externa de orificios de los anillos y deben ser

montados seglin una convencion detallada en el anexo B.1.

Determinacion de la geometria del aparato

Para realizar la calibracion es necesario conocer posicion relativa entre los marcadores.
Definiendo la base P con los marcadores A, B y C, basta determinar las coordenadas de
los puntos D y E respecto de esta base. Para esto es necesario conocer la posicion de la
plataforma distal respecto de la proximal lo cual ha quedado resuelto al conocer los largos
de las barras (Anexo A.6). El largo L del lado del tridngulo serd distinto pero conocido

para cada tipo de anillo a usar.

Localizacion de un punto

Teniendo en cada radiografia la ubicacién de los 5 marcadores se procede realizar con
éstos los calculos de calibracidon que entregara la posicion de la fuente emision respecto del

aparato en cada imagen.

Con las iméagenes calibradas se procede a verificar que el primer indicador de cali-
bracion se encuentre en un valor aceptable en cada imagen. De ser asi se procede a de-
terminar la posicion tridimensional y en coordenadas P de cualquier punto visible desde
ambas vistas tomando su posicién 2D en cada imagen y utilizando el método de local-
izacidn estereoscopica descrito. Dado que la base P debe ser solidaria al anillo proximal se

aprovechard de definir en el centro del anillo proximal y orientada segin el master tab.

Si se dispone de mds de dos radiografias, la localizacidén puede hacerse entre todas las
combinaciones de parejas de vistas obteniendo un valor de P por cada pareja. El valor
final puede ser el promedio de estas posiciones. Tomando en cuenta las fuentes de error
del proceso y suponiendo que el proceso de localizacion es un estimador insesgado de la
posicion real de P, se puede pensar que mientras mas radiografias se tenga (desde distintos
angulos), mayor serd la precision de la localizacion promedio debido a la disminucion de

la varianza.
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Localizacion del extremo y eje Z de un fragmento

La ubicacion del extremo de cada fragmento en la imagen lo realizara el médico de la
manera tradicional (Figura 3.10). Los cuatro puntos de la figura serdn llamados “puntos de
localizacion” para diferenciarlos de los puntos que se marca para indicar los marcadores
fiduciarios. Teniendo la ubicacién 2D del extremo en cada imagen, determinar su ubicacién
es una aplicacién directa de la localizacién por estereoscopia. No lo es asi determinar la
direccién 3D del eje 7 del fragmento. Esto se debe a que cuando el médico define un eje
2D sobre la imagen, no define un punto sino una direccion. Esto invalida la suposicion de
que los puntos marcados en ambas imagenes corresponden al mismo punto del fragmento

por lo cual no es posible aplicar el método directamente.

Para determinar el eje se tomara el punto J (2D) ubicado en cualquier parte del seg-
mento definido por el médico para el eje del fragmento. A partir de este se define el rayo
R desde cada fuente F'. Sea E la posicion del extremo del fragmento, R; y F; el rayoy
la posicion de la fuente de la radiografia i=1,2 (Figura 3.11). La direccién del eje Z del

fragmento se obtiene segun:

FIGURE 3.10. Puntos localizacién que definen los extremos y ejes de los huesos
sobre una radiografia. E = Extremo, J = eje, P = Proximal.
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La posicion de una fuente y el eje Z del fragmento forman un plano. El 4ngulo W entre
los planos definidos por cada fuente es importante ya que al igual que el dngulo ¢ entre
las imégenes, tiene un efecto de amplificacion del error de ubicacion de los puntos cuando
su valor se aleja de 90°. Si su valor es cercano a 0° o 180° el método para definir 7 se
invalida. En el capitulo de validacion (pagina 59) se evalta el impacto de ambos dngulos

en la magnificacion del error.
Mantencion de convenciones y definicion de bases de coordenadas

Para no perder la familiaridad y destrezas que haya alcanzado a desarrollar el médico
en el uso del sistema tradicional TSF, se mantendra la nomenclatura y convenciones del
método tradicional. Asi por ejemplo las restricciones de ortogonalidad serdn propuestas
como condiciones ideales pero no necesarias. Lo mismo sucederd en la definicion de las

mediciones a realizar.
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Se dispone de la ubicacion espacial del extremo y el eje del de cada fragmento. Para
realizar las mediciones de deformacion y montaje es necesario definir con éstos, una base
de coordenadas. El origen de cada base es el extremo de cada fragmento y la direccion 2, el
eje Z del fragmento. La base distal serd llamada M y la proximal Ms. El desplazamiento

de correccién consiste en desplazar M hasta M.

De los vectores unitarios Zs, 22, 22, de My solo se ha definido Z,. Para determinar
la base es necesario definir y, que sefiala la direccién Y del fragmento proximal. Sin
embargo dicha direccién no existe fisicamente en forma clara como el caso de Z por lo
cual su definicion es arbitraria. Se puede escoger cualquier orientacion de s (tal que s -
z5 = () mientras la medicion del dngulo de deformacion axial sea realizado tomando en
cuenta dicha eleccién. Para mantener la convencion tradicional, en la que Y del fragmento
proximal apunta en la direccion del eje de la proyeccion AP (direcciéon —2 de la base F

AP), se definird g, en la posicion més parecida a dicha direccion.

Sea D.4p la direccién de la proyecciéon AP. En general y, no podra definirse exac-
tamente en esta direccidn, ya que al tener que ser ortogonal al vector Z, ya definido, se
encuentra restringida a un plano en el cual puede no estar contenido D;;p. Asi 25 e 15 se
calcularan como

By = Dap X %

Yo = Zg X T2

Los vectores 2 € ¥; de la base M; no necesitan estar definidos para realizar las medi-

ciones.

Medicion de los parametros de deformacion

Las mediciones de deformacion definen la posicion de la base M; respecto de la base
Ms. De la base M; s6lo se ha definido su origen E, y su direccion 2z (Figura 3.12 a).
Las traslaciones de deformacion AP, Lateral y Axial corresponden a las coordenadas de la

posicion del extremo distal respecto del proximal en coordenadas M2:
e Traslacion AP = (El — 52) - Ty
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FIGURE 3.12. Medicién de pardmetros en el nuevo método a) Deformacién, b) Montaje.

o Traslacion AP = (El — Eg) U
e Traslacion AP = (E} — Eg) - 2y

Los 4dngulos de deformacion AP y Lateral se calculan como:

e Angulacion AP = arctan(%)

e Angulacion Lateral = arctan(—=-2)
2122
Como se ha mencionado, el valor de la angulacion axial es entregada por el médico de la
manera tradicional. La forma como se miden los dngulos y su interpretacion se muestra en

el anexo B.7.

Medicion de los parametros de montaje

Las traslaciones de montaje AP, Lateral y Axial corresponde directamente a las com-

ponentes del vector E, expresado relativo a la base P (Figura 3.12 b).

Dado que ahora se permite montar el anillo proximal en cualquier orientacidn respecto
del fragmento proximal, serd necesario anadir dos mediciones angulares a los parametros
de montaje para que describan esta orientacion (completando los tres dngulos bdsicos).

Para definirlos se ocupard la misma convencién y nomenclatura utilizada para los dngulos
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de deformacién, renombrando el pardmetro Rotary Frame Offset del método tradicional

como “angulacion axial de montaje”. Los dngulos de montaje se definen como:

)

e Angulacion Lateral = arctan(—=%

e Angulacion AP = arctan(zg

>

<>

)
)

Donde 7, ¢ y 2z son las direcciones unitarias de la base principal P.

I\
N
>

o
8

e Angulacion Axial = = arctan(—=

<
)
<

3.1.4. Discusion

Como se ha mencionado, esta manera de realizar las mediciones es una generalizacién
de la forma tradicional en la que se realizan. Esto implicaria que en condiciones iguales
(misma orientacion de imdgenes) en el peor de lo casos las mediciones realizadas con este

método alcanzardn la misma precision que con el método tradicional.

Interesaria encontrar una manera de medir la angulacion axial de deformacion, sin em-
bargo esta intencion es frustrada por la carencia de patrones claros en la radiografia que
indiquen la direccién Y de los fragmentos. Una solucién puede ser que el médico posi-
cione otro set de marcadores que sefialen la direccién en cada fragmento definida segin su
criterio. Luego se puede utilizar el método de localizacion para realizar la medicion de la
angulacion entre dichas direcciones. Pero a juicio de los médicos, utilizar las radiografias
no tiene sentido préictico ya que una vez puestos los marcadores la evaluacion puede re-
alizarse directamente observando los marcadores en sentido axial, siendo practicamente la

misma forma en como realizan la medicidén actualmente.

En vista de que la instalacién de marcadores adicionales sigue estando sujeta a la eval-
uacion visual del médico y que afiaden aparatosidad a la solucién actual, se ha optado por
no cubrir este caso y promover la solucién dada por Shtarker et al. (2002). Esta no depende
de la evaluacion visual del médico ya que se basa en tomografias de corte en la diéfisis
(zona cercana a la articulacion) de los fragmentos cuya imagen permite definir de manera
objetiva un sentido Y para el fragmento. En esta técnica la medicion del angulo se realiza

observando la rotacion relativa de la seccidn del hueso en ambas tomografias.
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3.2. Incorporacion de un asistente grafico de medicion

Esta seccion trata sobre la eliminacion de la primera fuente de error de la lista, la
cual refiere a las equivocaciones humanas durante la planificacion. Estas comprenden las
imprecisiones cometidas durante la mediciéon manual de las imdgenes radiogréficas y las
hechas al momento de ingresar los datos al programa bajo las convenciones del software
(Anexo A.4.3). Se propone eximir al médico de las tareas de medicion pasando éstas a ser

realizadas por un médulo del programa.

De todos los inputs que deben ser entregados al programa, el médulo a crear sélo dara
valor a los de deformacion y montaje, estando el resto aun a cargo del médico (largo inicial
de barras, didmetro de los anillos y duracion del tratamiento). La manera propuesta para
realizar las mediciones consiste en cargar las imagenes en el mddulo, el que las desplegara
y permitird indicar la posicion de cada punto relevante con clicks del mouse. Estos cor-
responden a los cinco marcadores fiduciarios y los cuatro puntos de localizacion en cada
una de las dos radiografias. Estos 18 puntos 2D son entregadas a los algoritmos de trian-
gulacion y localizacion para que finalmente el de medicion finalice la funcion del médulo
entregando los pardmetros calculados al médulo de planificacion tradicional (Diagrama de

la figura 2?).

Interesaria realizar la ubicacion de los 5 marcadores en la imagen en forma automatica
con un método de procesamiento de imagen. La proyeccion de los marcadores fiduciarios
tienen un patrén reconocible: una esfera en el extremo de una barra unida a ella mediante
otra de grueso mas pequefio y de proporciones relativas conocidas. Sin embargo los algo-
ritmos de reconocimiento siempre tendra asociado una probabilidad de falla. Esto debido
a circunstancias fortuitas no controlables en la imagen como lo es el fendmeno de oclusién
parcial de la estructura. En dichos casos es necesario el conocimiento adicional de los com-
ponentes del aparato para juzgar si el contorno analizado pertenece al marcador o a otro

componente del aparato (Figura 3.14).

Para evitar la posibilidad de que estos escenarios generen un error que no sea detec-

tado, se ha optado por confiar esta tarea a la responsabilidad del médico. De todos modos

26



Procedimiento de correccion

Dia 0
- Instalacion del aparato en pabellon
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Dia 1
- Medicion clinica de la angulacian de deformacion axial

mMetodo tradicional; Muewvo metodo:;

- Medicion clinica del

. ) - Cargar las imagenes
angulo de montaje g g

radiograficas al programa
- Medicion manual de Y Sefalar 93 9 puntos
e e clave en cada Una con el

de defarmacion vy TS

maontaje a partir de 1as e .

radiografias. -La mgdmmn Se realiza
automaticamente,

o |ngrESD de las 10 obtenigndose la agenda.

mediciones al

planificadar y ohtencidn

de |3 agenda

Dias

- El paciente es dado de alta con I3
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- Remocion del aparato, fin del tratamienta.

FIGURE 3.13. Diagrama de los pasos que componen el método de correccion.

YN

FIGURE 3.14. Para resolver la ambigiiedad de oclusién parcial es necesario un
conocimiento previo de los objetos que componen la escena.

la ubicacion de los puntos de localizacion debe ser hecha por €l ya que el criterio utilizado

para esto no puede ser conceptualizado en un algoritmo.
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Esto concluye la descripcion del método desarrollado para robustecer el proceso de
medicion de pardmetros y disminuir el error final de la correccion. El resto de la seccion

describe las soluciones planteadas a los temas de colision y desplazamiento escalonado.

3.3. Control de colision

El problema de evitar el traslape de los fragmentos durante la planificaciéon del de-
splazamiento se reduce a conocer las superficies de éstos. Con ellas y con su posicion
relativa en cada dia de la agenda se puede detectar la eventual colisién y tomar una accién
al respecto. Frente a una situacién en la que la planificacion implique un traslape para
en la posicion final del desplazamiento se propone permitir que el médico pueda editar
los valores de la deformidad final (referida en adelante como deformidad residual) con la
quedaran los fragmentos a fin de evitar la colision. Actualmente el programa de planifi-
cacion TSF desplaza los fragmentos hasta corregir absolutamente todas las componentes
de deformacion definida. Generalmente los desplazamientos que interesa realizar implican
dejar una deformidad residual, como es el caso de utilizar el programa para realizar un

alargamiento (pagina 4).

En el caso de que la colision se produzca durante el desplazamiento y no en la posicion
final se propone permitir al médico definir una trayectoria que sortee el obstaculo. Esto
implica ejecutar el desplazamiento en dos tramos, uno desde la posicion inicial hasta una

posicion intermedia y luego otra desde la posicién intermedia hasta la final.

Para generar la agenda del primer desplazamiento es necesario determinar la posicion
intermedia del desplazamiento. Esta se puede definir ingresando deformaciones residuales
de manera que la posicion final de los fragmentos para la primera planificacién permita que
el proximo desplazamiento no implique colision. Esto se realizard manualmente con ayuda
de la simulacion grafica del desplazamiento provisto por el programa para la deformacion
ingresada. La agenda asociada al segundo desplazamiento se obtiene de realizar la planifi-
cacion con las deformaciones y largos iniciales iguales a los largos finales y deformaciones

residuales de la primera planificacion.
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El resto de la seccion aborda los fundamentos sobre los cuales se basan los métodos
que componen esta herramienta. El desempeifo en un caso de laboratorio se muestra en la

seccion 5.4 y la formalizacion del procedimiento en el anexo B.5.

3.3.1. Aproximacion de superficies a partir de radiografias

Hasta ahora se ha obtenido la posicion 3D de un punto a partir de dos puntos 2D. A
continuacion se intentard obtener la superficie 3D de los fragmentos a partir de sus con-
tornos 2D de las imdgenes (Figura 3.15 a). Esta conocida técnica ha sido descrita en el
ambito especifico de huesos por autores como Warzee et al. (2009). En esta publicacion el-
los generan un poliedro que contiene la superficie del hueso y luego recurren a una base de
datos con modelos parametrizados de huesos conocidos, los cuales ajustan estadisticamente
al poliedro. EIl resultado es una aproximacion muy buena de la superficie real del hueso
completo, comparable incluso a las obtenidas por CT. Por supuesto este método s6lo fun-
ciona mientras el hueso tenga una forma que se ajuste a las parametrizaciones existentes en
la base de datos, que es lo que sucede en la mayoria de los casos. Una version comercial
de este método de ajuste estadistico es conocida como EOS'. Este sistema compite con los
CT generando un modelo 3D del esqueleto completo con la ventaja de que la radiacién

necesaria para esto es la de dos simples radiografias.

El uso de bases de datos de este tipo esta fuera del alcance de esta investigacion por lo
cual luego de generar la envoltura poliédrica se recurrird a una aproximacion para estimar

de mejor manera la superficie del hueso contenida en ella.

3.3.2. Generacion del poliedro

El contorno de los huesos puede ser delineado sobre la imagen mediante una lista de

puntos como se indica en la Figura 3.15 b.

Al transformar cada uno de estos puntos en rayos 3D desde las cdmaras se obtiene un

cono (Figura 3.16 a) cuyos rayos son tangentes a la superficie real del hueso. Se llamard

'www.biospacemed.com
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“manto” del cono a la serie de planos definidos entre cada rayo. Al generar el cono asoci-
ado a cada imagen los mantos de éstos se intersectan definiendo un poliedro que contiene
la superficie del hueso en su interior. Esto puede realizarse con cuantas radiografias se
dispongan. La ventaja de esto es que el poliedro tendrd mas lados y por lo tanto estard

mejor ajustado a la superficie real.

Una forma de obtener el poliedro es pasando un plano a lo largo y perpendicular al
hueso, obteniendo en cada instante la interseccion de los mantos en el plano (Figura 3.16 b).
Para una posicion del plano, la interseccidon con un manto es una curva en el plano. Debido
a que estas tienen formas semejante a una parabola serdn referidas asi. La interseccion
las pardbolas asociadas a todos los mantos es un conjunto de puntos que serdn referidos
como “vértices brutos” (Figura 3.17). El plano mencionado sera referido en adelante como

“plano generador”.

La interseccion del poliedro con el plano generador corresponde a la interseccion de
las “dreas interiores” de las pardbolas. Los vértices que definen esta regién seran llama-
dos “vértices clave”. La forma de discriminarlos se menciona en el anexo B.3. Para cada

posicion del plano generador los vértices clave definen un poligono. El volumen poliedral

a) b)

FIGURE 3.15. a) CT de un paciente con la tibia y peroné deformados. Interesa
recuperar la forma 3D del hueso a partir de sus proyecciones 2D. b) Delineacién de
contorno mediante una lista de puntos.
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a)

b Fuente

Plano Generador

b)

FIGURE 3.16. a) Cada rayo del cono es tangente a la superficie del hueso. b)
Hueso cubierto por el manto de tres fuentes. El plano generador es perpendicular
al eje z del hueso.

queda definido entonces con una serie de poligonos de nivel a lo largo del hueso (Figura
3.18). Este volumen contiene toda la informacién que se puede obtener de los contornos ra-

diograficos. La superficie del hueso deberd ser estimada a partir de esto y usando supuestos.

3.3.3. Aproximacion mediante elipses

Para estimar la superficie del hueso se supondra que el drea expuesta al cortar el hueso
en forma perpendicular a su eje puede ser aproximada por una elipse (Figura 3.19). Ella
queda definida por 5 pardmetros respecto de la base de coordenadas del hueso (M; en caso

de ser el fragmento distal, M5 el proximal)

31



Parabola

Vertice

. Poliedro

N AE . Veértice Clave
de interseccion

FIGURE 3.17. Lainterseccion de los mantos con el plano generador tienen formas
similares a pardbolas. La interseccién de éstas definen los vértices del poliedro de
interés.

Vertices Clave

N it

FIGURE 3.18. Poliedro representado con poligonos de nivel.

e C,, C, : coordenadas del centro.
e a, b: semiejes

e o : angulo de inclinacién de los semiejes.

Para determinar estos 5 pardmetros se dispone del poligono calculado en el plano gen-
erador. Si el area de corte del hueso efectivamente fuese eliptica, entonces se podria de-
terminar la elipse tomando en cuenta que cada lado del poligono debe ser tangente a la
elipse. Si se dispone de n imagenes, el problema asi formulado tiene cinco incognitas y
2n ecuaciones. Luego el minimo de vistas necesarias para determinar los 5 pardmetros de

la elipse son 3, quedando una ecuacién redundante. El método de deteccion de colision
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FIGURE 3.19. Aproximacién de la seccion transversal de un hueso mediante una elipse.
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FIGURE 3.20. La orientacién ideal de la 3° radiografia es la oblicua.

requerira entonces de una radiografia adicional a las 2 tradicionales. La posicion ideal en

la cual ésta debiese ser sacada es entre las dos vistas tradicionales a 45° (Figura 3.20).

En la practica ajustar la elipse de la forma planteada tiene un problema asociado al
hecho de que el hueso no tiene una seccidn eliptica y ademds la definicién del contorno por
parte del usuario tiene asociada la imprecision humana. Esto implica la posibilidad de que
la marcacion del contorno por el médico haya sido tal que el poligono formado, tenga un
vértice sobredeterminado o cercano a ello. En dicho caso la elipse ajustada tendra en dicho
punto tres pendientes distintas. Para cumplir con ello, la forma de la elipse tendera a ser

una linea, lo cual se aleja demasiado de la forma real que se intenta rescatar.

3.3.4. Heuristica de ajuste de elipses

Se resolvera el problema de singularidad mencionado ocupando un segundo supuesto,
que es probablemente el més cuestionable. Se supondréd que la elipse buscada serd aquella

de mayor area contenida en el poligono. De esta manera, no serd necesario escoger cinco
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a) c)

FIGURE 3.21. a) Elipse tangente a cinco lados del poligono. b) Correcto ajuste
de un circulo. c) Incorrecto ajuste del mismo circulo debido a la desviacién de las
orientaciones de proyeccién respecto del ideal.

lados e imponer la tangencia en ellos, ya que esta se dard de forma natural y en los lados
que corresponda. El problema es entonces encontrar los parametros de la elipse a, b, C,,

Cy y o tales maximizan:

max ab
s.a. Az < b,Vx € Elipse(Cy, Cy, a,b, a)
a,b,Cy,Cy >0

0<a<nm

Donde la matriz A y el vector b definen las 6 inecuaciones asociadas a los lados del
poligono que determinan el interior de él y el vector x corresponde a cada uno de los puntos
de la elipse, que estd definida por C,, C,, a, b y c. Es posible encontrar escenarios donde

este problema tiene méximos locales, por lo cual su forma en general no serd convexa.

Para resolver este problema se desarrollé una heuristica que parte desde una solucion
factible (una elipse puntual en el centro del poligono) y varia los parametros de modo de

agrandar el area de la elipse en cada iteraciéon y manteniéndola siempre dentro del poligono.

En general la elipse ajustada sera tangente s6lo a 5 lados del poligono (Figura 3.21 a).
Esta forma de ajustar la elipse funcionard bien mientras las radiografias hayan sido tomadas

desde posiciones cercanas a las ideales. Sin embargo si la posicion se aleja demasiado de
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FIGURE 3.22. El método de reconstruccién de superficie es vélido en la Epfifisis
del hueso. Imagen tomada de Paley y Tetsworth, 1992.

dicho caso, el método entregara un ajuste que se alejard de la realidad. Para ejemplificar
esto supongase que el corte del hueso es un circulo. Si las imdgenes son tomadas a 0°, 45° y
90° y la marcacién de los contornos es perfecta, la elipse de mayor volumen efectivamente
es un circulo (Figura 3.21 b). Pero si las imagenes son tomadas a 0°, 22° y 25° grados, la
elipse de mayor volumen serd ahora eliptica, errando la forma real del corte (Figura 3.21

).

Se podria refinar el método de aproximacién de superficies considerando una forma
mas compleja que una elipse, pero esto requeriria de mds vistas lo cual restaria simpli-
cidad a la solucién. Por esto se considera que el método a base de 3 radiografias es la

aproximacion mds apropiada para los objetivos del médulo anticolision.

Hasta ahora se ha descrito como obtener la superficie aproximada de un hueso cuyo
corte tiene una forma eliptica. Esta manera de abordar la geometria del hueso tiene validez
en la zona llamada diéfisis, la cual comprende la zona central de este (Figura 3.22). Hacia
los extremos el corte del hueso deja de tener una forma similar a una elipse y pasa a ser por

ejemplo triangular.

3.3.5. Modelacion especifica de la fractura

Se abordarad ahora el problema de aproximar la superficie del hueso en el extremo
seccionado. Se supondréd que la fractura u osteotomia es realizada de manera que el corte
es plano (Figura 3.23 a). De esta manera, un corte perpendicular al eje del hueso en dicha
zona arrojard una elipse incompleta, con un lado plano (Figura 3.23 b). Ajustar una elipse
a dicha forma se aleja mucho de la realidad, por lo cual sera necesario estudiar una manera

alternativa de representar la fractura. La solucion serd estimar la forma del hueso antes de
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la fractura, calcular el plano de osteotomia y luego realizar virtualmente la osteotomia a la

superficie estimada.
Extension de la forma natural del hueso

Interesa reconstruir la forma del hueso en la zona de la fractura antes de haber sido
seccionada. Para esto se tomaran los contornos marcados en las radiografias y se exten-
derdn mas alla de la fractura, como si se estuviese delineando el contorno del fragmento
que ahora no estd. Esta extrapolacion se realiza a partir de los “puntos de tangencia”. En
cada imagen estos puntos son dos y corresponden a los puntos de la lista de contorno que

indican la tangencia del area de osteotomia respecto de las lineas del contorno del hueso.

Los puntos de tangencia deben ser seleccionados por el médico del conjunto de puntos

de contorno. A partir de ellos el programa extiende una linea definida por los dos puntos

Secciondel hueso

Lado plano

a) b)

v L

Semi-elipse

FIGURE 3.23. La seccién del hueso en la zona de fractura se aleja de la aproxi-
macién de elipse.

lineas de punta de
. cantama tangencia
= 2 L punto
’\ — _T extrapoladao
Puntos de contorno Eliminados
marcados por el médico |
area de
osteotomia 3D |
Eliminados
l punto
<7 T— e extrapolado
b punto de
tangencia

FIGURE 3.24. Ubicaciéon de los puntos de tangencia. A partir de éstos se extrapola

el contorno del hueso y se calcula la e

cuacién del plano de osteotomia.
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Plano Osteotomia

L

FIGURE 3.25. Para modelar la superficie de fractura se calcula el plano de os-
teotomia y se elimina la porcidn extrapolada del hueso que quede a un lado de
este.

.. ,; .v'(-q‘,"
Il
kz&.@&.&

o

Eliminado

anteriores a los puntos de tangencia (puntos a y b en la Figura 3.24). En esta linea se crean
dos nuevos puntos de contorno a una distancia prudente. Los que se encuentren entre los

puntos de tangencia son eliminados de la lista.

Habiendo extendido la linea de contorno en cada radiografia, se procede a correr el
algoritmo de ajuste de elipses, el cual extiende la superficie del hueso mas alla de la zona
de fractura. Luego se calcula el plano en el que fue hecha la osteotomia y se realiza este
corte a la superficie generada, eliminando aquella porcién que estd hacia un lado del plano

(Figura 3.25).

Plano de osteotomia mediante minimos cuadrados

Para calcular la ecuacion de plano de fractura u osteotomia, se ocupard la posicién 3D
de los puntos de tangencia ya que estos pertenecen al él. La posiciéon de los puntos no
puede obtenerse mediante el algoritmo de localizacién debido a que en cada imagen los
puntos de tangencia corresponden a distintos puntos del hueso. Se hara uso del hecho de
que los rayos asociados a estos en la imagen son tangentes a la superficie del hueso. Se

llamara a estos “rayos de tangencia”.

La interseccion de los rayos de tangencia con un plano perpendicular al eje del hueso
genera seis puntos. Se aprovechara el barrido hecho con el plano generador a lo largo del

hueso para evaluar en cada instante la distancia entre dichos puntos respecto de la elipse
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ajustada. La Figura 3.26 ilustra esta distancia como d para un punto de interseccion T2. El
instante del barrido en el cual la distancia de un punto sea minima respecto de la elipse,
corresponde al punto 3D en el cual el rayo de tangencia es tangente a la superficie del hueso
(caso de T1 en la figura). De esta manera se obtiene la posicién 3D de cada uno de los 6

puntos de tangencia.

Los tres pardmetros de la ecuacion del plano de osteotomia se pueden ajustar a partir
de la posicion tridimensional de los seis puntos de tangencia mediante minimos cuadrados.
Expresar el plano en forma de inecuacion es comodo al momento de realizar la eliminacion

de la porcion del hueso que se encuentra a hacia un lado de éste.

Formato

Como se ha mencionado, el algoritmo de estimacion de superficie ajusta una elipse en
cada posicion del plano generador. Disponer de la serie de elipses teniendo en funcién de
los pardmetros que las definen no es practico al momento de dibujar y recorrer la superficie.
Por esto, luego de ajustar cada elipse el algoritmo entrega una serie de puntos pertenecientes

a ella. El resultado es una nube de puntos sobre la cual es facil realizar la osteotomia virtual

/\ / Plano Generador

Fuente

Plano Generador

T1 Ve

e T
R

N

FIGURE 3.26. Los rayos de tangencia intersectan el plano generador en los puntos
T1 y T2. Sus posiciones y en especial sus distancias a la elipse contenida en el
plano cambian de acuerdo al avance del plano a lo largo del hueso.
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mencionada, evaluando si la posicion de cada punto cumple o no la inecuacion definida por

el plano de osteotomia (Figura 3.27).

Para efectos de desarrollar una funcién de deteccion de colision se hace necesario
transformar la nube de puntos en una superficie. Esto se hard expresandola con una serie
de planos. Se escoge expresar éstos en formato STL (stereolithography) debido a su facil
exportacion a otra herramienta CAD en la cual el usuario podria estar interesado. Este

formato consiste en representar la superficie mediante una serie de tridngulos, definidos

cada uno por tres puntos y un vector normal.

Una manera muy robusta de generar la unién de puntos en tridngulos es con el algo-
ritmo Marching Cubes. Sin embargo, dado que la estructura de la nube de puntos es cono-
cida y ordenada se ocup¢ esta informacion para desarrollar un algoritmo de generacion

STL més simple. El resultado de su aplicacion es una superficie como la de la Figura 3.28.

Eliminados Plano de osteotomia

FIGURE 3.27. Forma del fragmento expresada con una nube de puntos. Los mas
oscuros pertenecen al plano de osteotomia ajustado.

FIGURE 3.28. Forma del fragmento expresada en formato STL.

39



3.3.6. Algoritmo de deteccion de colision

Habiendo aproximado las superficies 3D de cada fragmento se puede determinar la
posicion relativa que estos tendrdn en cada instante de la correccion agendada. Interesa
poder detectar un traslape entre estos volimenes durante el desplazamiento de correccion

definido.

Para esto se hara uso tanto de la nube de puntos como de la lista de tridngulos que
definen los fragmentos. Dada la posicion relativa de los huesos en un instante dado de la
agenda se considerard que no hay traslape si todos los puntos que conforman un fragmento
se encuentran fuera del volumen encerrado por la superficie del otro. Supdngase el frag-
mento proximal definido por la nube de puntos y el fragmento proximal por la superficie
STL. Para detectar si un punto P de la nube proximal se encuentra fuera volumen distal se
trazard un rayo desde P hacia un punto C puesto en el interior del volumen distal (Figura
3.29). Luego se recorrerd la lista STL distal viendo cuales de los tridngulos de la superficie
han sido atravesados por el rayo. Sea fl, I;, e I, los puntos de interseccion de la linea en
dichos tridngulos. Se dird que P se encuentra fuera del volumen si el punto mas cercano a

él (E) es tal que:

(i =) (I, = P) <0
De este modo si alguno de los puntos de ambas nubes se encuentra dentro del volumen
del otro, el método detectard la colision en esta posicion, procediéndose a tomar las medidas

para evitarlo.

Fragmento Distal

12

FIGURE 3.29. Para detectar si la posicion de un punto se encuentra dentro o fuera
de un fragmento se toman las intersecciones de un rayo hacia el centro del frag-
mento.
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4. IMPLEMENTACION

Este capitulo presenta la forma en como fue materializada la solucion en un programa
computacional. La tarea consistid en replicar casi la totalidad del programa de planifi-
cacion tradicional y afadirle los médulos de medicion de deformaciones y deteccion de
colisiéon desarrollados. Como resultado se obtuvo un programa que permite ejecutar la

nueva metodologia de planificacion.

No todas las caracteristicas del programa comercial fueron implementadas. Una car-
acteristica atin no incorporada es la que define la cantidad de dias de tratamiento en base
a una restriccion en el desplazamiento diario (SAR). Esta funcion es util para definir el
largo del tratamiento pero no tiene relacion con las mejoras que se pretenden evaluar en

esta investigacion.

4.1. Estructura

El programa esta compuesto por una ventana principal llamada planificador. Esta per-
mite realizar la planificacion del modo tradicional y tiene el mismo aspecto que la version
comercial (Figura 4.1) a excepcion de la adicidn de dos caracteristicas. Estas son la posibil-
idad de definir la deformacion residual y los dos dngulos extras que definen la orientacién

del anillo respecto del fragmento proximal (tradicionalmente supuesto perpendicular).

La medicién de pardmetros y deteccion de colision se realiza a través de una segunda
ventana que contiene los nuevos modulos creados. Esta se compone de dos laminas (Figura
4.2). En una se cargan las radiografias y se realiza la marcacion de puntos y contornos. En

la otra se visualiza el resultado de la construccion 3D.

El procedimiento de planificacion tradicional se muestra en el anexo B.4. El proced-
imiento de medicién de pardmetros en el anexo B.5 y el de deteccion de colision en el

anexo B.6.
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4.2. Datos técnicos y caracteristicas

El programa se escribio en lenguaje C# utilizando el editor Visual Studio 2005 y en
ambiente “Windows Forms” provisto por el mismo. Para renderizar los gréaficos se utilizo

la libreria grafica OpenGL. El espacio ocupado por el ejecutable es de 376 kB, aunque hace

Home Cases Utilities Literature ser Profile Logout Help

o Define Select Mount Initial
File | CaseInfo | peformity Frame Frame Frame

Long Bone

Case Name
Operative Mode 7
@ Total Residual O Chranic O Residual
Mounting Parameters
AF View Frame Offset { mm] Lateral View Frame Offset ( mm) sl Frame Offset ( mm) B0.0
() Meciial to Origin (3) Anterior to Origin (&) Proximal to Origin
() Lateral to Origin () Posterior to Origin () Distal to Origin
Rotary Frame Angle (deg)
(%) Frame Exterrally Rotated
a) 7 ? () Frame Irternally Rotsted ?
. . Right Lateral Right Axial
Right AP View gt ght
View View
Lateral Medial Posteriar Anterior Meclial Lateral

Clicking an graphic will enlarge ? I Frevious ] [ Fegenerate views ] [ [Next ]

| Home | Select Frame | Define DEfOImIl_I,J.| tount Frame ‘ Initial Frame | Final Framé | Structure at HISk.:_ Prescription | Free View |

Tatal Residual Chirohic Residual
AP View Lateral View Aial View
AP Wiew Frame Offzet [mm) Lateral Wiew Frame Offset [mm) Auial Frame Offzet [mm)
(® Medial to Origin () Anterior to Origin (®) Proximal to Origin
() Lateral ta Origin () Pasterior to Origin () Distal to Origin
AP view angulation (deg) ljl Lateral Yiew Angulation (deg) ljl Riatary Frame Angle [deg) ljl
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O Vans ) Anterior () Frame Intemally Fotated
wiew view wiew
[ Previous ] [ Regenerate Views ] [ Mext

FIGURE 4.1. Comparacién entre el aspecto grafico del planificador comercial (a)
y su réplica (b). Esta corresponde a la hoja en que se ingresan los parametros de
montaje. Imagen de la versiéon comercial obtenida de www.spatialframe.com.

42



Interpreter | yigw

o
Oe
Oc
oD
OE
27z O
1
02
O3
O 4

@) Include
) Exclude

* Contour points taol
(=) Add () Delete
() Prosimal (=) Distal
(#) Contour (3 T Paint

Wiew file: |DACivivwiorkhimagenestCasoE studio? Jueves 124w v

Inkerpreter | View

30 constructed model

depth [rorm]

Sources Perspective Build Mesh Caolision J ¥;

Flip [ &P plane Platform Awial angulation (deg) |20 Mext

FIGURE 4.2. Aspecto gréfico del nuevo médulo. Una hoja permite indicar los
puntos y contornos sobre las radiografias (a) y otra grafica el resultado (b). Los
cubos corresponden la ubicacién de las fuentes de emision.

43




uso de varias bibliotecas de enlace dinamico (dll) de Windows. La réplica del programa
comercial TSF se consiguio con 3700 lineas de codigo, el modulo de medicion con 2900 y
el de colision con 2800. A excepcion de los algoritmos de deteccion de colision todos los
demas fueron desarrollados en MATLAB y luego reescritos y compilados junto con en el

programa principal. Algunas caracteristicas del sistema son las siguientes.

e Consumo de tiempo: El método de resolucién de la cinemdtica directa de la

plataforma de Stewart encuentra la solucién en 2.5 segundos versus menos de
un segundo que tarda el software TSF via una interfaz web. La tabla 4.1 indica
el tiempo promedio que tardan las demds funciones del programa en un proce-
sador AMD de 2 GHz.

e Imdgenes: El nuevo médulo permite considerar hasta 10 imagenes radiograficas
de formatos bmp, jpg, jpeg o gif. Una vez senalados los 5 marcadores fiduciarios
en la imagen se activa el proceso de calibracion, entregando el valor del indicador
de calibracion como porcentaje a la derecha de la imagen y actualizdndose cada
vez que la posicion de los puntos es corregida. Esto facilita la revision de la
marcacion.

e Precision del modelado 3D: En la generacion de superficies el paso de avance

en la heuristica de ajuste de elipses es de 0.2 mm y 5° en la variacién de los
parametros de la elipse. Los tridngulos STL generados tienen una altura de 5
mm en sentido axial.

e Trayectoria lineal: Si la planificacion es realizada utilizando el nuevo médulo, la

trayectoria de correccion generada es lineal (el desplazamiento del extremo es
una recta y el paso de avance es consante). Esto significa que las traslaciones
y angulaciones de deformacién son corregidas proporcionalmente con el avance
del tratamiento.

e Ajuste del plano de medicién: La direccion y, del fragmento proximal es definida

en la direccion de la proyeccion radiografica AP (seccion 3.1.3). En caso de que

esta imagen haya sido tomada desde una posicion diferente (Ej. desviada 40°)
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puede ser de interés que esta desviacion no afecte la definicion de y». Para efec-
tos del resultado de la planificacion esto es irrelevante, pero si afecta la compat-
ibilidad de las mediciones con otras histéricas. Para esto el programa permite
ajustar la direccion y», que define el plano de medicién sobre el cual se realizan

las mediciones de deformacién (Figura 4.3).

TABLE 4.1. Tiempo consumido por funcidn.

Funcion Tiempo [s]
Solver cinemética Stewart 2.5
Solver calibracién <1
Estereoscopia y medicién <1
Generacion de superficie 30
Deteccidn de colision 0.5 por dia
Generacion de agenda <1
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FIGURE 4.3. La orientacion del plano de medicion de deformaciones puede ajus-
tarse con la barra Measuring Plane. Se observa la posicion de las tres bases de

coordenadas involucradas.
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5. VALIDACION EXPERIMENTAL

Esta seccion cubre las pruebas que se han realizado a las distintas funciones del pro-

grama. El objetivo de éstas es evaluar los siguientes aspectos del nuevo sistema:
Objetivos

(1) Validar el correcto funcionamiento del sistema de planificacion tradicional im-
plementado.

(i1) Validar la hipétesis de que el incumplimiento de las ortogonalidades tradicionales
no inducen error el sistema de medicidn por estereoscopia.

(iii) Determinar las condiciones sobre las cuales se garantiza el funcionamiento del
nuevo modulo. Esto es: médximas desviaciones permitidas en las proyecciones,
minima resolucién de las imagenes, maximo valor del indicador de calibracion.

(iv) Evaluar la precision del sistema de medicion al incluir las fuentes de error cotid-
ianas.

(v) Comprobar la eficacia del sistema de deteccion de colision.

El primer item se evalu6 comparando las agendas entregadas por el planificador im-
plementado y el comercial para los mismos casos, encontrandose diferencias de 1 mm en

el largo de algunas barras en algunos casos.

Para el segundo item se evalu6 el error de medicion del sistema en una serie de prue-
bas simuladas computacionalmente donde se desvio la orientacion de las proyecciones en
rangos de -40° .. 40°. Las unicas fuentes de error consideradas en el proceso fueron las
imprecisiones numéricas del programa. Como resultado el méximo error de medicion reg-

istrado fue de 0.0051 mm y 0.0025° validando la hipétesis.

Si bien idealmente el sistema funciona correctamente en situaciones de incumplim-
iento de ortogonalidades, cuando existe error en la marcacién de puntos en la imagen, el
error de medicién asociado a éste aumenta con el grado de la desviacién. En el caso de

desviaciones extremas el método se invalida. Por esto se han definido rangos de estas
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desviaciones (reflejadas en ¢ y W) para los cuales se garantiza la validez del sistema de
medicion.
Las condiciones del tercer item fueron determinadas observando el impacto de éstas

en el aumento del error de medicion en pruebas simuladas. Como resultado se garantiza el

correcto funcionamiento del sistema bajo las siguientes condiciones:

Requisitos de funcionamiento

e El indicador de calibracion debe ser menor a 3%.
e El dngulo entre proyecciones ¢ debe estar entre 30° y 150°.
e Los dngulos fuentes-fragmento W deben estar en el rango 20° y 160°.

e Radiografias con resolucion de 1200 x 1200 pixeles.

Se observa que el indicador de calibracion es un débil predictor del error de medicion
pero resulta util para detectar equivocaciones en la definicion de los demds pardmetros
planificacién como son el didmetro de los anillos, y largo de las barras. Se considera que
un valor menor a 3% es aceptable a pesar de que en una de las diez radiografias calibradas
el valor fue de 4.39%. Se considera que los items 2 y 3 siempre se cumplirdn dado que
en la practica las desviaciones se estiman menores a 30°. El ultimo item siempre puede
satisfacerse porque en caso de disponerse de una resolucion menor (hasta 500 x 500 pixeles)
siempre es posible expandir las imagenes artificialmente hasta la resolucién recomendada,
produciendo un resultado similar al de contar con dicha resolucién originalmente. Como
ejemplo, las imagenes radiogréficas almacenadas en el sistema de radiologia de la Clinica
de la Universidad Catdlica de Chile tienen una resolucion que oscila desde los 400 x 400
hasta los 700 x 700 pixeles. En estos casos se recomienda expandir la imagen al doble de

su tamafio antes de utilizarla en la localizacion de puntos.

Para evaluar el 4° item se realizaron pruebas simuladas computacionalmente y tres
pruebas utilizando huesos de plastico. Con éstas se busca evaluar con qué precision el

sistema mide los pardmetros de traslacion y de angulacién. Esta precision se expresard
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mediante el error absoluto promedio. Este es el promedio del alejamiento absoluto de las
mediciones de cada parametro respecto de su valor real y se aplica por tipo de pardmetro a
medir: traslacion o angulacion. En el caso de las simulaciones considera seis valores: los
tres pardmetros de montaje y los tres de deformacién. En los casos de laboratorio considera

solo los tres valores disponibles de las deformaciones residuales.

Segun las simulaciones el error promedio absoluto es de 0.8 mm y 0.54° y segun los
casos de laboratorio de 1.04 mm y en dngulos menor a 1.9°. Para obtener estos tltimos se
midi6 la deformacion residual luego de la correccion y se supuso que esta corresponde al
error de medicion. En el caso de simulacion el error de medicion fue evaluado directamente

respecto de los valores de los pardmetros definidos previamente.

En los casos de laboratorio en promedio la distancia entre los fragmentos luego de la
correccion fue de 1.63 mm y el promedio de la desalineacidn total entre ambos es de 1.9°.
Estos valores son de 1 mm y 2.8° en los casos de laboratorio de Ma et al. (2007). Ellos
montaron tres escenarios con huesos de plastico sobre los cuales realizaron un total de 10

planificaciones.

Por ultimo el método de deteccion de colision fue evaluado en la planificacion de
correccion de dos de los casos con huesos de poliuretano. En ambas planificaciones el
programa detect6 colision coincidiendo en la etapa en la que se producian y en una de ellas
permiti6 definir y ejecutar exitosamente la correccion evadiendo el obstdculo. Los algorit-
mos de modelado 3D presentaron algunos errores en la modelacion de los fragmentos y un
error maximo de 7° en el calculo de la orientacion del plano de osteotomia. A continuacion

se trata el detalle de las pruebas mencionadas.

5.1. Generacion de la agenda

La efectividad del algoritmo de correccion ha sido testeado en MATLAB tomando
la posicion entre el extremo del hueso distal y el anillo distal al inicio del tratamiento,

desplazando el anillo distal a su posicién final y luego verificando que la posicién del
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extremo del hueso distal desplazado coincida con la del extremo del hueso proximal (i.e.
que las bases M1 y M2 sean la misma). Esto se verificé con un error de 0.08 mm y 0.04°,
el cual disminuye si se aumenta la precision del algoritmo de resolucion de cinematica de

la plataforma.

Una segunda manera de verificar el desempefio de esta etapa es comparando la agenda
obtenida, con la agenda entregada por la version comercial, las cuales deben coincidir para
el mismo set de inputs. Se realizé esta comparacion con los pardmetros de las 6 operaciones
realizadas en el Hospital Clinico de la Universidad Catdlica hasta la fecha. En 4 casos la
correccion (set de largos de las barras al final del tratamiento) coincidié mientras que en
uno hubo diferencias de 1 mm en los largos de 4 barras y en otro una diferencia de 1 mm en
una barra (valores en anexo B.2). Si bien esto se puede deber en parte a una diferencia en el
redondeo del largo, se estima que puede reflejar la imprecision con la que han sido medidos
las dimensiones de la plataforma, que forman parte de las funciones de planificacién. Al
comparar las agendas de los cuatro casos coincidentes se observan retrasos o adelantos en 1
dia en el cambio del largo de algunas barras. Aunque es deseable que las agendas coincidan
exactamente, las diferencias observadas son menores al considerar por ejemplo la holgura

mecdnica de 2 mm del aparato.

5.2. Medicion de parametros: Simulaciéon

Esta seccion evalua la capacidad del sistema de medicion de pardmetros mediante ex-
perimentos simulados. Como resultado se comprobé la efectividad tedrica del método
frente a desviaciones en las orientaciones de las imagenes, el error numérico del sistema
fue estimado en 0.0051 mm y 0.0025°. Estos valores consideran ausencia de fuentes de
error, condiciones ideales no representativas de la realidad. En condiciones realistas (Serie
B3) se obtuvo que el método mide los parametros con un sesgo menor a 0.03° y 0.16 mm
y con una desviacion de 0.52 y 0.88 mm, registraindose méaximos de 3.8° y 4.9 mm. Es-
tos valores consideran casos que cumplen los rangos definidos para el indicador de error,
angulos entre proyecciones y angulos fuentes-fragmento segun se trata a continuacion. El

error absoluto promedio fue de 0.54° y 0.8 mm, similar a la desviacion estandar.
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Realizar las simulaciones permiti6 definir las condiciones sobre las cuales el programa
puede operar. En este contexto se observé que el indicador de calibracién es un débil
predictor del error del sistema y se definié su maximo permitido en 3%. Se verificé que
valores de extremos del dngulo fuentes-fragmento W disparan el error, definiéndose como
rango aceptable su variacion entre 20° y 160°. Por tltimo se verificé también la influencia
de valores extremos de ¢ en la amplificacion del error de medicion, definiéndose el rango

de 30° a 150° como aceptable.

A continuacion se cubre el detalle de la implementacion, metodologia y resultados de

todas las pruebas.

5.2.1. Implementacion y validacion del uso de simulacion

El input del sistema de medicién son las imagenes de la escena. Para determinar la
validez de evaluar el sistema de medicidn aplicdndolo en escenarios virtuales se estudi6 la
equivalencia entre ocupar radiografias versus generar la imagen virtualmente. Como resul-
tado se considera que ambos métodos son equivalentes mientras la simulacion considere la
imprecision de la proyeccion radiografica real evaluada en 0.42 mm para la maquina en la

que se realizarian las radiografias. El estudio se presenta en el anexo C.1.

El proceso de simulacion tiene como input todos pardmetros del aparato (Tabla A.1)
y condiciones de medicion (posicion desde donde se toman las radiografias, matriz de
proyeccion, resolucion de la imagen a generar). El experimento se lleva a cabo mediante
una funcién del programa que lo opera de manera de realizar la planificacién en el mismo
orden en como se realizaria en larealidad. La diferencia es que en vez de cargar radiografias
al médulo de mediciodn, se indican directamente las coordenadas de los puntos del aparto y
los huesos en una proyeccion matricial de la escena definida. El resultado de las mediciones
es almacenado junto con el valor real definido para cada una, permitiendo evaluar el error

directamente. El detalle del proceso se muestra anexo C.3.
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El procedimiento permite evaluar la precision del programa en cualquier tipo de es-
cenario variando los pardmetros que lo definen. A continuacién se detallan los escenarios

utilizados para evaluar el médulo de medicion.

5.2.2. Metodologia

Interesa utilizar la simulacidn para evaluar las siguientes caracteristicas del modulo de
medicion.

(1) Precisién numérica. Se evaluara cuanto es el error de medicién cuando las tnicas
fuentes de imprecision son los algoritmos de resolucion numérica ocupados en
el proceso de medicion: solver de cinemadtica de Stewart, solver de fotogrametria
y demds manejo vectorial.

(i1) Sensibilidad frente a errores en la ubicacién de los puntos sobre la imagen.
Cuando el médico indica la posicion de un punto sobre la imagen eventual-
mente €sta diferird del pixel que representa la posicion exacta. Interesa evaluar
en cuanto empeora la precision del sistema a medida que aumenta el grado de
error en la marcacion.

(iii) Precision del sistema cuando la orientacion de las imdgenes se desvia de la

posicion estandar.

Para evaluar estos items se han creado tres series de simulaciones. La resolucion de la
imagen generada en las series tipo A es de 1400x1400 pixeles. En B y C la imagen es de

1200x1200.

Serie A

En el grupo de simulaciones tipo A los pardmetros son los mismos para todos los
escenarios y solo se varia la orientacion de las ciAmaras. Se busca verificar si el programa
de medicién funciona correctamente independiente de las desviaciones de orientacién. En
una serie la orientacion de la proyeccion AP varia su dngulo de elevacion « entre -40° y

40° a intervalos de 5°. Para cada uno de estos valores se varia también el angulo azimutal
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[ del mismo modo. La orientacién de la proyeccion lateral permanece en su posicién
estandar. Una segunda serie varia la orientacion lateral de la misma manera mientras que
AP permanece en su posicion tradicional. Los pardmetros utilizados en esta serie se listan
en la Tabla 5.1. El valor del dngulo axial de deformacién carece de importancia ya que no
es medido por el médulo. Su valor fue cero en todas las series. Esta serie implica realizar

578 simulaciones.
Serie B

Interesa evaluar el desempefio del programa variando también los parametros del aparato
(didmetro anillos, largo inicial de las barras, pardmetros de deformacién y montaje). Dado
que variar ordenadamente cada uno de ellos implica un aumento explosivo del niimero de
escenarios sus valores se definirdn aleatoriamente dentro de rangos. La Tabla 5.1 muestra
los rangos de variacion utilizados para cada variable. En cada caso la distribucion de prob-
abilidades es uniforme. Los valores de las variables especificadas como rango entre dos
numeros son seteados con precision de un entero (1 mm 6 1°) a excepcion de los didmetros
de los anillos. Estos se escogen de una lista de valores predeterminados especificos para el

aparato TSF. Cada serie se compone de 1900 simulaciones.
Serie C

Las variables se modifican igual que las series B a excepcion de la desviacion de ori-
entacion « y 3 de cada proyeccion, las que se mantendran en cero. El objetivo de esta
simulacion es estudiar la relacion entre el valor del indicador de calibracion (pagina 16) y
el error de medicion. La utilidad de este indicador se presenta cuando la ubicacion de los
puntos en la imagen no es perfecta, como se explica a continuaciéon. Cada serie tiene 80

simulaciones.
Precision de marcacion

Para cada tipo de serie se variard el grado de precision con la que se le informa al
programa la ubicacion de los puntos en la imagen. EI objetivo evaluar el impacto que
tendra en el desempefio del sistema el error humano en la ubicacién de puntos y considerar

el error de la proyeccion radiografica real.

53



TABLE 5.1. Rango de variacion de las variables que definen los escenarios de cada
serie de simulaciones.

Variable Serie A Serie B Serie C
Didametro Prox.[mm] 130 105 .. 230 | 105 .. 230
Didametro Dist. [mm] 130 105 .. 230 | 105 .. 230

Largo barras [mm)] 100, 130, 140, | 117 .. 178 | 117 .. 178
160, 140, 110
AP Ang. [°] 20° -40..40 | -40..40
Lat Ang. [°] 25° -40..40 | -40..40
Def. AP Trans. [mm] -15 -40 .. 40 -40 .. 40
Lat Trans. [mm] -20 -40 .. 40 -40 .. 40
Axial Trans. [mm] 25 -40..40 | -40..40
AP Ang. [°] -15 -20..20 | -20..20
Lat Ang. [°] -20 -20..20 | -20..20
Mount. Axial Ang. [°] 25 -20..20 | -20..20
AP Trans. [mm)] 15 -40 .. 40 -40 .. 40
Lat Trans. [mm] -25 -40 .. 40 -40 .. 40
Axial Trans. [mm] 70 -50..90 | -50..90
aAp -40 .. 40 -40 .. 40 0
Bap -40 .. 40 -40 .. 40 0
QLAT -40 .. 40 -40 .. 40 0
Brar -40 .. 40 -40 .. 40 0

La precision en la marcacion de puntos se clasificard segun:

e Precision Float: Las coordenadas entregadas al programa tienen precision float
(i.e. fracciones de pixel). Como la marcacién de puntos es perfecta la tnica
fuente de error estd dada por los algoritmos numéricos del programa, permi-
tiendo evaluar su desempeiio.

e Precision 0: Las coordenadas se redondean a enteros (1 pixel). El error obser-
vado en estas simulaciones corresponde a la médxima precision con la cual podria
llegar a funcionar el programa en la realidad ya que supone que el usuario es ca-

paz de sefialar el pixel exacto de la posicién de cada punto o marcador.
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e Precision n, n=1 .. 4: Se considera una imprecision aleatoria en la marcacion
de puntos de n pixeles. Las coordenadas [X, Y| entregadas por el generador de

imagenes del simulador se modifican segiin
[X,Y] = [X + Ui(n),Y + Us(n)]

Con U;(n),Usx(n) variables aleatorias enteras con distribucién uniforme entre

—n..n, n entero. Este valor puede ser visto como el rango de error de marcacion.

Para determinar qué valores de n y del indicador de calibracion son representativos de
la realidad se realizé una prueba donde 5 personas realizaron la tarea de ubicar los 5 puntos
fiduciarios en dos imagenes radiograficas del aparato (Figura 5.4). La resolucion de éstas
fue de 1200x984 y la imagen se desplegd sin zoom en una pantalla de 15 pulgadas con
una resolucion de 1280 x 800 pixeles. El valor definido para el umbral del indicador de
calibracion debe corresponder al valor obtenido realizando una ubicacion de puntos con un
esfuerzo razonable. Para reflejar este nivel de esfuerzo se les pidid que pusieran énfasis en
centrar los puntos en las esferas de los marcadores y no en minimizar el tiempo ocupado
en hacerlo. Se registré el valor del indicador de calibracién y el tiempo tardado por cada

participante, definiendo el valor del umbral a la luz de los resultados obtenidos.

En el caso estudiar el valor de n, se registr la posicion sefialada en cada imagen y
marcador (10 puntos por persona). De la distribucion obtenida se determiné un valor de
n que permite reflejar el error humano y también la imprecision de la maquina RX en las

simulaciones.

5.2.3. Resultados y analisis
Resultado prueba de precision de marcacion

Cinco personas realizaron el proceso de ubicar los 5 puntos fiduciarios en dos imédgenes
radiograficas de éstos. 47 de los 50 puntos marcados estuvieron a una distancia mdxima

de un pixel en cada dimension respecto del pixel correspondiente al centro de la esfera. El
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detalle del resultado se muestra en el anexo C.4. El error de la mdquina de rayos X de 0.42
mm en cada dimension corresponde a poco menos de 2 pixeles de la imagen. El error de
marcacion efectivo corresponde a la suma de dos variables aleatorias: el error humano y la
imprecision de proyeccion de la maquina RX. A la luz de los resultados se considerard que
realizar las simulaciones con un error de marcacion de n = 3 pixeles en cada componente

reflejard adecuadamente rango de del error que se podria cometer en la realidad.

El valor promedio del indicador de calibracién fue de 1.9% con un méximo de 2.9%.
El promedio del tiempo ocupado por cada participante fue de 3 minutos 34 segundos y el
maximo 5 minutos. En vista que estos tiempos son razonables en el contexto de realizar un

planificacién con el sistema, se definird en 3% el umbral del indicador de calibracion.

Resultado serie C

De esta serie se observa que el indicador de calibracién se correlaciona sélo parcial-
mente con el error de medicién. Se ejecutd la serie con precisiones n = 0 a 5 (80x6=480
casos) y se registrd el valor del indicador de calibracion de ambas vistas en cada caso. La
Figura 5.1 grafica el error absoluto promedio de medicidn de parametros de traslaciéon y an-
gulacion versus el valor promedio del indicador de ambas vistas. El error absoluto prome-
dio corresponde a la suma de los valores absolutos de las diferencias entre el valor seteado
para cada pardmetro y el valor finalmente medido por el programa. El coeficiente de cor-
relacion entre el indicador y el error absoluto promedio de traslacion es de py.q.s = 0.72 lo
que es consecuente con el hecho de que el indicador sélo sea sensible a parte del error en

la ubicacién de puntos. Algo similar ocurre con el error de angulacion, con un coeficiente

TABLE 5.2. Histograma del error de marcacion en pixeles en cada dimension.

Desviacion [pixeles] | Frecuencia en X Frecuenciaen Y
2 1 1
-1 21 14
0 19 23
1 9 11
2 0 1
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a) Error de medicion de angulos b} Error de medicion de traslaciones
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FIGURE 5.1. Error de medicién versus indicador de calibracion en series CO hasta C5.

de correlacién de p,,, = 0.56. La relacion del error respecto del indicador de error se
hace mas débil cuando el conjunto de casos tiene el mismo error de marcacion n. Asi para

n =3, Pang = 0.01'y ptrqs = 0.31 (ver Anexo C.8).

Resultado serie A

En la serie A-Float, donde la unica fuente de error son los algoritmos del programa,
el méximo error absoluto registrado fue de 0.0051 mm y 0.0025°. Estos valores reflejan la
precision numérica del programa y validan la efectividad tedrica del método de medicién
frente a desviaciones en la orientacion. Al redondear la posicion de los puntos al tamaiio de
un pixel el méximo error absoluto registrado aumenta a 0.6 mm y 0.34° (Serie A0O). Es im-
portante tener en cuenta que estos valores estan referidos para una resolucion de imagen de
1400x1400, donde el objeto ocupa aproximadamente el 70% de la diagonal. Es esperable
que si se utilizara una resoluciéon menor o el objeto ocupara una menor porcién de la ima-
gen, el error aumente debido a que la fraccion truncada en el redondeo corresponderd a una
mayor distancia relativa al tamaino del aparato. Por ejemplo en el caso que la resolucién de
la imagen fuera 700x700 el maximo error registrado en la simulacion AQ aumenta a 1.22
mm y 0.76°. Un efecto similar al de la resolucion se produce cuando el dngulo de vision de
la proyeccion aumenta de 20° a 40°, en cuyo caso la imagen del aparato es mds pequefia y el
maximo error en la simulacion AO aumenta a 1.48 mm y 0.62°. El detalle de los resultados

de esta serie se lista en anexo C.6.
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TABLE 5.3. Correlacién del error absoluto promedio de medicién de dngulos y
traslaciones frente a variaciones en la orientacion de las vistas.

Vista AP Vista Lateral
Variacién Angulos Traslaciones | Angulos  Traslaciones
Aumento o 0.33 0.22 0.12 0.15
Disminuciéon o | -0.34 -0.23 -0.25 -0.20
Aumento (3 0.04 0.03 0.03 0.03
Disminucién 3 | -0.08 0.09 0.07 0.04

Interesa observar como afecta al error de medicién una variacion de a y 3 cuando
existe error en la ubicacion de puntos. A diferencia del caso con precision float, se observa
un aumento del error al aumentar la desviacion de la orientacion en el dngulo azimutal
a (no asi en el de elevacion). Esto se ve reflejado en los indices de correlacion del error
absoluto promedio respecto del las distintas desviaciones de orientacién mostrado en la
tabla 5.3. El anexo C.5 presenta los gréficos de las distribuciones para cada caso. Esta
influencia se puede deber a la amplificacion del error debido a la no perpendicularidad de
las proyecciones ya que « incide en mayor grado que (3 en el angulo entre orientaciones
¢. Esto se verifica de la expresion de proyeccién (C.1) del anexo C.3 en la que « se
suma directamente a la variable Azimuth que define el angulo entre proyecciones para
la situacion estandar. (3 en cambio produce una rotacién de las cdmaras en un sentido

ortogonal (elevacién) cuya influencia sobre ¢ es despreciable si 3 es pequefio.

Resultado serie B

Esta serie es la més representativa de las tres ya que varia todas las variables que de-
finen un posible escenario. De estas simulaciones se obtendra el error general del método,
utilizando una imprecision de marcado de puntos de n = 3 pixeles y descartando aquellos
escenarios que no cumplan con los rangos definidos para los indicadores del programa. El
primer indicador es el de calibracién cuyo valor maximo fue definido en 3%. Se estima

que dichos casos no son representativos de la realidad debido a que el médico tiene la
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opcidn de revisar (eventualmente mejorar) su marcacion de puntos hasta obtener un valor

del indicador bajo el umbral.

Otros dos indicadores son el valor del dngulo entre proyecciones ¢ (pdgina 11) y el
angulo fuentes-fragmento ¥ (pagina 22). Interesa descartar casos que presenten valores
de estos dngulos cercanos a 0° o 180° ya que en dichos casos el método pierde validez. El
rango de valores permitidos para ¢ y W se determinard a continuacion a la luz de su impacto

en la magnificacion de error.

De los resultados de la simulacién se observa que para valores de W cercanos a 0° o
180° el error en la medicion de dngulos aumenta (Graficos en Anexo C.7). Esta relacion
se visualiza de mejor manera con los graficos de la figura 5.2 que muestran el error de
medicién en funcion del méximo alejamiento absoluto de W respecto de 90° de ambos
fragmentos (max|| ¥ ozimar — 90|, [Waista — 90]]). Se observa que el efecto es mds fuerte
en el caso de medicién de dngulos. Esto se debe a que una imprecision de W afecta di-
rectamente el cdlculo del eje Z de los fragmentos, vectores con los cuales se calculan los
angulos de deformidad y montaje. De los parametros de traslacion sélo los de deformidad
se encuentran afectos a un error en el cdlculo de los vectores Z ya que se miden respecto de
la base M5, definida a partir de la direccién 7 proximal. Se considera que un alejamiento
maximo de 70° es razonable para evitar una magnificacion excesiva del error, siendo los
casos excluidos el 7% del total. Esto significa que el programa funcionara sélo si ¥ se

encuentra en el rango 20..160° en cada vista y en cada fragmento.

La incidencia del d4ngulo entre proyecciones ¢ en el error de medicién se muestra en
la figura 5.3. Como es de esperar se observa un aumento del error con el alejamiento de ¢
de 90° (Correlaciones entre 0.26 y 0.38). Se considerard que un rango aceptable para ¢ es
de 30..150° debido a que se estima poco probable que el tecndlogo llegue a realizar medi-
ciones desde orientaciones tan desviadas. A la luz de las desviaciones medidas en 5 casos
reales del anexo B.2, en las que el médximo es de 17.6°, se considera razonable suponer que

las desviaciones seran menores a 30°.
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a) Error de medicion de angulos

b} Error de medicién de traslaciones

9 -
il :
x
sl o x 8r
S —
= Eqt
g5 <
@ T Bl
E i)
g =
547 * e 5 5r x
= * =
= % % e x
g3 * ko8
© . EaE o
s o 3
= o =]
=18 = % o
w 0
0
0 10 20 30 40 50 60 70 &0 El
N [\ -907 [-907 [
{(Maximo entre los dos fragmentos) {Méximo entre los dos fragmentas)
FIGURE 5.2. Error de medicién en funcion del alejamiento del dngulo fuentes-
fragmento ¥ de 90°. Las cruces indican los casos descartados.
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FIGURE 5.3. Error absoluto promedio en funcién del dngulo entre orientaciones ¢

en serie B3.

Descartando aquellos casos que no cumplen con el rango definido para los dngulos

U (154 de 2305) y ¢ (50 de los 2151 restantes) se calculd el error promedio, desviacién

y maximo del sistema de medicioén para cada parametro. Estos valores se muestran en la

columna B3 de la tabla 5.4. Contrario a lo esperado al descartar los casos con indicador

de calibracion fuera de rango (730 de los 2101 de la serie B3) el promedio de las desvia-

ciones se reduce apenas un 6.6% (Columna B3’). Esto resta validez al sentido practico del

indicador de calibracién como predictor del error.
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TABLE 5.4. Errores de medicion obtenidos en las series B.

] B0 B3 Ba'
Parametro = — _

I3 o max * o max % o max
- Angulo [7] AP -0,006 0,14 082 -0.010 064 3,76 -0,025 0.64 3,78
= d LAT -0,003 0,14 0,73 -0,003 066 3.81 -0,005 067 381
g AP 0,004 0,20 082 -0.016 085 423 -0,030 0.84 423
D | Traslacion [mm] LAT -0,008 0,20 0,84 -0.014 1,00 396 -0,021 1,00 396
B AXIAL -0.025 0,18 0,74 -0.054 0,81 3453 -0,081 0,78 353
AP 0,002 0.1 059 0,015 055 238 0,030 0.48 215
o Angula [7] LAT -0.001 0.1 065 -0.013 056 3,70 -0,0o6 0.48 258
g AXIAL 0,001 007 0,31 0,003 0,36 185 0,000 0,30 1,30
g AP 0,000 0,24 1,33 0,020 1,10 498 0,036 0.91 367
Traslacion [mm] LAT 0,028 022 1,03 0,087 1,14 574 0,042 085 485
AXIAL 0171 017 0,54 0,201 0,80 358 0,158 0,72 265
Promedio Ang. [1 -0,001 0,11 0g2 -0,002 055 31z -0,001 0,52 272
Tras. [mm]| 0,028 0,20 085 0,034 087 4,34 0,023 0,88 382

Error Ang. [ 0,11 054 084

ahsoluto promedio [ Tras. [mm] 017 0,80 0,80

Se considerara que el error general del sistema de medicion es el de la serie B3’. Para
la medicién de pardmetros de angulacion se considerard que el sesgo es despreciable y
la desviacion estandar del error es de 0.52°. En el caso de medicién de pardmetros de

traslacion existe un maximo sesgo de 0.16 mm y desviacion estandar del error de 0.88 mm.

Al realizar la simulacién suponiendo condiciones ideales donde los puntos son ubi-
cados en los pixeles que corresponden y la proyeccion es perfecta se obtienen los resul-
tados de la columna BO de la tabla. El maximo error registrado en estas condiciones
(considerando ademds la serie A0O) es de 1.33 mm y 0.82°. Estos resultados validan la
efectividad tedrica del método de medicion, ya que son inferiores a los errores que se
habrian obtenido con el método de medicion tradicional. El siguiente es un ejemplo de

estos ultimos.

En el escenario de la simulacién A, para la evaluacién de pardmetro de deformacién
de traslacion AP cuyo valor es -15 mm (Tabla 5.1) una desviacion de la orientacion AP
de s6lo aqp = 10° habria significado un error de 3.45 mm (23%) utilizando el método
tradicional. Esto se obtiene segtn lo visto en la pagina 5 aplicando (2.1) con A = —20 mm
(parametro de deformacion traslacion lateral), B = —15 mm (pardmetro de deformacion

traslaciéon AP) y a = 0.1745 rad (10° de desviacion de la imagen).
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5.3. Medicion de parametros: Casos de estudio

Para abordar los problemas practicos que no son cubiertos por los experimentos sim-
ulados se realizaron tres experiencias de correccion en huesos de pléstico. En cada una se
estimé el error de correccion (deformacion residual) con la cual quedé el hueso luego de
ejecutar el desplazamiento planificado. El dngulo de deformacién axial no fue considerado
debido a que su valor no es evaluado por el programa sino por el médico. Los escenarios

montados consideraron desviaciones respecto de las restricciones de ortogonalidad.

Como resultado se obtuvieron errores maximos de 2.75 mm y 3° en los casos donde
los dngulos ¢ y ¥ se encuentran en los rangos definidos en 5.2. El error absoluto promedio

fue de 1.04 mmy 1.9°.

Contrario a lo esperado hubo una radiografia que no pudo ser calibrada de manera de
obtener un indicador de calibracion menor a 3%, invalidando la suposicion de que siempre
es posible cumplir con este umbral. El valor de este indicador resultd util para detectar
equivocaciones cometidas en el ingreso de datos al planificador. En dos ocasiones su valor
se mantuvo sobre el umbral hasta que se revisé y corrigié un error en el ingreso de los
largos de las barras. En otra su alto valor permiti6 revisar y corregir un error en el ingreso

de uno de los didmetros de los anillos.

Se estima que parte del error de medicion obtenido en los casos se debe a la incapacidad
de definir una posicion exacta para los extremos de los fragmentos. Estos han sido definidos
en el centro de los planos de osteotomia, pero ha sido dificil determinar dicha posicién en
las distintas vistas del fragmento. Esta incertidumbre se refleja en parte en el valor del

indicador de localizacion, el cual en promedio fue de 0.56 mm (valores en tabla C.3)

5.3.1. Caso 1. Procedimiento estandar

Esta experiencia consistio en recrear una operacion de correccidn tipica y bajo las con-
venciones de ortogonalidad. De todos modos se obtuvieron desviaciones respecto de las
ortogonalidades requeridas de 5° en las orientaciones radiograficas y 8° en la perpendicu-

laridad del anillo proximal.
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Meétodo: Se le pidi6 al médico que montara los anillos en un hueso tal como lo haria
normalmente. El hueso presenta una curvatura y ademds se dividié en dos fragmentos
desplazados y angulados uno del otro. Se tomaron las radiografias y se realiz6 la medicion,
planificacién y correccion. La resolucion de las radiografias utilizadas fue de 511x623
pixeles. Se estimé el desplazamiento total entre ambos extremos luego de la correccion y
el maximo angulo entre ambos fragmentos. La posicion de los extremos fue definida en el

centro del plano de osteotomia.

Resultado: La figura 5.4 a) muestra las radiografias. El médico estim6 en 40° el valor
del dngulo de deformacion axial. Las imédgenes pudieron ser procesadas por el algoritmo de
fotogrametria obteniéndose valores del indicador de calibracion de 1.2% y 1.4% en vistas
AP y Lateral. Las deformaciones medidas por el programa se muestran en la tabla C.3.
Luego de la correccion se estimé la desalineacion residual en médximo 3° y la traslacién
total de los puntos extremos menor a 2 mm (figura 5.4 b). No se pudo realizar esta medicidon
con mayor precision debido a la holgura mecanica del aparato (rango de desplazamiento:

1.7 mm horizontal, 0.8 mm axial). El error de angulacion axial se estimo entre 5° y 8°.

5.3.2. Caso 2. Variando orientaciones

Otro escenario fue montado. Esta vez se tomaron 2 radiografias extras en posiciones
oblicuas a las estdandar para estudiar el impacto de una desviacion de las orientaciones en
la deformacion residual. La desviacién en elevacién (3 fue de -2° a 16° y la desviacion del

anillo proximal respecto del eje proximal fue mayor a 13°.

Método: Se realiz6 la ubicacion de puntos con las 4 imdgenes con conjunto, pudiendo
ajustar los puntos de localizacién de manera de minimizar el indicador de localizacion.
Esto es una ventaja que contribuye a reducir el error del método. Las imagenes fueron
expandidas de una resolucion de 623x623 a 1200x1200 antes de utilizarlas (comentarios
sobre expansion en la pigina 116). Se escogieron seis pares de vistas de manera de tener
seis valores distintos del dngulo entre proyecciones ¢. Con cada uno de estos pares de
radiografias se realiz6 una planificacion y posterior correccion. La posicion de los extremos

fue definida en el centro del plano de osteotomia.
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FIGURE 5.4. Imagenes del Caso 2. a) Radiografias antes de la correccion, b) Vis-
tas luego de la correccion.

Resultado: La desalineacion final se mantuvo bajo 2° en todas las correcciones. El
maximo error de traslaciéon fue de 2.75 mm en la correccién en la cual ¢ = 32.6°. El
error absoluto promedio de traslacion se grafica en la figura 5.5 respecto de ¢. Se observa

una tendencia de aumento en el error al disminuir ¢. Detalles como éste o el valor de las
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FIGURE 5.5. Traslacién residual (promedio absoluto de las tres) en funcién de ¢
en las 6 planificaciones del caso 2.

mediciones realizadas por el programa en cada planificacién se tabulan en el anexo C.9.

Las imagenes se encuentran en el anexo C.10.

En algunos casos la posicion final planificada implicé que los fragmentos se tocaran y
quedaran bajo leve tension que no implico problemas para la evaluacion de la deformidad

residual.

El valor de la traslacion residual se encuentra en algunos casos dentro del rango de
holgura del aparato. Esta es la situacion de la traslacion final AP luego de planificar con

las vistas Oblicua 2 y AP (Figura 5.6).

5.3.3. Caso 3. Variando orientaciones

Con el mismo objetivo y metodologia del caso 2 se busca estudiar la variacion de
las mediciones y la deformacion residual obtenida con distintas planificaciones para otro
escenario desviado de las condiciones estdndares. La desviacion (3 estuvo en el rango -12°

.. 18° y la desviacion anillo proximal - eje proximal fue de al menos 30°.

De las 4 radiografias tomadas una de ellas present6 una oclusién completa de los ex-

tremos de ambos huesos por lo cual fue descartada. Con pares de las tres imdgenes restantes
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FIGURE 5.6. Muestra de la holgura mecanica del aparato TSF utilizado para las
pruebas. El desplazamiento mostrado es producto las fuerzas hechas sobre los frag-
mentos e indicadas por las flechas.

se realizaron las tres planificaciones de la tabla 5.5. Ellas se identifican con las imagenes
con las que fueron hechas (OBL=Vista oblicua). Debido a que el largo final de las barras
se redondea a entero las planificaciones AP-LAT y LAT-OBL obtuvieron el mismo set de

largos finales a pesar de diferir levemente en la medicion de parametros.

Contrario a lo esperado para el caso extremo en el que el dngulo entre orientaciones
es cercano a 180° el error de traslacion resulté menor que las otras dos planificaciones, sin

embargo el error en la correccion de la desviacion angular se disparé a 7°.

El detalle de las mediciones de los pardmetros de deformacién y montaje de cada
planificacién y las orientaciones de las radiografias se encuentran en el anexo C.9. Las

imagenes estan en el anexo C.10.

En esta experiencia la correccion de la deformacion inicial del hueso implicé una col-
1si6n de ambos fragmentos que impidid evaluar la posicion corregida. Para poder realizar
la evaluacion de la deformacién residual se planifico dejando una traslacion axial de 2 mm
de manera de evitar la colisién. Luego al momento de medir manualmente la traslacion

axial se resto este valor resultando en los valores tabulados en las tablas 5.5 y C.4.
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En el proceso de calibracion de las imagenes hubo una (vista AP) cuyo indicador de
calibracion fue de 4.39 %, mayor al maximo de 3%. A pesar de que se reviso la ubicacion
de los puntos sobre los marcadores, este valor no disminuyd. Esto invalida la suposicién
de que siempre es posible disminuir este valor a cero revisando que la marcacion haya sido
centrada. Entre las razones que podrian explicar este hecho estd la holgura del aparato,
que causa un desplazamiento indeterminado de los marcadores D y E ubicados en el anillo
distal respecto de los otros 3 ubicados en el proximal. En el resto de las imédgenes utilizadas
para los tres casos de estudio el indicador se mantuvo bajo 3% como indica la tabla C.2 del

anexo C.9.

TABLE 5.5. Maéxima deformacién residual registrada de entre todos los pardmetros
de deformacién para las distintas planificaciones del caso 3.

Planificacion AP-O2 | AP-LAT | LAT-OBL
Angulo entre orientaciones ¢ [°] 63,8 108,1 171,4

Maximo error de traslacién [mm] 1,58 0,9

Maximo error de angulacién [°] 1 7
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5.4. Deteccion de colision

Se estudia a continuacion el desempefio del método de deteccion de colision en los
casos 2 y 3 de la seccion anterior. El objetivo de esta herramienta es alertar de un de-
splazamiento que haga que los fragmentos se toquen y proveer una manera de definir una

trayectoria que lo evite.

Concordando con la ejecucion experimental de los desplazamientos, en ambos casos el
programa detect6 colisiones en las etapas en las que se producian. Se observa que el algo-
ritmo de generacion de superficies y STL debe mejorarse para evitar errores de modelacion.
El uso del programa para planificar una trayectoria que impidiera colisiones resulto util en
el caso 3, habiendo una coincidencia de la planificacion y la posicion real de los frag-
mentos en todo momento. Los errores en la estimacion de la orientacion de los planos de
osteotomia (entre 0.6° y 6.7°) impidieron estimar la zona de contacto de los huesos en la
posicion final, sin embargo fueron lo suficientemente buenos para el propdsito general del

método.

La principal invalidante del método es la oclusién de fragmentos, la cual impidié uti-

lizar una radiografia en el caso 2.

Dentro de las limitaciones del método modelacién de superficies se puede mencionar
su incapacidad de modelar formas de seccién no eliptica como sucede en los extremos
(diéfisis) de los huesos. Tampoco se cubre el caso que el extremo del fragmento no
tenga una forma plana en cuyo caso el contorno del drea de corte puede ser de dificil
reconocimiento e implicaria un mal célculo de la orientacion del plano de osteotomia. Es
importante mencionar que en casos donde se tienen dos huesos en paralelo (Ej. Cubito y
radio) el programa s6lo podra modelar uno de ellos, pudiendo ser el otro el que experimente

una colision.
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5.4.1. Colision en Caso 2

Se realiz6 la deteccion para la planificacién Oblicual-Oblicua2 del caso 2. La tercera
imagen utilizada fue la AP debido a que en la vista lateral no es posible ver extremo del

fragmento distal (Figura C.12 del anexo C.10).

La nube de puntos de la superficie del hueso proximal fue generada exitosamente,
no asi la distal. El programa generé un angostamiento en la mitad de este fragmento,
cosa que no existe en la realidad (Figura 5.7). La razon de este error se encuentra en una
situacion no controlada en la funcién de ajuste de elipses que ocurre cuando la elipse en
construccién se encuentra en el punto de perpendicularidad del eje del fragmento respecto
a la posicion de la fuente de rayos X. Dado que esta imperfeccion ocurri6 lejos del extremo
de los fragmentos no impidi6 llevar a cabo la deteccion. El algoritmo de generacion de
tridngulos STL también present6 una imperfeccion generando un tridngulo menos en cada

fragmento de un total de 1200. La razén atin no se ha determinado.

Se generd una agenda de 20 dias (pasos) en la cual el programa alerté de un traslape
en el ultimo dia de tratamiento. Esto coincide con la ejecucion de la agenda manualmente
en la cual desde el 19° paso los fragmentos entran en contacto parcial (se tocan al acercar
los fragmentos ocupando el rango de holgura del aparato). La colisién predicha por el
programa es leve con una insercion axial de un fragmento sobre el otro de 0.4 mm. Esto
coincide con la implementacion en la plataforma real en la cual dicho traslape sélo produjo

una leve tension entre los huesos plésticos.

¢ Fuente

. Triangulo faltante

angostamiento

FIGURE 5.7. Errores en el modelamiento de la superficie del fragmento distal.
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La inclinacion del corte de osteotomia en los modelos 3D es de 27.2° proximal y
22.2° distal mientras que la inclinacion real del corte fue de 28°. Debido a estos errores
el programa indica que los planos de corte quedan mds separados que en la realidad luego
de la correccién (9.2° de separacion versus los 2.5° reales). A pesar de estas diferencias la

zona de contacto en la posicion final es similar en el modelo 3D y el real.

5.4.2. Colision en Caso 3

De igual modo se genero una agenda de 20 dias para el caso 3. Ambos huesos fueron
modelados con éxito utilizando las vistas AP, LAT y Oblicua 1. Segtn el programa los
fragmentos entran en contacto desde el 5° dia hasta el ultimo en el cual los huesos quedan
traslapados 2.2 mm axialmente. La ejecucion de la agenda en la plataforma real coin-
cidi6 con estos resultados, produciéndose un contacto parcial desde el 5° dia (Figura 5.9)
y uno completo desde el 6°. Para observar la posicion final de los huesos se desarmo la
plataforma y se intenté armar estando las barras en su largo final sin embargo la colision

de los fragmentos impidi6 instalar la tltima barra.

La diferencia en la inclinacion del plano de osteotomia calculado para cada fragmento

respecto de su valor real fue de 0.6° y 1.8°. Este pequefio error fue suficiente para producir

0.4 mm
insercion
axial

FIGURE 5.8. Posicidn final del aparato en caso 2. El programa predice un traslape
de 0.4 mm.

70



una diferencia en la zona donde se produce el traslape del ultimo dia segin el modelo 3D

respecto del real.

Realizar la correccion de este caso implico ejecutar el desplazamiento en dos tramos
como se menciona en la seccion 3.3. La posicion intermedia fue definida ingresando man-
ualmente valores a la deformacién residual y observando que la posicién de los fragmentos

al final de la primera planificacién permitiese evitar la colision en la segunda.

Luego de generar la agenda del primer desplazamiento, se realiz6 la segunda plan-
ificacion partiendo de la deformacién residual y largo final de las barras de la primera.
La tabla 5.6 muestra los valores de estos pardmetros para este caso, las imdgenes corre-
spondientes se encuentran en el anexo C.10. Para evitar el traslape de la posicion final se
defini6 una traslacion residual axial de 2 mm. La ejecucion de las agendas obtenidas en
la plataforma real se ajusto a la planificacion realizada, produciéndose los desplazamientos

deseados y corrigiendo la deformidad sin colision.

FIGURE 5.9. Fragmentos en el 5° dia de correccién del caso 3. Mientras el pro-
grama predijo colision para este instante, en la realidad existe una separaciéon de
0.5 mm entre las superficies.
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5.5. Caso general

Esta subseccion muestra el resultado de algunas de las pruebas hechas para testear el
desempefio del programa en casos generales de medicion de coordenadas y estimacion de

volimenes.

5.5.1. Medicion en plano patrén

La primera prueba realizada al sistema estuvo orientada a evaluar la precision con la
cual es capaz de medir coordenadas y dangulos. Los errores obtenidos fueron menores a 0.3

mm y 1° estando su disminucién limitada en parte por la resolucién de la imagen utilizada.

El ejercicio consistié en dibujar dos segmentos de recta en un papel milimetrado y
obtener la posicion (traslacion y angulacion) de uno de ellos respecto del otro usando fo-
tografias de la hoja y del aparato sobre una mesa. El resultado se puede comparar con
la posicion medida directamente del papel milimetrado. Las dos imagenes utilizadas para
realizar la medicidn fueron obtenidas con una cidmara fotografica digital Samsung Digimax-
A40 de 2272 x 1704 pixeles de resolucion. Junto al papel milimetrado fue puesto el aparato
ortopédico con el Master Tab indicando la direccién normal de la mesa (ver anexo C.11).

TABLE 5.6. Deformacion inicial y residual utilizada en la planificacién de cada
desplazamiento del caso 3.

Deformacionsas Flanificacion 1| Planificacion 2

= ’ AP 224 0
:g _ Angulo [7] LAT 12,3 0
E g A AL 200 0
IS = AP -6.,9 =20
8 Traslacién [mm]  LAT =375 =20

A AL 200 -4
- , AP 0 0
:g = Angulo [7] LAT 0 0
S 3 AXIAL 0 0
5 @ AP -20 0
@ % | Traslacion [mm]  LAT -0 0

A AL -4 -2
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La figura 5.10 a) muestra los segmentos dibujados, los cuales estdn definidos por los pun-
tos P1, P2, P3 y P4. El segmento P1-P2 define una base de coordenadas con origen en
P2 y eje ¥ en sentido axial. Respecto de esta base se obtendra la posicién x,y del punto
P3 y el dngulo « del eje P3-P4. Como se observa estos valores son de x=20mm, y=-10
mm y el dngulo es « = arctan (0.5) = 26.565°. Los valores entregados por el programa
fueron z = 20.028, y = —9.74 y o = —26.5395 (Datos rotulados como Deformity Angles
y Translation en Figura 5.10 b)). Se observa ademas que segun el programa el segmento
P3-P4 se encuentra a 0.109 mm de profundidad bajo el papel y angulado 0.914° fuera de

éste lo cual refleja el error del sistema.

La ubicacion de los puntos P1 y P4 generados por el programa no corresponden a la
posicion que tienen en el papel. Esto se debe a que ellos no son ubicados mediante estereo-
scopia sino primero determinado el vector direccidn de los segmentos y luego ubicados los
puntos en dicha direccion a 80 mm del origen de cada segmento (Pagina 22). En el papel

estos se dibujaron a 50 mm y 67 mm del correspondiente origen.

5.5.2. Estimacion de superficies

El algoritmo de estimacidn de superficies funciona sélo en objetos de seccidn aprox-
imable a una elipse y cuyo eje permanezca al interior del volumen. Se tested su desempefio
en objetos con estas caracteristicas obteniéndose los resultados de la figura 5.11. Los mod-
elos utilizados son simétricos pero €sta no es una condicion requerida. El extremo fue
marcado en la parte més alta del eje central de cada objeto. En ambos casos se debi6
sefialar un plano de osteotomia. En el caso del envase de lavalozas este corresponde a su
tapa, cuya inclinacion calculada por el programa difiere de la horizontalidad en 3.5°. El
extremo del otro objeto no termina en forma plana pero de todos modos debi6 dibujarse
un plano en forma imaginaria en una zona tan pequefia que no alcanza a distinguirse. Las

fotografias utilizadas para estos casos se muestran en el anexo C.11.
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Unformatted Measurements "

AP
Deformity Lateral 10,9142

Mounting Lateral -0,1989 E1,7585

N

",

Angles (deg) Tlmé.’ali\ﬁin/
-26,5335 20,0282

Axial 0 -9,7404
4P 51,9114 102326

Awxial 01626 -205,753

a) b)

FIGURE 5.10. Comparacion entre la ubicacion relativa de los segmentos segun el
programa en a) y su ubicacion real en b).

FIGURE 5.11. Estimacién de superficie de objetos que cumplen las caracteristicas
de seccion eliptica: envase de lavalozas (izquierda) y de pegamento.
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6. CONCLUSIONES Y TRABAJO FUTURO

6.1. Revision de resultados

Se valida la hipdtesis de que el incumplimiento de las ortogonalidades tradicionales no
inducen error en un sistema de medicion por estereoscopia siempre y cuando no exista error
en la marcacion de puntos sobre las radiografias. Sin embargo si existe error de marcacion,
su impacto en el error de medicion aumentara con el grado de la desviacion. Debido a esto
se definen rangos maximos para los dngulos que reflejan las desviaciones. Estos rangos se

cumplirdn mientras las desviaciones no sean extremas (menor a 30°).

El sistema de medicién desarrollado permite medir 11 de 12 pardmetros de defor-
macion y montaje. El valor del dangulo axial de deformacion debe ser medido de la manera
tradicional. El método es robusto frente a desviaciones en la orientacion de las proyec-
ciones radiograficas, elimindndolas como fuente de error en la correcciéon. Ademds fa-
cilita el montaje del anillo proximal al permitir montarlo en cualquier orientacion. El error
promedio cometido en las pruebas realizadas es de 1.04 mm y menor a 1.9°, que depende
en parte del error humano en la ubicacion de los puntos sobre las imagenes radiogréficas.
Estos se encuentran dentro del rango clinicamente aceptable, considerando que la holgura
mecanica del aparato llega a los 2 mm. El promedio de la distancia entre los extremos de
los fragmentos luego de la correccion y su desalineacion total fue de 1.63 mm y 1.9 °, que
se comparan con 1 mm y 2.8° obtenidos por Simpson y Ma. La ventaja de este sistema
respecto del sistema de Simpson es que no se necesita tomar una tomografia computada ya

que las mediciones se realizan a partir de las mismas radiografias tradicionales.

La funcién de deteccion de colision funciond correctamente en las dos pruebas real-
izadas detectando el momento del tratamiento en el que se produjo el traslape con un dia
de error. El método desarrollado permite planificar una trayectoria que evite la colision

mediante dos desplazamientos lineales.
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6.2. Problemas

El principal invalidante del sistema es la oclusion de las zonas relevantes de la imagen.
Si la oclusién impide determinar la posicion de alguno de los marcadores el sistema de
medicién no podra funcionar con dicha imagen. Lo mads frecuente es que las barras del
mecanismo impidan observar los extremos de los fragmentos, generando una incertidumbre
sobre la posicion los los puntos que definen sus extremos, como sucedié en 3 de las 10

radiografias utilizadas en las pruebas.

En general existe incertidumbre sobre cudl es la posicién exacta en cada imagen del
punto que simboliza el extremo del fragmento. Esta es escogida arbitrariamente por el
médico sin relacion con una referencia fisica que permita identificarlo en forma univoca
en cada imagen. Dicha incertidumbre contribuye directamente al error de correccion. Este

problema también afecta al método tradicional.

6.3. Trabajo futuro

Reducir la oclusién modificando los materiales de las barras para disminuir su opaci-
dad seria un gran aporte al método de medicién. Tal como lo es para la medicion con CT
la utilizacién de una plataforma de fibra de carbono fabricada por Gotham Medical' para

disminuir el ruido que producen las piezas de la plataforma.

Tanto para este nuevo método como para el tradicional, serd de utilidad contar con
un método que permita definir de manera objetiva los extremos de los fragmentos en cada

radiografia.

Por ultimo una mejora en la ejecucion del sistema podria ser el suavizar el desplaza-
miento escalonado de la correccidon usando una plataforma automatizada que ejecute la
agenda de manera continua como la desarrollada por Juergens, Weinrich, Wenzl, Fasching-

bauer, and Seide (2004).

'www.gothammedical.com
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ANEXO A. HISTORIA Y ESTADO ACTUAL DEL METODO DE CORRECCION
DE DEFORMIDADES

La serie de anexos A presenta una vision detallada de la técnica de correccion de de-
formidades. Se abarca desde la motivacion de la técnica médica, pasando por el método
tradicional de medicion de deformidad hasta el funcionamiento del software de planifi-

cacion actual, sobre el cual esta investigacion pretende realizar una mejora.

A.1. Del aparato de Ilizarov a la plataforma de Stewart

Las deformidades de los huesos de las extremidades son comunes en el ambito de la
traumatologia. Estas se caracterizan por la presencia de una curvatura a lo largo del hueso o
un largo inapropiado (Figura A.1). Algunas causas de deformacion son congénitas debido
a un dafio en el cartilago de crecimiento del hueso. Otras se producen luego de una mala
reduccién de una fractura, en cuyo caso ambos fragmentos sueldan en forma desalineada.
En general el problema implica una rotacién y traslacion inadecuada de un extremo del

hueso respecto del otro, generando una ineficiencia mecanica en el uso de la extremidad.

Actualmente la deformidad puede ser corregida gracias a una propiedad de regen-

eracion del organismo que es capaz de crear tejido 6seo de excelente calidad en el espacio

b)

FIGURE A.1. a) Caso de deformidad publicado por Kucukkaya et al., 2009, b) cor-
recciéon de la deformidad anterior c) deformidad de tibia publicada por la empresa
Smith & Nephew.
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FIGURE A.2. Al separar los fragmentos lentamente el tejido 6seo se forma a lo
largo de la interfaz de corte.

entre las dos partes de un hueso recientemente seccionado. Esta caracteristica dio origen a
una técnica conocida como distraction osteogenesis que consiste en separar gradualmente
un fragmento respecto del otro a medida que se lleva a cabo la regeneracion, implicando la
creacion de hueso a lo largo de toda la trayectoria de desplazamiento (Figura A.2). De este
modo un extremo del hueso deformado puede ser reubicado respecto del otro mediante un

seccionamiento y posterior distracciéon gradual de ambas partes.

Esta técnica fue implementada en 1951 por el médico Ruso Gavril Ilizarov (1921-
1992), quien incorporé el uso de un mecanismo ortopédico para controlar esta distraccion.
El desplazamiento se ejecuta utilizando un fijador externo al cual ambos fragmentos se
encuentran empotrados. El aparato conocido como Ilizarov Ring Fixator o IRF debe ser
armado por el médico de acuerdo a los grados de libertad que pretenda utilizar para re-
alizar la correccién. A pesar de su éxito clinico esta técnica fue desconocida fuera de
Rusia durante los siguientes 30 afios. Desde entonces ha dado solucién a los problemas
de deformidad en todo el mundo pero con algunas complicaciones. Esto debido a medida
que aumentaban los grados de libertad necesarios para realizar la correccion, aumentaba
la complejidad mecdnica del aparato resultando muchas veces en estructuras sobredeter-
minadas y limitadas cinemdticamente. La mejora llego en 1994 cuando Charles Taylor

introdujo la cinematica de la plataforma de Stewart en el aparato ortopédico (Paley et al.,

81



2000) Esta consiste en unir dos cuerpos a través de 6 barras, donde cada una restringe
s6lo en un grado de libertad la posicion relativa de los cuerpos. De esta manera el con-
junto queda estaticamente determinado por los largos de las barras. La cinemaética de esta
plataforma permite realizar movimientos en los 6 grados de libertad sin necesidad de armar
o desarmar la estructura. Ademds sus actuadores dispuestos en forma paralela le confieren
mayor robustez mecanica que el aparato original con conexiones eventualmente seriales.
Esta innovacion ha supuesto un gran avance transformando la técnica en un tratamiento
robusto, simple y mas efectivo que el original IRF (Kortmann et al., 1999; Ellis et al.,
2002; Grill et al., 2007). Tanto asi que es el propio paciente quien realiza opera el aparato,
ajustando los largos de sus barras diariamente segin una agenda de correccion. A contin-
uacion se detallara el proceso completo y se identificardn los aspectos de éste que pueden

ser mejorados.

A.2. Versiones comerciales

Existen al menos tres versiones comerciales del sistema mejorado de Ilizarov:

(i) Hexapod Circular Fixator (HCF) comercializada por LITOS GmbH & CO KG,
Hamburgo, Alemania !
(ii) Taylor Spatial Frame (TSF) de la empresa Smith & Nephew >
(iii) Computer-Assisted Circular External Fixator (CACEF) de Gotham Medical®.

Todas las implementaciones hacen uso del mismo mecanismo de actuadores lineales.
Estos consisten en un cilindro con un sinfin en su interior que al girar varia el lago el
conjunto. En el caso del TSF estos estdn graduados en su longitud, en el HCF se utiliza
un pie de metro para medir el largo. La unidn con el anillo es a través de rotulas de
bola garantizando que cada actuador reste s6lo un grado de libertad a la posicion de los
anillos. En adelante los ejemplos estaran referidos a la versiéon Estadounidense TSF que
es el proveedor lider en América. Para determinar los largos que deben tener las barras

'www.litos.com/pages/pro_easyhex_e.html

2www.jcharlestaylor.com
3www.gothammedical.com
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IRF TSF HCF CACEF

FIGURE A.3. Versiones comerciales de fijadores externos llizarov. Imégenes
obtenidas de manuales de Smith & Nephew, LITOS y Gotham Medical.
en cada instante de la correccion en funcion del desplazamiento que se desea realizar, las
empresas proveen de un software de planificacion. TSF y CACEF proveen del software a
través de la web* mediante un servidor al cual los médicos acceden con cuentas de registro.
El programa toma informacién de la posicion del aparato y los huesos y entrega una lista
con los largos de las barras para cada instante de tiempo del tratamiento llamada “agenda

de correccion”.

A.3. Aplicacion actual del método

Se ilustrard la aplicacion de la técnica actual con un caso clinico operado en Chile
el 2007. El paciente posee una deformacion congénita en ambas piernas (Figura A.4).
En mayo de 2009 acudié al Hospital Clinico de la Universidad Catdlica para tratar su

deformacion mediante TSF.

Como primera tarea el médico evalia la deformidad y realiza un plan de correccion.
Este consiste en determinar entre otras cosas a qué altura del hueso realizard el corte u
osteotomia y qué orientacion debera tener el plano de dicho corte. Este separa el hueso en
dos fragmentos. Aquel que queda separado del resto del cuerpo es referido como distal y el
otro proximal. Se define el “centro de rotacion y angulacion” (CORA) de acuerdo al cual
se planificaré la correccion. Sujeto a ciertas restricciones bioldgicas este punto corresponde
al pivote respecto al cual se deberia rotar una parte del hueso respecto a la otra de manera

de minimizar la curvatura general de la extremidad (Figura A.5).

4Planificador TSF: www.spatialframe.com, Planificador CACEF: www.smartcorrection.com
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FIGURE A.4. Deformidad del paciente diagnosticada como displasia espondilo
epifisiaria con genu varo mas rotacién interna severa de ambas piernas.

Osteotomia

i
Proximal D ngl mmmmmmmmmmm \\,-L'/

FIGURE A.5. Esquema de la ubicacién del CORA.

La orientacion y forma del corte se determinan de manera que los fragmentos no inter-
fieran en el desplazamiento planificado. Asi un desplazamiento que implique acercar los
fragmentos puede requerir un corte tipo cufa. Si la curvatura de la deformidad no es local-
izada si no a lo largo de toda la extremidad, corregirla puede requerir varias correcciones a

distintas alturas (Figura A.6). Sin embargo generalmente basta realizar s6lo una.

En el primer dia de tratamiento el paciente se somete a la intervencion de instalacion

del aparato ortopédico en su extremidad. La intervencién comienza con la osteotomia del
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FIGURE A.6. Corregir una curvatura puede requerir correcciones a distintas al-
turas. Esquema obtenido de Paley y Tetsworth (1992).

hueso. Para realizar el corte el médico introduce un hilo de manera de rodear el hueso y
luego extraerlo por el mismo lado. Con ambos extremos tomados procede a tirar y fric-
cionar el cable contra el hueso produciendo un efecto de sierra que termina cortandolo.
Este técnica conocida como corte percutaneo con Sierra de Gigli permite que la instalacion

del aparato sea calificada como una operacién minimamente invasiva.

Luego se procede a la fijacion de los dos anillos del aparato al hueso mediante un
cables tensados y tornillos o barras insertadas en el hueso. El tornillo es referido como
Half Pin Screw la barra como Steinman Pin 'y el cable como Olive o Kirshner Wire (Figura
A.8 a). El cirujano guia su intervencion con una maquina de rayos x llamada fluoroscopio
la cual le permite visualizar el hueso y sus instrumentos simultineamente a través de un
monitor (Figura A.8 b). El anillo que se encuentra fijo al fragmento distal recibe el nombre
de anillo distal. Este puede montarse con cualquier orientacién, no asi el anillo proximal,
el cual debiese quedar orientado perpendicular al eje imaginario del hueso proximal. De
no ser asi el médico tendrd que realizar ajustes a las mediciones que entregara al software

utilizado para realizar la planificacion.

Luego de la operacion el paciente es radiografiado para determinar la posicion inicial
del aparato y los fragmentos (Figura A.7 a.). Luego de cuatro dias de hospitalizacién el
paciente es dado de alta con la indicacion de hacer reposo relativo. Si la extremidad afec-
tada es una pierna el paciente no podrd caminar mientras dure el desplazamiento. Mientras
tanto el médico realiza mediciones sobre las radiografias post operatorias ingresandolas

finalmente al programa de planificacion. Este genera la agenda de correccion a aplicar, la
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FIGURE A.7. Radiografias AP (izquierda) y lateral (derecha) del paciente. a) al
inicio del tratamiento. b) al final.

cual es entregada al paciente quien se encarga de ajustar los largos de las barras segun la
agenda durante todo el tratamiento (Figura A.9). Dado que las barras estdn graduadas en

milimetros, la agenda debe redondear el largo a valores enteros en mm.
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Half Pin

Olive Wire

a)

FIGURE A.8. a) Dos maneras de anclar el anillo al hueso: tornillo y cable tensado.
Imagen obtenida del manual TSF en www.smith-nephew.com. b) Imagen desde
fluoroscopio al momento alinear un hueso con el anillo proximal.
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FIGURE A.9. Agenda de los primeros 10 dias de tratamiento del paciente.

Para el ultimo dia del tratamiento los fragmentos se han desplazado a la posicidn final
planificada. El paciente vuelve a ser radiografiado para evaluar si la correccion fue satisfac-
toria. De ser asi debe permanecer con el anillo en esta posicién al menos el doble de dias
que tomo el desplazamiento mientras el tejido 6seo adquiere las propiedades mecénicas
normales de un hueso. Durante este periodo el paciente puede caminar con bastones (Figura

ATDb).

A.4. Programa de Planificacion

Se detallard continuacién el funcionamiento del programa de planificacién® TSF. La
tarea consiste en determinar la posicion inicial de los anillos y la posicion final a la cual

SDesarrollado por la empresa NetIDEAS incorporation, www.netideasinc.com
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FIGURE A.10. Desplazamiento del fragmento distal durante el tratamiento del pa-
ciente. La posicién del extremo del fragmento se representa con una base de coor-
denadas en cada dia de la agenda. La trayectoria suele no ser lineal.

se debe llegar. Para el primer caso se conoce el largo de las barras, mientras que para el
segundo estos deben ser calculados. El largo de las barras para un instante cualquiera es
una interpolacidn lineal entre el largo inicial y final de éstas. Esto implica que en general la
trayectoria de desplazamiento no sea lineal. Por ejemplo para el caso del paciente estudiado
se calculd la posicidn del extremo del fragmento distal para cada dia de tratamiento y se
fragic6 en MATLAB, observandose un desplazamiento no lineal A.10. Se observa que el
desplazamiento diario no siempre va en la direccion general. Se estima que estos saltos son

el efecto del truncamiento del largo de las barras a valores enteros.

La Tabla A.1 muestra los pardmetros necesarios para realizar la planificacion, los que
deben ser entregados por el médico. Para conocer el largo de las barras el médico lee
directamente la graduacion presente en el exterior de cada una. El didmetro también se en-
cuentra rotulado en cada anillo. Para determinar los pardmetros de deformacién y montaje,
el médico debe hacer mediciones sobre las radiografias tomadas inmediatamente después

de la operacién. Por dltimo se define la cantidad de dias que tomard el desplazamiento
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Master Tab

Anillo Proximal

Anillo Distal

FIGURE A.11. Nomenclatura y convencioén de numeracién de la plataforma TSF.

entendiendo que por cada dia el paciente realizard una sola actualizacion al largo de las

barras.

TABLE A.1. Input del programa de planificacién.

Pardmetro Dimensiones
Largo de las barras 6 Distancias
Didmetro de los anillos 2 Distancias
Deformacion 3 Angulos y 3 Distancias
Montaje 1 Angulo y 3 Distancias
Dias de correccion Numero entero

La medicion de los largos de las barras se realiza en un orden respecto de una refer-
encia fisica llamada Master Tab ubicada en el anillo proximal. Las barras son numeradas
respecto del Master Tab segin muestra la Figura A.11. El largo especificado para una barra

corresponde a la distancia entre los centros de las rétulas de cada uno de sus extremos.

Las radiografias post operatorias necesarias para medir los pardmetros de deformacion
y montaje consisten en la captura de dos imagenes ortogonales del conjunto aparto-hueso:
una lateral y otra antero-posterior (AP) también llamada frontal. En general la primera es

tomada desde el frente del paciente y la segunda desde el costado derecho (Figura A.12 a).
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FIGURE A.12. a) Convencién general de la orientacion de las vistas antero-
posterior y lateral. b) Ortogonalidades requeridas entre hueso, anillo y vistas.
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FIGURE A.13. a) Base de coordenadas que define la posicién de un fragmento. b)
Representacion grafica de la base en el TSE.
Para efectos de la medicion las imdgenes ademds deben ser perpendiculares al eje del
hueso proximal (Figura A.12 b). Se tiene entonces que en las radiografias post operatorias

se cumplen requisitos de ortogonalidad entre:

e Eje de imagen AP v/s eje de imagen Lateral
e Eje de iméagenes (AP y lateral) v/s eje del fragmento proximal

e Plano del anillo proximal v/s eje del fragmento distal.

Cumplidas estas condiciones se procede a realizar las mediciones de deformacion y
montaje. El método representa a cada fragmento mediante el punto extremo, el eje z a lo

largo del hueso y un vector y perpendicular al eje (Figura A.13).
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FIGURE A.14. Nomenclatura de los pardmetros de deformacién segtiin TSF.

A.4.1. Parametros de deformacion

Los parametros de deformacion corresponden a las tres traslaciones y las tres rota-
ciones que determinan la posicién del fragmento distal respecto del proximal inmediata-
mente luego de la operacion. Las mediciones se realizan suponiendo una base de coorde-
nadas llamada M5 solidaria al hueso proximal y centrada en su extremo. Otra base, M, se

ubica en el extremo del fragmento distal.

Las traslaciones reciben el nombre de AP, Lateral y Axial translation y corresponden
respectivamente a las coordenadas x, y, z del origen del sistema M, respecto de la base
M (y en coordenadas M>) (Figura A.14). Para evaluar la magnitud de las traslaciones es
necesario conocer la escala de la imagen. Para esto se suele incluir un objeto de tamaiio

conocido en la imagen para relacionar sus distancias con longitudes en mm.
Los dngulos son:

e AP angulation: dngulo entre los ejes de ambos fragmentos al ser observado en el
sentido y de M.

e Lateral angulation: angulo entre los ejes de los fragmentos al ser observado en
el sentido x de M.

e Axial angulation: dngulo entre los vectores y de cada base al ser observado en el

sentido z de M.
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FIGURE A.15. Nomenclatura de los pardmetros de montaje segin TSF.

El valor de Axial view angulation teéricamente debiera ser medido de una tercera
radiografia tomada en sentido z de M5, sin embargo por razones practicas los médicos

prefieren estimar su valor por simple inspeccion visual.

A.4.2. Parametros de montaje

Los parametros de montaje indican las tres traslaciones y el dngulo que define la
posicion del fragmento proximal respecto del anillo (Figura A.15). Para esto se define
una base de coordenadas P solidaria y centrada al anillo proximal, respecto de la cual se
refieren las mediciones. En caso que el fragmento proximal se encuentre alineado y con
el extremo en el centro del anillo proximal, ambas bases serian la misma. Las traslaciones
reciben el nombre de AP, Lateral y Axial frame offset y corresponden respectivamente a las
coordenadas x, y, z del origen del sistema M, respecto de la base P (y en coordenadas P).
El dangulo es referido como Rotary frame Offset y corresponde al angulo entre los vectores

y de cada base al ser observados en el sentido z (P y M, comparten el mismo vector z).

A.4.3. Convencion de Sentido

Sélo con fines ilustrativos se mencionard a continuacién la convencion médica para
interpretar el sentido de las mediciones (e ingresarlas en el planificador). Todas las medi-
ciones son positivas, se expresa su sentido con una palabra y su interpretacion puede de-
pender del lado del cuerpo en el cual estd la extremidad en cuestién. Por ejemplo una
deformidad del himero de -20° en y se puede llamar 20° varus AP angulation si es el

brazo derecho o 20° valgus AP angulation si es el brazo izquierdo. La palabra usada para
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esto también depende del eje al cual refiere la rotacion y del tipo de medicién: rotacién o

traslacion. La siguiente tabla indica las palabras utilizadas.

TABLE A.2. Términos convenidos para indicar el sentido de las mediciones.

Eje Angulos Traslaciones

X | Anterior - Posterior | Medial - Lateral

y Varus - Valgus Anterior - Posterior

z | External - Internal Long - Short

A.4.4. Generacion de la agenda

El objetivo del programa es determinar los largos finales que deberdn tener las barras
de manera de hacer que los 6 pardmetros de deformacion sean nulos. A continuacion se re-
sumen las tareas que componen el proceso. Por simplicidad de nomenclatura se englobaran

los pardmetros de deformacion y montaje en vectores.

Los pardmetros de deformacion se expresaran en el vector qu y la lista Theta.
Tp = [AP_translation, Lateral translation, Azial translation]

Theta = [AP_angulation, Lateral_angulation, Axial _angulation)

Los parametros traslacion de montaje se expresaran en el vector T'm

—

Tm = [AP_frame_of fset, Lateral _frame_of fset, Axial _frame_of fset]

El siguiente es un esquema del aparato montado al hueso después de la operacion
que ilustra las bases My, M> y P. Esta ultima es la base principal y esta referida al anillo

proximal.
El procedimiento es

(i) Se define la base M, cuyo origen respecto de P es qu y sus vectores unitarios

estan dados por el dangulo Rotary frame offset.
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FIGURE A.16. Esquema de las bases de coordenadas utilizadas en el algoritmo de planificacién.

(i1) Se define la base M, cuyo origen respecto de M, es Tm y sus vectores unitarios
se determinan a partir de os de dngulos de deformacion Theta.

(ii1) Con los largos iniciales L;,7 = 1..6 de las barras se resuelve la posicion del anillo
distal respecto del proximal. Como resultado se obtienen los vectores posicion
R; de las 6 rotulas rétulas distales respecto de la base M.

(iv) Se define el vector posicion de cada rétula i proximal como B;.

(v) Se realiza el desplazamiento de correccion haciendo 7'm :TO, 0,0] y Theta =
[0,0,0] y se calcula la nueva posicién con que han quedado vectores R; respecto
de P.

(vi) Se calcula las distancias LF; = |R; — B;| que corresponde al largo final de cada

barra.

Dado que la plataforma de Stewart es un mecanismo de actuadores paralelos la solucién
del problema del paso (iii) no es directa ni inica. Numerosas publicaciones la estudian con
la intencion de disminuir el tiempo de computo requerido. El método utilizado en esta in-
vestigacion se detalla en el anexo A.6. Teniendo los largos iniciales y finales, se divide ese
rango en n partes, que corresponden a los n dias que tarde el tratamiento. Asi el largo de la

barra ¢ el dia j es

L(i,j) = =(LF; — L) + Li

3>

Si bien es el médico quien determina el nimero de dias del tratamiento en base a su

estimacion de la rapidez de generacion de hueso, el programa puede entregar el nimero
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minimo de dias de manera que el desplazamiento en alguna zona de interés sea menor que
un cierto valor. Esto es de especial importancia para no producir tensiones excesivas en

ligamentos o musculatura vecina.

A.5. Aspectos a mejorar

Esta investigacion estd enfocada a disminuir el error entre la posicion planificada y la
obtenida luego del tratamiento. En esta seccion se identificardn los aspectos del método

que pueden ser mejorados de manera lograr este objetivo entre otros.

A.5.1. Fuentes de error

Se definira el error del tratamiento como la diferencia entre la posicion final real del
fragmento distal versus la posicion final planificada. Kristiansen et al., 2006 reporta que
para el caso de alargamiento unidimensional no hay diferencia entre usar el aparato original
IRF versus el TSFE, no asi en correcciones con mas dimensiones involucradas en cuyo caso
se recomienda el TSF. Grill et al. (2007) cuantifica la dependencia del error respecto de la
complejidad (grados de libertad). Para esto clasifica una serie de casos clinicos segin la
cantidad de grados de libertad ocupados en la correccion y segun el método utilizado (Tabla
A.3). Para cada grupo se indica en qué porcentaje de los casos el error fue aceptable. Si bien
el TSF es claramente superior para mayores complejidades, se observa que su desempefio
también disminuye con la complejidad. Interesa conocer la razén de esta dependencia.
A excepcion de la interpretacion ortogréfica de las radiografias (que no son ortogréficas),
ninguna etapa del método hace uso de alguna aproximacién. De modo que si el médico
implementase el método en forma perfecta, el error debiese ser cero independiente del tipo

de correccion a realizar.

Se supondra como fuente de error entonces el hecho mismo de tener que realizar medi-
ciones e ingresarlas a un programa bajo ciertas convenciones. Mientras mas grados de lib-
ertad se deban medir, mayor seria la posibilidad de error existe debido a la complejidad de

las mediciones.
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TABLE A.3. Porcentaje de éxito TSF v/s IRF segtn cantidad de dimensiones in-
volucradas. Obtenido de Grill et al., (2007).

Dimensiones | TSF (%) IRF (%)
1 100 79
2 91.8 48.6
3 91.1 28.6
4 66.7 0

Meédicos del Hospital Clinico de la Universidad Catdlica recalcan la importancia de
contar con imagenes radiograficas tomadas en las posiciones correctas. Se sefiala normal-
mente es necesario supervisar personalmente el trabajo del tecnélogo médico encargado de
tomar las imagenes para asegurar que la correcta orientacion de las proyecciones. De violar
las restricciones de ortogonalidad entre los planos de las imagenes o entre las imagenes y
el hueso proximal se introduce un sesgo en la interpretacion de las distancias que de ellas

se evaluaran.

Este sesgo es significativo debido a que las mediciones radiograficas intentan medir
componentes de la posicion tridimensional de un punto. Por ejemplo a través de la radio-
grafia Lateral se mide la componente Lateral Frame Offset de la posicion del fragmento
proximal respecto del anillo proximal. Se llamaran respectivamente A al AP Frame Offset
y B al Lateral Frame Offset. Si la orientacion de la imagen es perpendicular a la compo-
nente a medir, la distancia B’ en la imagen reflejara fielmente el valor de B (Figura 2.2 a).
Sin embargo si la orientacion se desvia en un angulo « (Figura 2.2 b) el valor observado
corresponderd a:

B' = B — cos(a)(B — Atan(a))
El error A en la medicion de B es

_(B'=B)
S
A = —cos(a)(1 — %tan(a))

Para valores pequefios de v expresado en radianes
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Los médicos sefialan que la restriccion de ortogonalidad entre el anillo proximal y el
hueso distal al momento de realizar la operacion no siempre puede ser satisfecha adecuada-
mente. Si bien el programa no cuenta con la opcién de poder especificar la orientacion en
la cual el anillo pueda haber quedado montado, existe una forma de adaptar las mediciones
de manera de que el planificador entregue un resultado que tome en cuenta esta desalin-
eacion. Sin embargo sefialan que realizar este ajuste a las mediciones es tan engorroso, que
se prefiere la exposicion extra a la radiacion del fluoroscopio durante la operacion con tal
de montar el anillo lo mejor posible. Se considerara como una fuente de error esta eventual
mal alineacién debido a que aun utilizando el truco de ajustar las mediciones, estas deben
necesariamente incurrir en una aproximacion de la geometria estudiada, como se explica a

continuacion.

La medicién de los pardmetros de deformacion se realizan con respecto a la base de
coordenadas del fragmento proximal y por lo tanto requieren de radiografias ortogonales
a los ejes de dicha base. Mientras que los pardmetros de montaje se definen respecto del
anillo proximal y por lo tanto requieren imagenes ortogonales a sus propios ejes. Como se
menciond antes, en caso de cumplirse la alineacion del anillo con el fragmento proximal,
ambas bases comparten un eje y por lo tanto el mismo par de radiografias ortogonales sirve
para medir los dos tipos de pardmetros. No asi en el caso de existir una desalineacion,
en cuyo caso debieran tomarse cuatro radiografias, un par para cada tipo de parametro a
medir. Como no suele tomarse 4 radiografias y s6lo se intenta ajustar mediciones de las

dos radiografias tomadas es evidente que se incurre en un error de medicion.
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A.6. Resolucion de la cinematica directa de la plataforma de Stewart

Se explicard ahora el método utilizado para determinar la posicion de una plataforma
de Stewart en funcion de la longitud de sus barras L;, ¢+ = 1..6. Esta se compone de una
base y una plataforma (Figura A.17). La base es conocida y se define con la posicion de

sus rétulas B;. La plataforma queda definida de igual manera con la posicion de sus rétulas

P.. Se conoce la posicién PP de las rotulas P, respecto de una base de coordenadas BP
en la plataforma. El problema puede resolverse encontrando la traslacion Tsp y las tres
rotaciones 7;, Y2, 73 que definen la posicion de la base BP con el siguiente sistema de

ecuaciones

L'i = |Pi(717727’y37TBP)_Bi|, 1=1..6
Plataforma
&
5 4
3
Base
6 * )

1

FIGURE A.17. Plataforma de Stewart.

Sin embargo resolverlo directamente es algo engorroso y se hace ttil disminuir antes
el numero de incdgnitas utilizando el cambio de variables propuesto por Korobeynikov y
Turlapov (2005). Este consiste en afiadir virtualmente 3 barras de largos X, X5, X3 de
manera que las posiciones de las rétulas de la plataforma sean sélo tres (Figura A.18). La
primera barra va de BZ a 151, la segunda de ]§4 a ]33 y la tercera de B; a ]31 Conocidos los

largos de las nuevas barras la posicion de la plataforma se resuelve de forma inmediata (sin
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FIGURE A.18. Transformacion utilizada. En rojo se muestra las ubicacion de las
barras virtuales. Figura tomada de "Modeling and Evaluating of the Stewart Plat-
form”, Korobeynikov y Turlapov (2005).

necesidad de encontrar 7, 7o, y3 ni Ts p). Se parte por triangular P respecto de la base

dado que:

P, —By| = Ly
P, — By = X;
P, —Bs| = X

Como resultado se obtienen dos valores para P;, uno de ellos se encontrard bajo la

base y otro sobre ella. Tomando el segundo valor se triangula P, obteniendo otras dos

soluciones de
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|Py—P| = |PPP— PPP
|Ps— Bs| = Ls

|ﬁ3_§4’ = X2

Con cada valor de P; se obtienen dos valores para Py seglin

|Ps— P| = |PPY— PP
|P; — Bs| = |RBF — PPP|
|Ps — Bs| = Lg

Las cuatro soluciones obtenidas para Py corresponden a cuatro soluciones factibles de
la plataforma. Escoger entre ellas es facil debido a que s6lo una de ellas tiene una forma
“razonable” mientras las demds son espureas (Figura A.19). Si se define un vector y de BP
en la direccién normal y hacia “arriba” de la plataforma, las soluciones aberrantes son tales
que alguna rétula base expresada respecto de BP tiene una componente positiva en ¢, como
en el caso de la solucion B de la Figura A.19. La solucién no aberrante puede obtenerse

sistematicamente eligiendo ciertos signos en los procesos de triangulacion.

Habiendo obtenido 151, P y P; 1a base BP queda definida y pueden obtenerse 152, P, y

P5. El problema general se reduce entonces a encontrar Xi, X5, X3 de manera que:

—

L = |P(X1, X0, X3) — Bi|, i=24,5

100



10

Solucion A

Solucion B

40 10

FIGURE A.19. Ejemplos de dos soluciones de la plataforma durante el desarrollo
del algoritmo en MATLAB. La solucion A es la que interesa obtener.

En el algoritmo implementado en el programa final se ha formulado el problema como

uno de minimizacion:

3
minz |94
i=1
S.a. 6Z:Lz— |p;(X1,X2,X3)—B;‘|, 222,4,5

0 < Xy, Xo, X3 <max{2Lz~,z'= ]_6}

Para resolver el problema se ocupd un método de barrido iterativo que consiste en
evaluar la funcion objetivo para distintos valores de Xi, X5, X3 entre O y el doble de la
maxima longitud de las barras en una escala discreta de n particiones. En cada iteracion
se selecciona la solucién que produjo el menor valor y se vuelve a realizar un barrido en

una cercania a dicha solucion. La Figura A.20 muestra el grafico de un barrido donde cada
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celda corresponde a una solucion y su oscuridad indica la cercania al cero. Con I = 20
iteraciones y n = 10 particiones se consigue minimizar la funcion objetivo a menos de 0.01

mm con largos en entorno a los 170 mm (valores usuales).

Barrido
Fase lll: subregion, iteracion 2 =0 065
8.6797
10.9291
14.2957
[5
14.35
[l
14.3
[l
14.25
=)
G 142
e &
14.15
[T ]
14.1 SN
=
14.05 -
P =
L
14 ‘1% ]
11.05 _ =
11 W
e 8.5 X(2)

FIGURE A.20. Valores de la funcién objetivo en el barrido de una iteracién en la
resolucién de la cinemadtica de la plataforma de Stewart. Las celdas mds oscuras
indican menor valor.
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ANEXO B. SOLUCION PROPUESTA

B.1. Posicion de los marcadores fiduciarios

A pesar de que los marcadores son idénticos en forma, la posicion de cada uno es
interpretada de manera distinta. Por esto cada posicion tiene asociada una letra de la A a
la D. Los marcadores A, B y C son equidistantes y van montados en el anillo proximal.
A va entre las rotulas de las barras 1 y 2, el B entre las 3y 4 y el C entre las 5y 6. Los
marcadores D y E van montados en el anillo distal. En E va insertado entre las rotulas

distales de las barras 4 y 5 mientras que D va diametralmente opuesto a E.

£ D

Proximal Distal

@® Barra
@ Marcador

FIGURE B.1. Convencién de posiciéon de marcadores respecto de las barras. El
marcador A corresponde al Master Tab.
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B.2. Parametros de planificacion de los casos operados en Chile

El uso de la version mejorada de la plataforma de Ilizarov en chile es reciente y hasta la
fecha se han realizado sélo 6 operaciones en el Hospital Clinico de la Universidad Catolica.
Los datos relevantes de estos casos se tabulan en la tabla B.1. Los largos en paréntesis cor-
responden a los entregados por el programa de planificacién desarrollado en esta investi-
gacion y que difieren de los del programa comercial. Se aflade informacién de la desviaciéon
en la toma radiografica respecto de las convenciones de ortogonalidad tradicionales. Estas
fueron calculadas utilizando el algoritmo de fotogrametria desarrollado y reemplazando
la ubicacion de puntos fiduciarios por puntos en la misma plataforma. Debido a la am-
bigiiedad de sus ubicaciones en las radiografias se estima un error de +/- 2° en los datos

obtenidos.
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TABLE B.1. Pardmetros de planificacién de operaciones utilizando TSF en Chile.

Farametro Caso 1 | Caso 2 | Caso 3 | Caso 4 | Caso 5 | Caso 6
Anatomia Derecha Derecha Derecha |zquierda Derecha |zquierda
Diametro anillo prox. [mm] 105 155 105 155 155 180
Diametro anillo distal [mm)] 105 130 105 130 130 180
AP -10 0 0 -25 -40 -48
§ Angulacién 7] LAT ] =20 -13 -15 =25 0
= AXIAL 1] 0 0 =20 -30 45
IS AP 0 0 0 0 0 27
8 Traslacion [mm]  LAT 1] 0 1] 0 0 -29
AXAL 15 40 15 30 30 12
@ | Angulacion [7]  AXIAL| 180 0 -180 0 0 90
Z AP 0 0 0 -4 17 10
g Traslacion [mm]  LAT 10 -24 10 =22 20 =30
AXAL B0 85 B3 80 80 110
1 75 136 104 141 152 173
i 91 136 117 107 126 177
Largo inicial [mm] 3 75 154 90 165 75 139
4 83 156 102 125 109 T
5 91 142 95 145 137 145
& a0 146 105 80 169 145
1 93 150 127 158 171 206
2 95 151 135 118 141 120 {119
Largo final [mm] 3 76 194 95 146 186 225 (226)
4 a0 217 100 146 173 197 {196)
5 107 207 93 178 164 268 (269)
6 111 154 115 161 135{134) 159
Desvigcion de imagenes RX respecto de |a ortogonalidad. Valores en grados, error +/~ 2°
Angulo entre vistas | 90-4 7.3 159 -4.2 -85 15,9
Yista AF - Anillo B 549 0,0 0.7 1.6 176
Vista LAT - Anillo B -5.5 =27 0,0 3.2 12,1

B.3. Generacion de poliedro: Discriminacion de vértices.

Una forma de determinar qué vértices brutos son claves es recurriendo al hecho de que

éstos son los tnicos que forman parte o se encuentran en el interior de todas las parabolas.
Para evaluar esto es necesario determinar si una posicion del plano generador es interior
o exterior a una pardbola. Gracias a que la forma del contorno es similar a una pardbola
(convexo) es posible asociar una inecuacion a cada segmento que compone la pardbola
y determinar si un punto estd dentro observando si satisface todas las inecuaciones. FEl
sentido de la inecuacion de cada segmento se puede definir utilizando como referencia el
sentido horario / anti-horario con la que ha sido creada la lista de puntos que conforma la

parabola. Asi para el segmento asociado al nodo ¢ de una lista horario, definido por los
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puntos n; = [x;,y;] Y niv1 = [%ir1,Yir1] en coordenadas relativas al plano generador la
inecuacion asociada es:
(yi+1 —Yi )(

y < T — ;) + Y

Tit1 — T4

La inecuacion se invierte en el caso de una lista definida en sentido anti-horario.
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B.4. Programa: Procedimiento de planificacion mediante el método tradicional.

Obtener la agenda utilizando el método tradicional se resume en reunir los pardmetros
de planificacion e ingresarlos en las distintas hojas o “Tabs” de la interfaz. La siguiente

lista muestra en orden el ingreso de datos en cada Tab.

(i) Home: Seleccion de la convencion de anatomia. Esto es, si el aparato esta mon-
tado al lado izquierdo o derecho del paciente. De acuerdo a esta eleccién se in-
terpretardn los sentidos de los valores de deformacién y montaje (Anexo A.4.3).

(ii) Select Frame: Seleccion del didmetro de cada anillo de una lista predeterminada.
(ii1) Define Deformity: Ingreso de los seis parametros de deformacion (Figura B.2 a).
(iv) Mount Frame: Ingreso de los cuatro pardmetros de montaje (Figura B.2 b).

(v) Initial Frame: Ingreso de los largos de las 6 barras de la plataforma (Figura B.2
).

(vi) Final Frame: S6lo muestra la posicién de la plataforma luego de la correccion.

(vii) Structure at Risk: Se ingresa el nimero de dias que tardara el tratamiento. En
la version comercial este médulo propone un nimero de dias en funcion del
maximo desplazamiento que se desea obtener diariamente, sin embargo esta car-
acteristica alin no ha sido implementada en la réplica.

(viii) Prescription: Entrega la agenda en formato de texto.
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wiew wiew wiew
[ Previous ] [ Fegenerate Views ] [ Mext ]
AP View Lateral iew Axial View
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() Frame Intemally Rotated
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gl WiEAl WigAl

[Previous] [ Fegenerate Views ] [ Mext ]

Initial Settings for Total Residual Operative Mode

Strut 1 [mm) Strut 2 [mm) Strut 4 [mm) Strut 5 [mm] Strut 6 [mm]
(w]  [m] [®] [®]
AP View Lateral AF View Axial Wlew
c)
wiew wiew wiew

Dreformity Parameters
AP View Angulation . 40 Waruz Lateral View Angulation : 25 Apex Antenior Axial Yiew Angulation : 30 Internal

AP View Translation: 0 mn Medial Lateral View Translation: 0 mm &nterion Axial Tranglation : 30 mm Shiort

Mounting Parameters

: X . X Fiotary Frame Angle : 0 Eusternally Fiot.
AP View frame Offzet: 17 mn Medial Lateral View Frame Offset: 20 mm &nterion . .
Axial Frame Offset: 80 mrm Prowimal

Salving

) [Previous][ Regenerate Views ][ Mext ]

FIGURE B.2. Ingreso de datos en planificador tradicional. a) Pardmetros de defor-
macioén, b) Pardmetros de montaje, ¢) Largo de barras.
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B.5. Programa: Procedimiento de medicion de parametros.

Los pasos para realizar la medicion de parametros de deformacion y montaje se lista a

continuacion. Téngase como referencia la figura 4.2.

(1) Inicio: Habiendo ingresado los didametros de los anillos y largo de las barras en
el planificador se procede a abrir el médulo de medicion.

(i1) Imagenes: Disponiendo de las imdgenes radiogréficas en formato JPG o BMP
se cargan con el botéon Add View. La primera imagen debe ser la vista AP, el
resto puede ir en cualquier orden. Se recomienda que el tamaiio de las imagenes
sea cercano a 1200x1200 pixeles. En caso contrario se recomienda expandirlas
hasta este tamafio en algun editor de imagenes antes de cargarlas. Estos valores
son solo referencia, no es necesario que el aspect ratio sea 1. Las imagenes,
llamadas “vistas” se almacenan en una lista contigua a View File.

(iii)) Marcacién de puntos: Para cada vista de la lista se procede a indicar la posicién
de los puntos relevantes de la imagen. Con el mouse se selecciona de la lista de
la derecha el punto que se procederd a indicar y luego se pincha su posicion en
la imagen. Les letras corresponden a los marcadores fiduciarios (Anexo B.1) y
los puntos 1, 2, 3, 4 corresponden a los puntos de localizacién Jp, Ep, Ep, Jp
(Figura 3.10). Si el indicador de calibracién es menor a 3% se debe revisar la
ubicacién de los marcadores fiduciarios.

(iv) Ingreso del angulo de deformacion axial: Presionando Next se pasa a la segunda
hoja en la cual se ingresa el valor estimado para el dngulo de deformacion axial
en la celda inferior derecha.

(v) Cierre: Presionando Load y Next se retorna al la ventana del planificador en la
cual los pardmetros de deformacion y montaje han sido valorizados. Se termina

la planificacion de la manera tradicional.
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B.6. Programa: Procedimiento de deteccion de colision.

La deteccion de colision se divide en dos etapas. La primera es definir los contornos de
los fragmentos en cada radiografia. La segunda, en caso de que exista colision, es definir

la trayectoria que la evite. Téngase como referencia la figura 4.2

Definicién de contornos

(i) Inicio: El proceso parte del 4° paso del procedimiento de medicion de parametros
(Anexo B.5) y habiendo incorporado una 3° radiografia en una orientacion oblicua.
Luego de presionar Load se debe volver a la hoja inicial del médulo.

(i1) Delineacion: Para delinear el contorno proximal se seleccionan las opciones
Add, Proximal, Contour del panel Contour Points Tool y se procede a dibujar
el contorno con clicks del mouse.

(ii1) Finalizacion: Se “finaliza” el contorno indicando la ubicacion de los puntos T
(Figura 3.24 pagina 36). Para esto se selecciona Add, Proximal, T point 'y se
pinchan los dos puntos del contorno que son tangentes al drea de osteotomia.
Luego de esto el programa extrapola el contorno del fragmento, quedando listo
para ser procesado por el algoritmo de modelacion de superficies.

(iv) Realizando los pasos 2 y 3 en ambos fragmentos y en las tres vistas se presiona
Next credndose los modelos. Nuevamente se presiona Next para volver al plan-
ificador y continuar la panificacion de la manera normal. Cuando se genere la
agenda el programa evaluard la existencia de traslape en cada dia del desplaza-

miento.

En caso de detectar un traslape el programa indicaré el dia en el que se produce y de-
splegara el Tab Define Deformity ahora con las celdas que permiten definir la deformacion
residual (Figura B.3 a). Si es necesario definir una trayectoria que sortee el obstaculo se
debe definir un punto intermedio de manera de dividir el desplazamiento (que es lineal) en

dos etapas. La manera de generar la agenda de cada una es la siguiente.
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Definicién de la trayectoria de evasion

(1) Primera agenda: Con las deformaciones residuales se define la ubicacion y ori-
entacion que tendrd el fragmento distal en la posicion intermedia y se vuelve a
generar la agenda. Se verifica que la posicion elegida genera el desplazamiento
adecuado observando el movimiento de la correccién variando el indicador de la
barra Correction Time Line del grafico (Figura B.3 b).

(i) Segunda agenda: Se obtiene mediante el procedimiento tradicional utilizando los
largos iniciales de las barras y los pardmetros de deformacion iguales a los largos

finales de las barras y deformaciones residuales de la planificacion anterior.

Home || Select Frame | Define Deformity | Mount Frame | Initial Frame | Final Frame | Structure at Risk || Prescription | Free Yiew

Allows Fiezidual D eformation

AP Vi Lateral iz Al View
AP view angulation [deg) 22,3944 Lateral View Angulation [ded) 12,257 Auial Wiew Angulation (deg) 20
a) @ Valgus ® 0 & &pex Posterior ® il @ Estemal (O] il
O Vaus o} O hpex Anterior o] O Intemal O
AP view hanslation [mm) EA128 Lateral Vigw Translation [mm) | 37,4882 Auial View Translation [mm] 19,9792
O Medial ® ] O Anterior (O] 0 @ Short (O] 0
@® Lateral [ 2] & Posterior ) O Long (2]

Interpreter | View

30 constructed model

Correction Time Line. day 10 Mesh Draw Options

>
Sources Perspective Euild Mesh  [[] Colision J v
[ Fiip [ &P plane Platform Avial angulation [deg) Load

FIGURE B.3. a) Celdas adicionales para definir la deformacién residual. b) Eval-
uacioén grafica del desplazamiento de correccién para definir la posicion intermedia.
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B.7. Rotaciones a partir de la angulacion

Los dngulos que definen la orientacién de una base de coordenadas b respecto de otra a
en el método TSF se muestran en la figura B.4. Estos se miden a partir de las proyecciones
de los ejes de b sobre los planos de la base a. Por ejemplo en el caso de medicion de de-
formaciones a = M,, b = M;, 0,= angulacién lateral, 6,= angulacién AP, 0,= angulacién
axial y los planos sobre los que se miden son los planos lateral, AP y axial. De acuerdo al

grafico los dngulos son entonces

R,

b'i’a)

Za

e 0, = arctan(

S

e 0, = arctan(—2:Ye)

Zp-Za

o0, = arctan(—;:::g)

A partir de estos dngulos se definen las rotaciones matriciales que determinan la ori-
entacion de b respecto de a. Sea R,_,;, esta matriz y R,, R, y R, matrices de rotacion en

los ejes indicados.

Ra_p = R,R,R.

El 4dngulo de rotacion p de cada matriz se obtiene de los parametros de angulacion

segln

Py = by
p, = arctan(tan 6, cos )

tan 0, cos(—p,) — sin p, Sin(—pz)>

p. = arctan (
COS Py
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FIGURE B.4. Rotacién de la bases en funcién de los parametros de angulacion.
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ANEXO C. RESULTADOS DE LA VALIDACION EXPERIMENTAL

C.1. Validacion del uso de simulacion.

Dado que evaluar la deformidad y el montaje de los huesos en la plataforma es un
problema netamente geométrico, es posible modelarlo y recrearlo virtualmente. La ventaja
de montar un escenario virtual radica en la posibilidad conocer y controlar con exactitud
los valores de los parametros que serdn medidos por el programa, permitiendo compararlos
con precision. La desventaja se encuentra en la incapacidad de capturar eventos fortuitos
como la posible oclusién completa de algiin marcador, en cuyo caso el sistema no podra
utilizar esa imagen, o errores cometidos por el médico como malinterpretar el orden de los

marcadores.

Para asignar validez de los resultados entregados por la simulacién es necesario com-
probar la hipotesis de que generar la imagen del aparto-hueso en forma virtual es equiva-
lente a obtenerla mediante una radiografia real. Para verificar esto se compar6 la imagen
radiografica de un objeto conocido con la imagen virtual generada del mismo. El patrén
ocupado es una placa de acero de 300 x 300 x 1 mm con una matriz de perforaciones de
2 mm de didmetro espaciadas a 26.36 mm entre ellas (11 alo largo y 11 a lo ancho). Las
perforaciones fueron realizadas con una maquina CNC Roland MDX-40 de precision 0.01

mim.

La radiografia fue realizada utilizando una maquina General Electric modelo Advantx.
Los pardmetros de proyeccion entregados por la méquina son 2A=370 mm, 2B=409 mm y
N=1000 mm, lo cual corresponde a un aspect ratio de A/B=0.9046. Sin embargo la imagen
digital obtenida tiene resoluciéon de W = 1784 x H = 1732 pixeles con lo que su aspect
ratio es de 1784/1732 = 1.03. Se sabe a priori que si los valores del aspect ratio difieren,
la imagen virtual generada con el aspect ratio de la maquina diferird de la imagen real.
Se puede pensar que la radiografia fue comprimida verticalmente, sin embargo la placa no
aparece deformada (su altura difiere en un 0.07% del ancho en la imagen). Se resolvera

la incongruencia suponiendo que los pardmetros entregados por la maquina son validos
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y que el archivo digital rescatado de ella corresponde a un recorte de la proyeccion real.
Suponiendo que la proyeccion no fue digitalizada en toda su extension vertical la resolucion
vertical actual de 1732 corresponderia s6lo a una parte de la proyeccion. Suponiendo que
la resolucién horizontal es correcta , la resolucion vertical H,,, que debiese haber tenido la
imagen segtin los pardmetros de la maquina es

B
H,=W"- 1= 1972 pizeles

Se generd la imagen con los pardmetros A, B, N y resolucién WxH,,, y se superpuso
sobre la imagen radiografica (Figura C.3 del anexo C.2). La superposicién muestra que
la matriz de orificios generada virtualmente se encuentra descentrada y difiere en escala
respecto de la matriz de orificios de la radiografia. Los orificios centrales de ambas proyec-
ciones difieren su posicion en [15,22] pixeles (5.49 mm). En tanto la escala difiere en
un 0.54% (Diagonal de la matriz virtual = 1977.07 pixeles. Diagonales de la imagen RX
1986.3 y 1987.7 pixeles).

Teniendo en cuenta las diferencias hasta ahora observadas se procedera a evaluar la ex-
istencia de deformaciones en la imagen radiografica. En la seccion 3.1.2 se ha supuesto que
la proyeccion radiografica se encuentra ausente de aberraciones o deformaciones. Para es-
tudiar esto se ajustard manualmente la imagen virtual sobre la real, corrigiendo la diferencia
de escala y el descentrado. Si luego de esto las proyecciones de puntos en aluna region de
la imagen difieren en forma sistemaética se dird que la imagen presenta deformaciones. El
ajuste de la proyeccion virtual sobre la imagen real consisti6 en trasladar la imagen virtual
en [-15,-22] pixeles de manera que el orificio central de ambas proyecciones coincidieran.
Luego se corrigié la diferencia de escala modificando el valor de N (que segin la maquina
de rayos X es 1000 mm) a 994 mm y finalmente se rot6 en +0.1°. La superposicion resul-
tante se muestra en la figura C.4 del anexo C.2. En ella se observa que las proyecciones
se ajustan de manera homogénea en toda el area de la imagen por lo que se descarta la
existencia de deformaciones significativas. La mayor diferencia entre proyecciones fue de

[2, 1.5] pixeles ([0.413 , 0.309] mm). Estos casos extremos se muestran en la figura C.1.
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FIGURE C.1. Orificios que presentaron la mayor diferencia de proyeccion luego
de haber centrado, escalado y rotado la proyeccién virtual sobre la proyeccién ra-
diogréfica. El centro del orificio segtin la proyeccién matricial se indica con cruces.
Cada cuadrado es un pixel.

Se estima que en el 80% restante de la imagen las diferencias entre las coordenadas de las

proyecciones es de [1,1] pixeles en promedio.

Si bien las diferencia de escala y rotacion entre las proyecciones sin ajuste son pequefias
(0.54% y 0.1°), el descentrado de 5.5 mm es significativo. Sin embargo la interpretacion
de la imagen por fotogrametria es invariante frente a la rotacién de la imagen y frente a
pequeiios cambios en el centrado. Esto debido a que sélo interesa la posicion relativa de
los puntos y no la ubicacion de éstos respecto del marco de la imagen. Tampoco importa
la magnificacion artificial (expansion) de la imagen debido a que la posicion relativa de los

puntos se estandariza siendo finalmente adimensional.

Por ultimo la diferencia de escala de las proyecciones obtenidas en este experimento
corresponde a una diferencia de magnificacion real y no artificial, frente a lo cual el pro-
grama no es invariante ya que la magnificacion (zoom) es uno de los valores que deben ser
evaluados por el sistema. Sin embargo tanto si la imagen fue generada fisica o virtualmente
el valor de la magnificacion sera calculada y conocida en la etapa de calibracion por lo cual

en ambos casos la localizacion sera realizada con la informacion correcta.

No sucede asi con a las diferencias locales de proyeccion de [0.42 , 0.31] mm ob-
servadas luego del ajuste. Realizar experimentos con la imagen real contiene estos errores,

que no estan presentes en la proyeccion virtual. Se tendrd en cuenta entonces que al generar
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la imagen virtualmente se debe considerar un error de 0.42 mm en cada componente de las

coordenadas obtenidas para reflejar la imprecisién de la miquina.

Teniendo en cuenta la imprecision de la maquina de rayos se considera vdlida la gen-
eracion de la imagen utilizando una matriz de proyeccion en vez del uso de una maquina

RX para efectos de evaluar el desempeiio del sistema de medicion de pardmetros.
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C.2. Validacion del uso de simulacion: Imagenes.

La placa utilizada para estudiar la proyeccioén radiogrifica se muestra en la figura
C.2 justo antes de ser radiografiada. Los parametros de proyeccion son entregados por la
maquina en centimetros a través de una pantalla digital. La superposicion de la proyeccion
radiogréfica y virtual se muestran en la las figuras C.3 y C.4. En la tltima de estas las
proyeccion virtual ha sido ajustada manualmente para calzar con la real. El centro de los

orificios virtuales estin representados por cruces.

FIGURE C.2. Placa patrén sobre mesa RX y lectura de los pardmetros de proyeccion.
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FIGURE C.3. Proyeccion radiografica de la placa y superposicion de la proyeccién virtual.
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FIGURE C.4. Proyeccién radiogrédfica de la placa y superposicion ajustada de la
proyeccidn virtual. Se observa que las diferencias ocurren en distintas direcciones
y sin un patrén reconocible.
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C.3. Implementacion del sistema de simulacion
Los pasos del experimento virtual son los siguientes.

(i) A partir de los parametros de planificacién definidos se calcula la posicion 3D de
los cinco marcadores fiduciarios y de los cuatro puntos que definen el extremo y
el eje de los fragmentos.

(i1) A partir de las condiciones de medicion definidas se renderiza la imagen de los
puntos para cada vista (AP y Lateral). El resultado es una lista de coordenadas
2D en pixeles de los nueve puntos. Estas serian las coordenadas que el médico
identificaria sobre la imagen en el caso real.

(i11) Se inicia el programa de planificacion y se ejecuta el proceso de planificacion
con medicion de parametros (Anexo B.5). Una vez abierto el médulo medicion
se cargan las coordenadas de los puntos de cada imagen y se continda el proced-
imiento de planificacidn hasta el final.

(iv) Se guardan las mediciones de los pardmetros de deformacién y montaje junto con

los datos que definieron la simulacidn en un archivo para su posterior analisis.

La simulacion es realizada de forma automadtica por una clase afiadida al cédigo del
programa. Los procedimientos de €sta controlan el programa tal cual como lo realizaria
el usuario (presionando botones y seleccionando items). Ademds de manejar el programa,
el simulador genera la imagen radiografica virtual asociada a los pardmetros y condiciones
de medicion definidos. Para la proyeccion se utiliz6 A=B=352.6 y N=1000 para tener un
angulo de vision de 20° y un aspect ratio de 1 (valores tipicos). Los 9 puntos a proyectar

se escriben en la matriz W de 4x9.
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Donde [P, Paz2, Pas] es la posicién del marcador A. La proyeccién I de estos pun-
tos se obtiene con las siguientes transformaciones homogéneas (Los paréntesis indican

parametros que definen una matriz).

I = M(A, B, N)T,(2cam)R:(—90°) R, (90°) R, (B) R, (Azimuth + )T, (c)W  (C.1)

Donde [ es una matriz de 4x9 con la proyeccién de los puntos, M es la matriz de
proyeccién, R, R, y R, matrices de rotacion en sus respectivos ejes y 7. matriz de
traslacion en Z. La posicion estandar de la camara respecto de los puntos esta dada por su
distancia 2.4, al centro de la base de coordenadas P del aparato y los angulos de rotacion
en z, g, 2 iguales a -90°, 90° y Azimuth respectivamente. Para la vista AP Azimuth = 0
y para la Lateral Azimuth = —90. La distancia de la cAmara ocupada fue de z.,,,, = 1 m,
que es un valor tipico al momento de tomar radiografias. La desviacion de la posicion de
la camara respecto de la posicion estandar tradicional se realiza afadiendo los dngulos o'y
[ a las rotaciones. Por dltimo c es incluido como una traslacion para centrar el aparato en

la imagen. En la simulacion ¢ = 8 cm.

Las coordenadas C; en pixeles de un punto 7 en la imagen es:

1=1...6

5 Wll,i HIl,i
’ 2[4,7L 7 2]4,2'

Donde W y H es la resolucion horizontal y vertical de la imagen, consistente con el

aspect ratio definido por B/A.

122



Una vez obtenidas las coordenadas de los puntos en cada imagen se ingresan al pro-
grama, continuando con la planificacion hasta obtener la agenda. La simulacién concluye
con el registro en un archivo de texto del valor de los pardmetros de deformacién y montaje

medidos por el programa entre otros datos.
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C.4. Resultados en la prueba de ubicacion de puntos

La tabla de la figura C.5 muestra el error en pixeles cometido por cada participante en

la ubicacion del centro de cada marcador, ademas del tiempo ocupado y el valor obtenido

para los indicadores de calibracion. La figura C.6 muestra las correspondientes imagenes.

Error de marcacion respecto del pixel central
Imagen| Participante A B C D E Imlic-ﬂ{lo.r de | Tiempo
XY [ Xy | X[y [ x|y ][x]Y]|calibracién [%]|AP y LAT
Alvaro &barzua |0 0 (-1 1 (-1 010 0O(-1 0O 1.1 5:02
“ista Alex Wasquez (O 201 10 01 1|0 -1 15 5:00
AP Catlos Maturana | O 1 |-1 2(-1 111 1|0 0O 1.2 3149
Cristdbal Toledo | -1 -1 (-1 12 -1({0 OO0 -1 1.4 212
Patricio Kandalaf|{ -1 01 1|1 01 1 ({0 0O 1,2 2:20
Alvaro Abarzua | 0 -1 (-1 Of(-1 011 1 (0 0O 2.7
“ista Alex Wasquez (O 0|0 D1 1)1 1)1 -1 o7
Lateral | Carlos Maturana| O O (-1 O(-1 1|1 1 ({0 -1 18
Cristdbal Toledo | -1 -1 (-1 01 Of(1 00 O 23
Patricio Wandalafl O 00 Of[-1 111 -1[1 -1 18

FIGURE C.5. Detalle de los resultados obtenidos en el test.
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FIGURE C.6. Imégenes de los puntos seleccionados como centro de las esferas.
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C.5. Simulacion A: Comportamiento del error de medicion respecto de desviaciones

en la orientacion

Las figuras C.7 y C.8 grafican el error absoluto promedio obtenido en la simulacion de
la serie A3 de manera de observar la relacion del error respecto del grado de desviacion «
y [ en la orientacién de cada imagen. Se observa una tendencia de aumento del error con

el aumento o disminucidn de la desviacion azimutal « en todos los casos.

Influencia de la orientacion AP en el error de medicion de angulos
14 1.4
. *
1.2 1.2
.
= | = 1
2 . . * o
= -
a w
€08 . Ens .
-, r .. : =, ..
] I S 5 g P . I
= . - » + . ] = . - . * .
S 06 . . * A s 06 : - T : .
2 H * a3, ! - ] ) i C <L ey
= K L - = p : N
s ..'isl.'... PR £ a-l|=' 'R
= H . M I . *
oA b o8 EEE R EEARER R o NN B !a;;‘!:-'
=i *:.,,.‘Ii" S PR « T e T REE LT
cidr,apdgedgldai perbilay vt oo
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p=-034 Aphall p=033 p=-008 B0 p=nng

FIGURE C.7. Error absoluto promedio en funcién de la desviacién de orientacién
de las imdgenes. p indica el valor de la correlacion tanto para el caso de aumento
como de disminucién.
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Influencia de la orientacion AP en el error de medicion de traslaciones

P B
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FIGURE C.8. Error absoluto promedio en funcién de la desviacion de orientacion
de las imagenes (Continuacién). p indica el valor de la correlacion tanto para el

caso de aumento como de disminucion.
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C.6. Simulacion A

La tabla de la figura C.9 muestra el promedio de los errores de medicidn, la desviacion

estandar del error y el maximo absoluto registrado para cada serie y parametro.
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FIGURE C.9. Detalle del error de medicién obtenidos para cada pardmetro en las

simulaciones tipo A.
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C.7. Simulacion B: Error en funcién del angulo fuentes-fragmento W.

La figura C.10 grafica el error absoluto promedio obtenido en la simulacién de la serie
B3 en funcién de del angulo ¥ en cada fragmento. Se observa que cuando W presenta

valores cercanos a 0° 6 180° el error aumenta.

Influencia del angulo W en el error de medicion de angulos
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FIGURE C.10. Aumento del error de
angulo fuentes-fragmento ¥

medicion frente a valores extremos del
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C.8. Simulacion C: Influencia del indicador de calibracion.

La figura C.11 grafica el error de medicion de las series C1 y C5. Se observa que el
indicador de error se correlaciona més con el rango de error n que con el error de medicion
obtenido dentro del conjunto de casos de un mismo valor de n. Se observa que el grupo
de puntos n = 1 se encuentra separado del de n = 5 y en cada uno de ellos la correlacién
con el indicador es dificil de apreciar. La tabla tanto muestra la correlacion del error y el
indicador separado por conjunto. Los valores individuales son menores a la correlacion

considerando todos los conjuntos

TABLE C.1. Correlacion del error absoluto promedio con el indicador de cali-
bracién separado por valor de n.

Dimension medida| CO CI C2 C3 C4 C5 |Todas
Angulos 0.33 0.36 0.23 0.09 0.07 0.01| 0.72
Traslaciones 0.34 021 036 0.31 033 0.22| 0.56

&) Error de medicion de angulos biError de medicion de traslaciones

2,00 -
' 2,00 -
180 1 1,80 -
8 J £ :
j=! 100 E 1604
g 140 £ 140
5 120 g
g 1 g 1,20
£ 1004 o 1,00 A
= ]
% 0,80 § 0,80 -
= 060 4 S 0,80
5 040 S 0404 i
" =T wm :
0,20 _ N _— 0,20 4 _
0.00 - — 0,00 — ; — . .
o 1 2 3 4 5 8 7 8§ 9 o 1 2z 3 4 5 6 7
Indicador de calibracion [%] Indicador de calibracion [%]

FIGURE C.11. Relacion del error absoluto promedio respecto del valor del indi-
cador de calibracién para n=1 y n=5.
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C.9. Detalle de los casos de estudio.

La orientacion en la cual fue tomada cada imagen en cada caso de estudio se muestra
en la tabla C.2 con los dngulos a y (3. Estos dngulos de desviacién fueron medidos con
el programa y estdn referidos a la posicion estandar de la vista AP, como se indica en las
figuras anexas. Se afiade una fila con el valor del indicador de calibracion obtenido en cada

radiografia.

Las mediciones de los pardmetros de deformacion y montaje hechas por el programa
en cada caso de estudio se tabula en la tabla C.3. A diferencia de la seccién de simulaciones
no se dispone de los valores reales de los pardmetros pero su tabulacion permite evaluar la
variabilidad existente entre distintas planificaciones para un mismo caso. Se afiade infor-
macion del indicador de error de localizacion y dngulos ¢ y W. Las planificaciones se
identifican por los pares de imdgenes que se utiliz6. Asi la columna O2-AP senala que se

ocupd la vista Oblicua 2 y AP.

Las estimaciones de la deformacién residual se tabulan en la tabla C.4 para cada
parametro de traslacion y un valor maximo para la angulacién. En el caso 1 no se dispone
la medicion por cada pardmetro sino el valor méximo, el que se ha asignado a los tres. En
los casos 2 y 3 las mediciones se indican en rangos debido a que dependen de la holgura

mecdnica de la plataforma. La medicion de traslacion se realiz6 utilizando un pie de metro

TABLE C.2. Tabulacién de la orientacién e indicador de error de cada radiografia utilizada.

_ CASO 1 CAS0 2 CASO 3
AP | AT | AP [ LAT JOBLI[0BL2| AP | LAT | OBL

Alpha [9] 2 95 3 91 A -5 109 63
Bieta [7] 5 5 12 14 16 -2 18 7 -12
Indicador Calib [%]] 119 139 [ 237 191 122 273|439 119 147

@ . W
Fuente
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sin embargo se estima un error de 0.5 mm. Los valores considerados en el informe corre-
sponden a los promedios de los dos rangos. La deformacion angular se estimé a partir de
las fotografias de la correccion y rotando la imagen de un fragmento en pasos de 1°.

TABLE C.3. Mediciones y datos entregados por el programa para las planifica-
ciones realizadas.

; Planificacidon | CASO 1 CASD2 CASD 3
Parametro AP-LAT [O1-AP |O1-LAT|O2-AP|AP-LAT|01-02|02-LAT| AP-O |AP-LAT | LAT-O
- Angle [ AP 182 | =145 148 | 147 | 146 | -152 | -155 | 22421 22,384 | 28,15
'E LAT 147 | -324 | -324 |-328| -324 | -327 | -324 (12,260 12,257 | 9,97
5 AP -7 | -107 ) -96 |-104 | 105 | -98 | -10,5 |-7,072 | -6,913 | -5,27
3 Translation [mm] LAT 21 215 2225 | <220 225 | =218 -220 | -37,22 | -37,49 | -36,34

AXIAL] -85 -9 -11,5 | -103 ] =114 | -105 | -104 | 19,897 | 19,979 | 23,69

AP -1,8 -14.9 | 144 |-148| -148 | =144 | -145 | -30,53 | -30,52 | -37,38

=2 Angle [7] LAT 8.0 144 | 150 | 151 150 | 150 | 150 | -874 | -5523 | -5,12
= AXlAL| -06 0,0 03 -02 | -02 0,3 -04 | 4,3082 | 4,2101 | 2,08
a AP =37 1370 128 | -137 | 136 | -135| =153 | -9.171 | -9,036 |-10,49
= Translation [mm] LAT 303 | -158 | 169 | <161 -169 | -160 | -16,9 |-13,91 | -13,75 | -14,35
AXIAL| 86,3 679 | 682 | 684 | 681 | 683 | 682 |71.03| 70,8 | 70,85

Angulo entre orientaciones [7] 93,1 326 | 516 | 66,5 | 84,0 | 99,0 | 1485 | 63,8 108,1 | 171,8

Angulo fuente-fragmentos prox. [7] 954 47 503 [ 72,2 850 |1070] 1573 | 66,1 126 | 1787
Angulo fuente-fragmentos dist. [ 1025 | 346 | 553 | 646 | 90,0 | 992 | 1546 | 585 | 1115 | 1700

Indicador Localizacion P2 0,16 024 018 | 054 008 | 091 ] 081 0,59 0,15 0,18
Indicador Localizacion P3 0,39 035 ] 021 1088 ] 014 | 141 | 160 0,59 0,93 0,67
L1 148 92 92 g2 92 92 92 141 138

L2 102 139 139 139 139 140 140 168 163

Largo final [mm] L3 180 124 125 126 125 128 127 121 114

L4 117 156 157 157 158 157 157 133 134

LS 177 142 142 144 142 143 142 145 155

LB 140 167 168 168 168 168 168 195 200

TABLE C.4. Deformacién persistente expresada en rangos luego de la correcciéon
con cada planificacion.

Planificacidn | CASO 1 CASO 2 CASO 3
Deformacian AP-LAT | O1-AP [ O1-LAT [ O2-AP | AP-LAT 01-02 OZ-LAT |AP-O2 y AP-LAT| LAT-02
LAT 2 o 15|06 18|-03 15|02 08|-03 22|-06 18| -08 1.8 |-17 08
Traslacion [mm] | AP 2 2% 32|05 16|-08 13|-05 18|-02 31[-05 18] -18 1 1.1 1.8
AXAL 2 -1 2|0 -1 1 2 0 -1 0 1 0 1 -1,15 2 -0,1 -0.1
Angulacion [7] 3 2 2 1 2 2 2 1 7
Error absoluto promedio
traslacion me] 2 1.67 0,92 0,78 055 0,97 058 0,83 0,30
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C.10. Imagenes de los casos de estudio 2y 3

Las radiografias de los casos de estudio 2 y 3 se muestran en las figuras C.12 y C.13.

El anillo superior es el proximal.

LATERAL

OBLICUA 1 . OBLICUA 2

FIGURE C.12. Radiografias caso 2. En la vista lateral las barras impiden ver el
extremo del fragmento distal.
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LATERAL

OBLICUA 1 OBLICUA 2

FIGURE C.13. Radiografias caso 3. La vista oblicua 1 presenta una grave oclusion
en los extremos de los dos fragmentos.
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Las figuras C.14 y C.15 muestran el resultado de la correccion de los casos 2 'y 3 con

la mejor y peor planificacion realizada en cada una.

FIGURE C.14. Resultados Caso 2. a) Vista AP y LAT de la mejor correccidon
realizada, con las vistas AP y Lateral (¢ = 84°). b) Vistas de la peor correccién del
caso, con las vistas Oblicua 1 y AP (¢ = 32.6).
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FIGURE C.15. Vista AP y LAT de las dos correcciones realizadas al caso 3. La
planificacién realizada con las radiografias AP-LAT y con las AP-Oblicua (dieron
el mismo resultado) se muestra en a). La planificacién con las vistas Lateral-
Oblicua se muestra en b). En esta ultima ¢ = 171.8° lo cual produjo un gran
error de angulacién final.
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La figura C.16 muestra una comparacion de la planificaciéon gréfica realizada para
sortear la colision en el caso 3 y la posterior ejecucion en la plataforma. La imagen cen-
tral corresponde a la deformacion residual definida para la primera agenda (o ““posicion

intermedia”). En el primer desplazamiento se corrigieron las tres deformaciones angulares.

FIGURE C.16. Comparacién de la planificacién respecto de la ejecucién de los
desplazamientos definidos para evitar la colisién en el caso 3.
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C.11. Figuras de las pruebas de caso general.

Las dos imagenes utilizadas para el caso general de medicion de coordenadas se mues-
tran en la figura C.17 junto con las respectivas imdgenes equivalentes generadas por el
programa luego de realizar la reconstruccion por estereoscopia. La grilla mostrada corre-
sponde al plano de ajuste mencionado en la seccién 4.2 y representa el sistema de coorde-
nadas al cual estdn referidas las mediciones. Si bien dos de sus rotaciones estdn determi-
nadas por la direccion del vector P1-P2, la tercera (en torno al eje de P1-P2) no lo esta. Esta
debe ajustarse manualmente con la direccion del Master Tab el cual fue puesto indicando
la direccion vertical de la mesa. Alineando el plano de ajuste perpendicular con la vertical
el problema queda determinado obteniéndose las imdgenes graficas de la figura C.17. Las
fotografias fueron rotadas para poder compararlas con las imagenes generadas. Si bien la
plataforma de stewart parece mas pequefia en el grafico esto se debe a que las lineas que
indican el anillo distal se generan inmediatamente desde las rétulas de las barras y no desde

su posicion real alejadas 2 cm.

FIGURE C.17. Fotografias utilizadas para la medicién de coordenadas en un papel milimetrado.
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Las figuras C.18 y C.19 muestran las fotografias utilizadas para generar los dos mode-
los 3D de la pagina 73. Las diferentes vistas de las superficies resultantes se muestra en la

figura C.20.

Se muestra ademds la modelacion de un vaso, el cual no pudo ser generado con una
sola superficie dada la imposibilidad de definir un eje que se mantuviera siempre dentro del

volumen. Por esto tuvo que ser modelado en dos superficies independientes: una con su

eje respecto del vaso y otra con su eje a lo largo de la bombilla.

FIGURE C.18. Imdgenes utilizadas para generar los modelos del vaso y el envase
de lavalozas.
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FIGURE C.20. Planta, elevacién y vista lateral del modelo del envase de pega-
mento (izquierda) y de lavalozas.
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