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RESUMEN

El presente trabajo desarrolla un disefio digital de una protesis transfemoral dirigida
a pacientes geriatricos y se evalUa su desempefio mecanico a través de un analisis de
esfuerzos por elementos finitos. El disefio y modelado virtual de los mecanismos que
comprenden a esta protesis, asi como su evaluacion mecénica, contribuyen a la integracion
de herramientas de disefio computacional en el campo de las ciencias biomédicas,

especificamente en el desarrollo e innovacion de dispositivos ortopédicos.

Este estudio presenta una amplia investigacion sobre la protésica, incluyendo hechos
histéricos destacados en la materia, los diferentes tipos de amputaciones.y sus principales
causas, destacando las amputaciones de extremidades inferiores, y. la descripcion de los

madulos que comprenden una prétesis, especialmente a nivel transfemoral.

Parte fundamental de esta investigacion es el estudio de la biomecéanica de las
articulaciones perdidas en una amputacion transfemoral, asi como el de la biomecéanicade la
marcha normal, ya que los grados de movilidad articular y los pardmetros del desplazamiento
bipedo se toman a modo de referencia para el disefio de los mecanismos de la protesis.
Igualmente se profundiza en el funcionamiento de algunos de los tipos de sistemas y
mecanismos que se usan en el tratamiento protésico transfemoral, como: los tipos de sockets
y sus métodos de suspension; se comparan los mecanismos de rodillamonocéntrica con los
policéntricos y se abordan detalladamente las configuraciones de los eslabonamientos de
cuatro barras; y se analizala variedad de pies protésicos existentes en el mercado; con el fin

de sustentar la eleccion de los tipos de mecanismos a disefiar.

El presente estudio describe el uso del analisis de esfuerzos en la ingenieria, explica
el método de elementos finitos e introduce a los materiales con cualidades particulares que
comunmente son utilizados en el area protésica. Todo esto para obtener una configuracion
adecuada de los materiales que comprenderan a la proétesis transfemoral y para asegurar un

correcto desempefio mecénico.

La metodologia de la presente investigacion comienza describiendo las caracteristicas

de actividad del paciente, basadas en las que generalmente presentan usuarios geriatricos, de



manera que el disefio de socket, rodillay pie sea adecuado. También se establecieron las
medidas antropométricas del paciente, de acuerdo con los promedios en personas de entre 60
y 90 afios, esto simplemente para tener una referenciaa la hora de dimensionary alinear las
componentes de la protesis. Una vez establecido lo anterior, la metodologia empleada para
el disefio digital de los mecanismos se dividid en dos etapas principales: Disefio Tedrico y
Modelado Virtual.

En el disefio tedrico se presenta la seleccion de la configuracidn conceptual de los
mecanismos adecuados a las caracteristicas y criterios de funcionamiento para el tipo de
paciente, tomando en cuenta factores biomecanicos como la distribucion de cargas, la
estabilidad, el control voluntario, la sujecion del socket, el centro de rotacion de larodilla, la

respuesta dinamica del pie, entre otros.

En la etapa de modelado virtual se desarrolla el‘disefio digital en 3D, con base a las
configuraciones obtenidas en el disefio teodrico, y se elige el material de cada parte de la
proétesis. Posteriormente estos modelos son analizados a traves de simulaciones de esfuerzos
basados en el método de elementos finitos, para complementar el disefio virtual y la seleccion
de materiales, de maneraque permitaobservar fallas en los disefios y realizar correcciones si
asi lo amerita, con el objetivo de obtener resultados favorables. Ademas, se analiza si el
funcionamiento biomecanico de las componentes es adecuado para las caracteristicas
establecidas del paciente geriatrico, a través de la simulacion de su movimiento dentro de la
misma interfaz de disefio. Para todo lo anterior se usé el software Solidworks 2020,

especialmente sus mddulos de croquizado, ensamblajey simulacion.

En el trabajo se explica el proceso de disefio y modificacion que se llevo a cabo en
las piezas de los mecanismos para obtener buenos resultados en todas las simulaciones. Se
exhibe la interpretacion y discusion de los resultados, y finalmente, se presentan las

conclusionesy recomendaciones del trabajo.
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CAPITULOII.

1. Introduccién

El proyecto de Disefio digital y analisis de elementos finitos de protesis transfemoral
para paciente geriatrico, que se presenta en esta tesis de grado se hadividido en siete capitulos
para justificar el disefio de cadauna de las componentes de la protesis. Este capitulo, describe
el planteamiento del problema y la justificacion del trabajo, los objetivos generales y
especificos, y antecedentes.

El segundo capitulo, Introduccion a la protésica, expone los conceptos tedricos de la
protésica, menciona los antecedentes histéricos que marcaron. el _crecimiento de esta
disciplinay describe lasamputaciones y su contexto de incidencia y prevalenciaen el mundo,
pero principalmente en México. Donde se destacan.las amputaciones relacionadas a
complicaciones por diabetes mellitus, ya que son la principal causa de amputacion, sobre
todo en personas de la terceraedad.

El tercer capitulo, Protesis de extremidad pélvica, especificael tipo de prétesisal que
el presente trabajo se enfoca, menciona la clasificacion de las protesis y los niveles de
amputacion del miembro inferior, y. profundiza a cerca de la protesis transfemoral y los

madulos que la comprenden.

El cuarto capitulo, Marco tedrico, presenta la anatomia y biomecénica de las
articulaciones perdidas en una amputacién transfemoral, asi como la biomecénica de la
marcha; profundiza en los tipos de mecanismos utilizados en el tratamiento protésico de
amputaciones transfemorales; describe los conceptos tedricos necesarios que rigen al analisis
de esfuerzos, al método del elemento finito y a la seleccion de materiales; y, define el
concepto de antropometria que es de particular importancia para el dimensionamiento de la

protesis.

En el quinto capitulo, Metodologia, se describe el caso clinico y las medidas
antropométricas en las cuales se basa el disefio de la prétesis; Se realiza el disefio de la

protesis, lo cual se divide en dos secciones; disefio conceptual de las componentes de socket,
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rodillay pie, y modelado virtual de las mismasy de las piezas de conexion en Solidworks;

por ultimo, se realizael analisis de esfuerzos de los modelos digitales, en el mismo software.

El sexto capitulo, Analisisy discusion de los resultados, presenta los resultados de los
analisis de esfuerzos de las componentes de la protesis, con una interpretacion de los mismos.
Se resalta el desempefio de cada parte y se puntualizan los ajustes de disefio en los modelos
gue no mostraron resultados favorables en un inicio; posteriormente se expone una opinion
objetiva de las propiedades mecanicas de las componentes de acuerdo con los resultados y
se describen las propiedades fisicas finales de la prétesis; por ultimo, se abordan las

cuestiones biomecéanicas que presenta la protesis con los mecanismos disefiados.

El séptimo capitulo, Conclusionesy recomendaciones, presenta las conclusiones de
la investigacion con relacion a los objetivos planteados inicialmente y se mencionan
sugerencias oportunas que puedan mejorar el presente trabajo y de futuros trabajos

relacionados con el disefio asistido por computadoray.la protésica.
1.1 Planteamiento del problemay justificacion

La problemética que motivé la-elaboracion de la presente investigacion recae en
diversas problematicas que a su vez hacen que investigaciones en la disciplina de la
ingenieria biomédica, especificamente en la rama de la protésica, tengan gran valor e

importanciaen nuestro pais.

El nimero de personas discapacitadas en México ha ido creciendo y entre ellas las
personas amputadas. Segun el comunicado de prensa del INEGI (2019) “de acuerdo con los
resultados de la ENADID 2018, de las personas de 5 afios 0 mas que habitan en el pais, 7.7
millones tienen discapacidad” (pag. 1) no especificando el nimero de amputaciones. La
Academia Mexicana de Cirugia comenta que en 2012 se realizaron 75 amputaciones al dia,
lo que significa27,375 amputaciones al afio; la Academia Nacional de Medicina de Meéxico
(ANMM) en 2016, mencionan que “el numero total de amputados en el 2014 era alrededor
de 935,000 (pag. 1); en el 2019 el Dr. Gerardo Valentino, Decano de la Unidad Profesional
Interdisciplinaria de Ingenieria y Tecnologias Avanzadas (UPIITA), mencion6é que en

México en promedio hay 120,000 amputaciones al afio de miembro pélvico (inferior), de las
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cuales 80,000 a 90,000 de estas amputaciones son debido a la diabetes mellitus (...) y
tenemos a la fecha un rezago de 3.5 millones de mexicanos con amputaciones (Codigo73,
2019). Con estos datos podemos ver que es un grave problemade salud pablica, en especial
las amputaciones de miembro inferior en personas de entre los 60 y 75 afios a causa de
enfermedades vasculares, haciendo énfasis en su derivacion por diabetes mellitus causadaen
su mayoria por malos habitos. Segun la Gltima Encuesta Nacional de Salud y Nutricion
(ENSANUT) de 2018, en México el 75.2% de la poblacion mayor a 20 afios tiene sobre peso
y obesidad (39.1% sobrepesoy 36.1% obesidad) y el 10.3% (8.6 millones de personas) tiene
diabetes.

Una amputacion no solo afecta de manera fisica y psicoldgica al individuo que la
padece, sino también existe un impacto a nivel familiar, social y economico. Al vivir con una
discapacidad asi, regularmente el individuo pierde la capacidad de hacer una gran cantidad
de sus labores diarias. Uno de los problemas mas significativos en los dafios que se producen
al tener una extremidad pélvica amputada es la dificultad para caminar, incluyendo caidas y
la disminucidnen la velocidad de la marcha. Todo esto conlleva a conflictos emocionalesy
sociales, ya que la imagen corporal cambia a los 0jos de la propia persona que la padecey a
los ojos de los demaés, provocando faltade aceptacidny afectando directamente la calidad de
vida del paciente y de sus familiares, por lo que se busca tener soluciones al respecto como
lo es la adaptacion de extremidades artificiales (prétesis), con su respectiva rehabilitacion.
(ANMM, 2016, pag. 2). Aunque muy pocas personas amputadas tienen la oportunidad de
adquirir una por motivo de sus elevados costos, segun la ANMM (2016) “en México pueden

llegar a costar en'promedio mas de $100,000 pesos”.

También es una realidad que en México el avance en el campo de las prétesis se ha
visto muy lento respecto a otros paises, hay muy pocos protesistas para la cantidad de gente
que existe con amputaciones en el pais, y la falta de desarrollo tecnoldgico en esta area ha
hecho que tecnologias de compafiias extranjeras entren al mercado nacional, 1o que a su vez
puede verse reflejado en altos costos (ANMM, 2016). A manera de respuesta, este trabajo
busca incrementar el nUmero de investigaciones nacionales al respecto, haciendo uso de
herramientas computacionales vanguardistas, con el fin de promover el desarrollo de

diferentes alternativas para la creacion de prétesis, buscando aprovechar dichas herramientas
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para poder tener un acercamiento virtual al comportamiento de las piezas de una protesis
antes de su produccion, permitiendo la correccion instantanea de errores, minorizando

posibles fallas reales, buscando mayor eficienciay asi disminuir el costo total de la protesis.
1.2 Hipotesis

Un modelo computarizado y un andlisis de elementos finitos mediante software
CAD/CAE de las componentes de una protesis transfemoral, permitiria conocer las
propiedades mecanicas y evaluar su desempefio en circunstancias similares a las que se
presentarian en la vida real, de manera que permita analizar su viabilidad de prototipado y

posteriormente de uso.
1.3 Objetivos
1.3.1 Objetivo general.

Poner en practica herramientas de disefio e ingenieriacomputacional (CAD/CAE) en
el area de la protésica y comprobar que su uso- puede ayudar significativamente en el

desarrollo de nuevos mecanismosy tecnologias protésicas.
1.3.2 Objetivos especificos.

- Disefiar un modelo virtual en Solidworks de cada una de las componentes de una
protesis transfemoral basada en las caracteristicas generales de un paciente geriatrico con
amputacion transfemoral, asi como proponer los materiales que cumplan con los

requerimientosmecanicosy de funcionalidad de la protesis.

- ‘Aplicar un anélisis estético a través del método de elementos finitos a cada
componente de la prétesis a través de las herramientas de Simulacion de Solidworks para

observar su comportamiento mecénico de acuerdo con posibles materiales de fabricacion.

- Analizar el comportamiento biomecéanico del ensamble de la protesis, a través de la

simulacion de sus movimientos sobre la misma interfaz de disefio.
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1.4 Antecedentes

La protesica no es un tema nuevo en el mundo, hoy en dia existe gran nimero de
empresas e instituciones que son lideres en el desarrollo e innovacion de tecnologia en este
rubro, sobre todo en los paises desarrollados como Alemania, Islandia y Estados Unidos. En
estos paises se resaltd laimportancia del desarrollo tecnoldgico de prétesis desde hace mucho
tiempo, con relacion con México y otros paises subdesarrollados, por lo que la investigacion
e infraestructura en el desarrollo de protesis es sumamente elevada a la presente en nuestro
pais. Por ejemplo, en Estados Unidos hubo un crecimiento exponencial en-la protésica a
finales del siglo XIX a causa de los excombatientes militares heridos en conflictos bélicos.

Las protesis mas avanzadas son las que se conocen como “Protesis mioeléctricas”, las
cuales son capaces de recibir sefiales musculares del amputado, asi-como sefiales del terreno
como pendientes, irregularidades y cadencias de marcha variables, que llegan a un
microprocesador que responde a dichos estimulos con los movimientos apropiados del
mecanismo, estos mecanismos son lo que mas se-acercan a los movimientos naturales de las
prétesisy son los que requieren un menor esfuerzo por parte del usuario para ser dominados.
Pero su gran inconveniente es su costo excesivamente elevado, por lo que pocas personas

tienen la posibilidad econdmica de adquirirlas.

En México estamos lejos de dejar de usar sistemas protésicos convencionales de bajo
costo, como rodillas deun solo eje o pies protésicos tipo SACH, que en muchas ocasiones ni
para esto alcanza. Por esta razén muchos de los pacientes se enfrentan a una rehabilitacion

protésicamuy retadoray en muchos casos insatisfactoria.

Enriquecer la investigacion en el rubro, proponer nuevas alternativas y apoyar al
desarrollo de nuevos productos nacionales puede tener un fuerte impacto en nuestra sociedad,

especialmente en las personas que sufrieronalguna amputaciony en sus familiares.
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CAPITULOIIL.

2. Introduccién a la protésica
2.1 Definicion

Una protesis es un aparato externo usado para reemplazar total o parcialmente un
segmento de un miembro ausente o deficiente. Se incluye cualquier aparato que tenga una
parte en el interior del cuerpo humano por necesidades estructurales o funcionales. La
definiciénde protesis se modifico de la UNE 111-909-90/1, que es la version en espafiol de
lanorma ISO 8549/1 (Academia Nacional de Medicinade México, 2016, pag. 56).

El término Protésica (Prosthetics) deriva del prefijo griego Pros, que indica “afnadir
a”, del prefijo Thenai que significa “colocar, aplicar” y de la terminacion Tics que indica el

campo de actividad de la raiz de la palabra (FISIOINNO, 2011).

2.2 Antecedentes Historicos

Desde la prehistoria se tiene documentado que el hombre siempre se las ha ingeniado
para sobrevivir y adaptarse a todo tipo de circunstancias, desde trasladarse a diferentes
lugares dependiendo las estaciones del afio, como la construccion de las primeras
herramientas con el fin de facilitar diferentes necesidades. Pues asi mismo, las prétesis son
también herramientasque el hombre ha ingeniado por la necesidad de sobrellevar alguna

discapacidad.

Muchos investigadores creen que las primeras protesis e instrumentos de apoyo
(6rtesis) fueron creadas por los egipcios, de hecho, en el Museo Egipcio (El Cairo, Egipto)
se exhibe un dedo gordo artificial hallado atado al pie derecho de una momia femenina
(Figura 1) enterrada cerca de Luxor, Egipto, y datado entre 950 y 710 a. C. Este artefacto
esta hecho de dos piezas de madera densa y una tercerade cuero, atado al pie con correas de
lino. Hasta la fecha, este artefacto puede ser la protesis mas antigua que existe (Finch, Heath,
David, & Kulkarni, 2012).
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Curiosamente la investigacién del autor Finch y colaboradores mencionados en el
parrafo anterior, publicadaen la revista Journal of Prosthetics and Orthotics, demuestra que
el disefio no solo cumplia con una mejor estética para su portadora. Indudablemente otorgaba
comodidad y funcionalidad, dando una mejor distribucion de la presion plantar y un patrén
de marcha mas simétrico del talon a la punta. Convirtiendo a la persona que hizo la protesis

en el primer practicante (aunque sin saberlo) de esta rama de la ciencia médica.

Figura 1. Primera prétesis conocida. Tomada de (Finch, Heath,.David, & Kulkarni, 2012).

El historiador Her6doto en su relato de la guerra greco-persa (499-449 a. C.)
menciona como el adivino persa Hegesistratus, cuando fue encarcelado por los espartanos,
amputd parte de su propio pie para escapar de sus grilletes y luego consiguié un reemplazo
de madera (Draycott, 2017).

La extremidad mas antigua conocida que existe segun la American Academy of
Orthopedic Surgeons (2002) fue una pierna de cobre y madera desenterradaen Capri, Italia,
en 1858, que supuestamente se fabrico alrededor del afio 300 a. C. La cual se encontraba
exhibida en el museo de Londres pero fue destruida en la Segunda Guerra Mundial durante

un bombardeo.

Con los anteriores ejemplos podemos ver que el uso de las prétesis comenzo hace
inmemorables siglos atras, pero el uso de estas crecid a causa de las guerras entre las grandes
civilizaciones, como la antigua Grecia y Roma, impulsando fuertes avances médicos en la
cirugia ortopédica y en las amputaciones, de la mano crecié el uso de instrumentos

ortopédicos, como bastones y prétesis (Leonardo Girard, 2008).

Durante el periodo helenistico (323-31 a. C.) las técnicas quirurgicas avanzaron

debido a que los médicos del Museo de Alejandria realizaron estudios a profundidad
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mediante diseccion e incluso viviseccion de los criminales condenados a muerte. Esto mejoro
su comprension del sistemacirculatorioy los llevd a descubrir que era posible ligar los vasos
sanguineos para evitar hemorragias, lo que permitio que las amputaciones se pudieran
realizar de forma lenta y cuidadosa, con menos riesgo de muerte y, ademas, los mufiones

ahora eran més susceptiblesal uso de prétesis (Draycott, 2017).

De la mano con los avances en la medicina, los avances en el manejo de nuevos
materialesy el desarrollo de nuevas tecnologias fueron factores muy ligados directamente al
avance en el disefio de protesis. Gracias al uso del hierro, fue posible la construccion de
manos mas resistentesy con la capacidad de portar objetos pesados. La primera mano de
hierro registrada le pertenecio al general romano Marcus Sergius, que durante la Segunda
Guerra Panica (218-202 a. C.) la fabrico y, ademas, con ella portaba su escudo (Dorador

Gonzélez, Rios Murillo, Flores Luna, & Juarez Mendoza, 2005, pag. 4).

Posteriormente hubo un estancamiento en el avance de la tecnologia protésica, ya que
durante el oscurantismo (476-1000) hubo muy poco avance cientificoa causa de la division
de Europa en muchos reinos pequefios. Las opciones para los amputados se limitaban en
piernas de maderay ganchos, que solo losacaudalados podian comprar. Los herreros de los
ejércitos construian protesis, pero-con la unica finalidad de esconder la debilidad del

amputado, méas no por funcionalidad (Leonardo Girard, 2008).

Fue hasta renacimiento (XV-XVI) cuando se buscaron mejoras, y un claro ejemplo
es el caso de Alt-Ruppin, cuya mano de hierro constaba de un pulgar rigido en oposiciony
dedos flexibles, los cuales se flexionaban pasivamente y se fijaban mediante un mecanismo
de trinquete y ademas tenia una mufieca movible (Dorador Gonzalez, Rios Murillo, Flores
Luna, & Juarez Mendoza, 2005). También en este periodo se distingue la aparicion del
cirujano del ejército francés, Ambroise Paré, considerado el padre de la cirugia de
amputacion modernay del disefio de protesis, ya que, en 1529 introdujo los procedimientos
de amputacion a la medicinay en 1536, presentd modernos disefios de protesis de miembro
inferior y superior, muchos de los cuales se usan en la actualidad (Castro Valladares, 2012,
pag. 12).
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En 1509 el caballero Gétz von Berlichingen, llamado “Gotz mano de hierro” al perder
su brazo a causa de una bala de cafién usé una protesis muy basica, articuladaal terminar la
palma de la manoy le permitiaempufiar su espada. Posteriormente se actualizo a un modelo
de prétesis mucho mas avanzada, con articulaciones en cada uno de los nudillos, lo que le

permitié un agarre mucho mas fuerte (Morton, 2015).

Figura 2 Primera y segunda prétesis del caballero mercenario aleman, Gétz von Berlichingen. Tomada de (Morton,
2015).

En 1674, Etienne Morel introdujo el torniquete para prevenir el desangramiento, lo
que reforz6 y le dio un impulso a la cirugia de amputacion (American Academy of
Orthopedic Surgeons, 2002).

En 1696, el cirujano holandés Pieter Verduyn, introdujo la primera protesis
antiblogueo debajo de la rodilla; disefio que se usa hasta la actualidad (Castro Valladares,
2012). Poco después Dubois Parmlee invent6 una proétesis avanzada con rodilla policéntrica
y multi- articulada al pie, contaba con un resorte posterior y tendones escondidos (Garcia,
Garcia, & Herndndez , 2004, pags. 4-5).

Durante el siglo XIX, hubo grandes avances funcionales, pero también estéticos,
gracias al uso del cuero, hule y madera, junto con los materiales que mas se usaban (hierroy
latén). Gracias al desarrollo de los resortes fue posible la sujeciony transmision de la fuerza.
El aleméan, Peter Beil hizo una de las innovaciones mas importantes en el disefio de protesis
en esa epoca, creando una proétesis capaz de abrir y cerrar los dedos, controlados con
movimientos del troncoy hombro contra lateral, dando origen a las prétesis autopropulsadas.
(Péaez Chingal & Gaviria Lépez, 2017, pags. 22-23).

En 1858 el doctor Douglas Bly patentd la pierna anatémica Bly (Figura 3). Aun
cuando fue reconocida como la prétesis mas completa de esa época, el propio doctor Bly
reconoci6 que tenia muchas limitaciones (Leonardo Girard, 2008). En 1863, Dubois Parmlee
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inventd una proétesis avanzada con rodilla policéntrica, encaje de succion y pie
multiarticulado. En, 1868, Gustav Herman sugirié el uso del aluminio para que las
extremidades artificiales fueran més livianas y funcionales. Sin embargo, fue hasta 1912
cuando el piloto Marcel Desoutter y su hermano Charles, ingeniero aeronautico, crearon la

primera protesis de aluminio (Castro Valladares, 2012).
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Figura 3. Pierna anatomica Bly. Tomada de (Historiay Evolucion de‘la.Protesis, s.f.).

En mismo siglo XIX, ademas de los avances protésicos mencionados, también se
distinguen avances importantes médicos, en 1843, SirJames Syme reporto el procedimiento
para la amputacion a nivel de tobillo que hoy se conoce como desarticulacion de tobillo o
amputacion tipo Syme; Segin Andrade Arreguin (2010) en 1863, Verneulirealizé el primer
intento de artroplastia de interposicion en rodilla, con la colocacion de una capsula; en 1867,
Lord Lister con el uso de antisépticos, cloroformoy éter, contribuy6 en gran medida al éxito
de la cirugiade amputacion; en 1898, VVanghetti introdujo el concepto mufion o la formacion
funcional del mismo para aprovechar las contracciones del musculo restante para mover la
protesis. El socio de Vanghetti, Ceci, fue el primero en realizar este procedimiento en 1900
(Leonardo Girard, 2008).

Mientras tanto, en Estados Unidos hubo un crecimiento exponencial en la produccién
de proétesis y-de empresas que las manufacturaban a finales del siglo XIX, a causa de los
30,000 amputados que dejo la guerra civil, por lo que el gobierno decidio abrir la “Great
Civil War Benefaction ”, prometiendo a los veteranos prétesis. Para 1917 habia 200 clinicas
protésicas, con 2000 trabajadores aproximadamente, que en su mayoria eran amputados. De
hecho, el crecimiento en este campo fue mucho mas grande durante la Guerra Civil que en

la Primera Guerra Mundial (Leonardo Girard, 2008).

El origen de las protesis activadas por los musculos se da en Alemania, en 1920,
gracias al cirujano Sauerbruch, quien logré conectar la musculatura flexora del antebrazo
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con el mecanismo de una mano artificial, mediante varillas de marfil que hacia pasar por
tuneles cutaneos, posibilitando el movimiento de la protesis a través de la contraccion
muscular de forma activa. En 1946 se crea la propulsion asistida, es decir que el movimiento
se origina fuera del cuerpo, muestra de estas protesis son las neumaticas (Figura 4) y

eléctricas (Péez Chingal & Gaviria Lopez, 2017, pag. 23).

Piston
Flexion

chamber

Adpustment
vavos

Exension
chamber

Figura 4. Ejemplo de control neumatico en rodilla policéntrica:Modificada de (Ottobock.).

A finales de la Segunda Guerra Mundial, los veteranos estadounidenses estaban
insatisfechos con la escaza tecnologia en sus dispositivos y exigieron mejoras. El gobierno
de los EE. UU cerr6 un trato con compafiias militares para que mejoraran la funcion protésica
en lugar de la armamentista. Este acuerdo, la investigacion en universidades y entidades
privadas allané el camino parael desarrolloy la produccion de las protesis modernas (Felpeto
Medina, 2013). Segun Leonardo Girard (2008), con la introduccion de resinas que se
endurecen con el calor, se_permitié obtener encajes y estructuras hechos a la medida del
paciente, lo que dio lugar, en 1956, al “SACH foot” en la Universidad de California, donde
se desarrollé también el encaje de apoyo infrapatelar o encaje PTB. En 1960 la pierna
hidraulica Stewart-Vickers con bloqueo de rodilla'y control en la fase de balanceo sali6 al

mercado.

Figura 5. Pierna hidraulica Stewart-Vickers. Modificada de (Contini, 1954, pag. 58).
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Las protesis de control mioeléctrico surgen en el afio 1960 en Rusia. Las cuales
funcionan con los pequefios potenciales eléctricos que genera la contraccion muscular, ya sea
cercadel mufion u otra parte del cuerpo (Paez Chingal & Gaviria Lopez, 2017). Estas sefiales
son conducidas y amplificadas para obtener el movimiento de la prétesis. Pero la empresa

Ottobock fue la primera en comercializar estatecnologiaen 1965 (Ottobock, 2020).

Posteriormente y hasta la fecha, la mejora en el disefio de protesis se ve relacionada
directamente con el avance en la electronica, la automatizacion, la ciencia de los materiales
y la biomecénica (P4ez Chingal & Gaviria Lopez, 2017). Como lo fue con la introduccion
del grafito de carbono en 1984 por Van Phillips, con el “Flex-Foot”, este material dotaba de
ligereza, durabilidad y fuerza, resultando ideal no solo para caminar, sino hasta correr y
saltar. Y fue visto por primeravez en deportes profesionales en los Juegos Paraolimpicos de
1988 (Hobara, 2014).

Gracias a los avances en materiales, los dispositivos de hoy son mas livianos, se
elaboran con plasticos, aluminio y materiales compuestos (como la fibra de carbono) para
proporcionar mayor funcionalidad. También con la llegada de los microprocesadores, los
chips informaticos y la robdtica han permitido que los movimientos de en los dispositivos
actuales imiten sorprendentemente la funcion de una extremidad natural (Felpeto Medina,
2013). Y, por si fuera poco, en los ultimos afios las tecnologias de impresion 3D, escaneres
3D vy los softwares CAD/CAM/CAE han permitido realizar protesis mas comodas y
personalizadas a las medidas exactas de cada paciente y de su mufidn, asi como abaratar
exponencialmente los costos de prototipado y produccion de muchas piezas, e incluso
analizar con gran certeza la funcionalidad de las componentes de las prétesis mediante el
ordenador (antes de su produccidn), evitando etapas de pruebay con ello muchos gatos que

ahora son.innecesarios.
2.3 Amputacion

La palabraamputaciéon se deriva del latinamputare, que quiere decir cortar y se utiliza
para indicar la separacion de un miembro o parte de un miembro del resto del organismo. Es
la extirpacion o resecciontotal o parcial de una extremidad seccionadaa través de uno 0 mas

huesos, en forma perpendicular al eje longitudinal del miembro; su indicacion suele ser de
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caracter vital, sin embargo, también puede tener una motivacion de tipo funcional. Tiene dos
metas, la extirpaciony lareconstruccion; en la primera, el objetivo es remover la porcién de
la extremidad para eliminar el estado patologico; la segunda busca crear un o6rgano distal
Optimo, desde el punto de vista motor y sensitivo, para el manejo protésicoy la restauracion
de la funcion (Perez, 2015).

2.3.1 Etiologia

La etiologia de la amputacion es multiple, incluyéndose entre sus causas la diabetes
mellitus, la enfermedad vascular periférica, los traumatismos, los procesos neoplasicos

malignos, los procesos infecciososy las malformacionescongeénitas (Molina Rueda, 2015).

Actualmente el envejecimiento de la poblacion es un motivo fundamental por el cual
el nimero de pacientes amputados vaya en aumento, ya-que la edad es uno de los factores
por los cuales tienden a presentarse algunos de los problemas crénicos como la diabetes y
enfermedad vascular periférica. La poblacion mas afectada esta entre los 60 y 75 afios de
edad y con un 90% de incidencia en miembro inferior (Hijar Medina, 2016), la empresa
mexicana Soblin en una publicacién del'2018, menciona que la incidencia de amputaciones

de extremidad pélvica es del 84%.
2.3.1.1 Amputaciones por padeecimientos metabdlicos

Las causas mas comunes de pérdida de extremidades son las enfermedades
metabolicas y vasculares, seguidas por los traumatismos. La indicacion de amputacién a
causa de la diabetes mellitus es el principal padecimiento metabdlico causante de
amputaciones, la denominada tipo 2 es la mas frecuente porque resulta de la presencia de
factores hereditarios y obesidad, lo cual propicia un inadecuado metabolismo de la glucosa
que es la principal fuente de energia en el humano. En la primera etapa del trastorno se
desarrolla una resistencia celular a la accién de la insulina, la hormona que trasporta la
glucosa al interior de los tejidos. El organismo tiene que adaptarse y utilizar otra fuente de
energia, y por ello el metabolismo de lipidos se desordena de forma secundaria. Por lo que la
diabetes no sélo afecta a la glucosa sino a la homeostasis del metabolismo en su totalidad;

desencadenando un proceso inflamatorio que afecta al aparato cardiovascular por completo.
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El sistemacirculatorio periférico, especificamente | os pies, son altamente vulnerables porque
pueden sufrir alteraciones vasculares, neuropatia, infecciones y traumatismos, lo que se
conoce como “pie diabético”, esto causa que se desarrolle isquemia, insensibilidad,
ulceracion, infeccion, y pueda aparecer gangrena. Si no existe una correcta atencién de la
diabetes y sus frecuentes acomparfiantes, como la hipertension arterial, la inflamaciony la
dislipidemia, asi como el apropiado cuidado de los pies (limpieza, heridas e infecciones),

suele ser indicada la amputacion (Academia Nacional de Medicinade México, 2016).

Se estima que cerca de 20% de la poblacion total diabética tiende a desarrollar
problemas en los pies, 5-10% Ulceras en los pies y hasta 3% adquieran amputaciones por
causa de la enfermedad. En Estados Unidos, aproximadamente 6% de la poblacion fue
diagnosticada con diabetes y se prevé que 15% desarrolle ulceraciénen el pie, y 14 a 20%
de los casos requieran amputacion (Barbosa M. & et. al, 2018). Cifras del 2016, mencionan
que en México del total de personas diagnosticadas con diabetes el 9.1% presenta Ulceras en

los pies y el 5.4% amputaciones. (Rojas-Martinez & et. al, 2018)

Los padecimientos metabdlicos como la diabetes y obesidad pueden derivar una
enfermedad arterial periférica causada por la arterioesclerosis, que es basicamente el
estrechamiento de los canales de flujo sanguineo a causa de la acumulacion de lipidos y
colesterol en las paredes de las arterias, de manera que disminuye el flujo sanguineo. Es una
enfermedad crénica que afectadel 3 al 10% de la poblacion mundial y llega a indicarse la

amputacion cuando no se trata correctamente (Vargas Fabian & al., 2016).

El pie de Charcot es otro padecimiento metabdlico que puede llevar a la extirpacion
del miembro inferior, este se refiere a una neuropatia inflamatoria sarcoosea y artropatia,
cuyas caracteristicas clinicas son la inflamacion no dolorosa y la distorsion del pie, lo cual
conducea la ulceracién e infeccidn. Puede antecederle un traumatismo pequefio al cual no se
le dio importancia, por lo que el inicio del trastorno puede ser dificil de reconocer (Academia
Nacional de Medicina de México, 2016, pags. 11-14).
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2.3.1.2 Amputaciones por padecimientos vasculares

Las enfermedades vasculares son uno de los principales problemas de salud publica
a nivel mundial. Constituyen las principales causas de enfermedad prevenible, de
discapacidady de mortalidad. En México, son el principal grupo de causas de muerte desde

1990, con mayor incidenciaen hombres (Davila Cervantes, 2019).

Las enfermedades vasculares periféricas (EVP) son aquellas donde las arterias y
venas que transportan sangre hacia los musculos de brazos y piernas, 6rganos del.abdomen
e incluso de la cabeza se ven afectados por una obstruccion en el flujo sanguineo (Texas
Heart Institute, s.f.). El deterioro y disfuncion de la circulacién arterialenlas extremidades,
sobre todo en las extremidades inferiores, frecuentemente ocurre por las complicaciones
causadas por la evolucion de enfermedades como la diabetes-mellitus de tipo 1 y 2,
antecedentes de descontrol metabdlico crénico y otros factores de riesgo cardiovascular,
como la obesidad y sobrepeso, tabaquismo, hipertension arterial, dislipidemia, inactividad

fisica, entre otros (Hinojosa & Anaya-Ayala, 2016).

Los pacientes con EVP viven vulnerables a la indicacion de una amputacion por el
hecho de que estas enfermedades se mantienen ocultas en la poblacidn por ser asintomaticas,
de ahi la importancia de realizar un diagnostico precoz (interrogatorio, examen fisico y
complementario), para determinar la prevalencia oculta, indicar los tratamientos, prevenir las
complicaciones, y la pérdida de la calidad de vida (de la Torre Puente & et. al, 2017;18, pag.
56).
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Figura 6. Causas mas frecuentes de amputaciones en México en el afio 2013. Tomada de (Hijar Medina, 2016).
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La mitad de las amputaciones totales que se realizan son provocadas por la diabetes
y en sumayoriase pudieron haber evitado si la persona con diabetes hubieratenido un control
adecuado de su trastorno metabdlico, de la hipertension arterial, y sobre tod o estar consciente

de las medidas preventivas para evitar las EVP (Zarate Trevifio & Saucedo, 2016).

2.3.1.3 Amputaciones por traumatismos

Las amputaciones traumaticas se consideran como la pérdida de cualquier parte del
cuerpo a causa de un accidente o lesion. Ocurre principalmente en miembros superiores, de
hecho, el 70.9% de las amputaciones de miembro superior es por un evento traumatico y el
22.4% en miembro inferior. Las amputaciones traumaticas afectan principalmente a adultos
de entre 20 a 39 afios de edad. Entre las principales causas traumaticas se encuentran las
ocasionadas por: accidentes laborales (con el uso de maquinarias, utensilios o herramientas
de fabricas o granjas) cuyas lesiones son principalmente por aplastamiento o desgarro de los
nervios y tendones que provocan pérdida en la funcionalidad del miembro; siniestro de
transito a gran velocidad, generalmente son_lesiones por aplastamiento; accidentes
domesticos o ludicos (deportes), lesiones de guerracomo heridas de bala, estallido de minas,
explosidn sobre tejidos, residuo de fragmentos metalicos u otros contaminantes, provocando
heridas tisulares extensas y ocultas; desastres naturales y hasta agresiones interpersonales
(Lopez Martin & et al.).

2.3.1.4 Amputaciones por causas congénitas

Constan de laausencia o la pérdida de una extremidad a la hora de nacer, se estima
que uno de cada 2,000 nacidos vivos presenta defectos congenitos, estos pueden variar desde
la ausencia de un segmento o un dedo, hasta la falta de las cuatro extremidades. Se pueden
clasificaren dos grupos con base en su origen: las deficiencias congénitas y las amputaciones.

--Las deficiencias congénitas son la ausencia de una extremidad o presencia de
extremidades incompletas en el recién nacido. Se debe en su mayoria a la deficiencia del
miembro, en su crecimiento intrauterino, o a alteraciones que son consecuencia de la
destruccion de tejido embrionario normal. Los factores principales que intervienen en las
deficiencias congénitas son: los maternos, como anorexia y radiacion; los fetales como
isquemia; y los externos como lesiones térmicas, la energia mecénica, algunos

medicamentos, como la talidomida, hormonas o bacteriasy sus toxinas. Esto afecta en su
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mayoria las extremidades superiores, principalmente a las manos. En algunos casos se recurre
a la cirugia para alinear la extremidad y en otros con el objetivo de darle la forma adecuada
al mufion y permitir la correcta adaptacion de la prétesis mas conveniente.

- Las amputaciones en nifios son el resultado de la extirpacion quirdrgica de una
extremidad afectada, parcial o totalmente, como consecuenciade alguna alteracion de origen
congénito. El nifio puede nacer sin un segmento de la extremidady la amputacion se efectia
para facilitar la reconstruccion y rehabilitacion protesica del miembro afectado (Vela
Echeverria A. , 2016, pags. 29-33).

2.3.1.5 Amputaciones por padecimientos oncoldgicos

La presencia de tumores malignos, principalmente en hueso, suele ser causa de
amputacion de una extremidad, estos procedimientos pretenden detener la propagacion del
cancer a otros 6rganos o extremidades. Una de las clasificacionestumorales es dependiendo
de su tipo histologico, es decir, en las caracteristicas de las células que los componen. Por
ejemplo: la histogénesis 6sea que vendrian siendo los osteosarcomas, que se caracterizan por
producir material osteoide neoplésico, hueso 0. ambos tejidos. Estos representan el 20% de
las neoplasias malignas en hueso, afecta a varones en 60% de los casos y a mujeres en 40%,
con una incidenciapredominante en el segundo decenio de la vida; histogénesis cartilaginosa
denominado condrosarcoma, que es una neoplasia cancerosa de células condrdgenas,
productoras de cartilago ocupa el segundo lugar entre los tumores malignos de hueso.
Representa 10 a 20% de todas las neoformaciones dseas; histogenesis fibrosa, los llamados
fibrosarcoma refieren-a un tumor maligno caracterizado por la presencia de haces
entrelazados de fibras de colageno formado por las células tumorales, y que no producen
hueso ni cartilago. Constituyen el 6.2% de tumores del hueso (Vela Echeverria A. , 2016,
pags. 35-41).

2.3.2 Prevalenciade amputaciones

Se calcula que a nivel mundial se realizan 2,800 amputaciones a diario, con una
proporcion 3:1 entre hombres y mujeres, respectivamente. En Estados Unidos se practican
cerca de 86,000 amputaciones cada afio, y en México diversas fuentes indican que el nimero
total de amputados en el 2014 era de alrededor de 935,000 (ANMM, 2016). Al 2019 se
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realizanen promedio 120,000 amputaciones de miembro inferior al afio y con un acumulado
de 3.5 millones de mexicanos que fueron amputados, asi lo informé el Dr. Gerardo Valentino
(Codigo73, 2019).

El 90% de las amputaciones totales en México corresponden a amputaciones de
miembro inferiory es un problemaque ocurre con mayor incidenciaen personas entre 10s 60
y 75 afos de edad. Las cifras del Instituto Mexicano del Seguro Social (IMSS) indican que
el 70% de las amputaciones de extremidades inferiores ocurre por unaatencion médicatardia
de lesiones en pies, sobre todo en personas que padecen diabetes (Hijar Medina, 2016). Y un
grave problemaes que de 8.6 millones de personas que sufren de esta enfermedad en el pais,
alrededor del 35% ignora que la tiene. Dominguez Carrillo (2016) también mencionaque “se
calcula que 15 a 28% de los pacientes amputados de la extremidad pélvica requeriran

amputacion contralateral en un lapso no mayor de 3 afos”.

Es de suma importancia identificar a los pacientes con neuropatia diabética en sus
estadios iniciales ya que es el principal factor de riesgo para el desarrollo de pie diabéticoy
amputaciones, 15% de los individuos con diabetes mellitus desarrollara ulceras en el pie,
50% desarrollara pie diabético, de los cuales entre 15% y 20% requeriran amputacion de la
extremidad pélvica, lo que produce un gran impactoen la calidad de vida de estos pacientes,
asimismo, genera altas tasas de depresion, incapacidad y costos asociados (Arellano

Longinos, Godinez Tamay, & Hernandez Miranda, 2017).

Si se habla de traumatismos el hombre tiene un mayor nimero de registro de
amputaciones que  la mujer (75% hombres). Pero si se habla de amputaciones por
enfermedades vasculares, como la diabetes, no hay un dato cierto que mencione que afecta
méas a hombres 0 mujeres. Se sabe hay una mayor cantidad de mujeres con diabetes, pero hay
estudios que dicen que de los hombres que padecen pie diabético tienen un mayor porcentaje
de seramputados, es decir, las mujeres tienen mayor prevalencia de cuidados necesarios para

prevenir lesiones o infecciones en los pies (Rossaneis & et al, 2016).

En nifios de 0 a 14 afios el motivo mas comun de la discapacidad esta relacionado con
el nacimiento, le siguen las enfermedades y los accidentes, y conforme avanza el grupo de

edad, sobre todo en la “edad productiva”, que el INEGI considera un rubro de 30 a 59 afios
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de edad, las enfermedades y los accidentes son las causas que originan mas de 50% de los
problemas asociados con la discapacidad; mientras que en las personas de 60 afios de edad y
mas casi 80% tiene su origen en el proceso de envejecimientoy las enfermedades (Ruiz Pérez
& del Pilar Rodriguez Montiel, 2016).

Se calcula que s6lo 1 de cada 10 personas con miembros amputados se rehabilitay
solo 30% de los rehabilitados sabe usar de forma adecuada sus aparatos y protesis que, por
otro lado, son muy caros, ya que en México pueden llegar a costar en promedio méas de
$100,000. Si estos datos se extrapolan a los 120,000 amputados de extremidad pélvica se
tendria que al afio 108,000 personas que fueron amputadas no recibieron una proétesis o se
rehabilitaron, y de las que si lo recibieron sélo 3,600 saben usarlade manera adecuada; por
lo tanto, resultaque al afio México esta acumulando mas de 110,000 amputados sin ninguna
posibilidad de ser rehabilitados y que pasan a formar parte del universo de discapacitados en

el pais.

2.3.3 Tipos de amputaciones

2.3.3.1 Amputaciones traumaticas

Son las provocadas a consecuencia de un traumatismo. Puede ser completa, con
separacion total del segmento amputado, o parcial, donde el segmento amputado queda
conectado a través de alguna conexion de tejido a la extremidad. Se puede intentar
reimplantar el segmento amputado, cuando ambos extremos de la extremidad lesionada han
sido tratados adecuadamente. Sinembargo, lacontaminaciony graves lesiones tisulares tanto
de la zona del mufion como del segmento amputado desaconsejan la reimplantacion. Suelen
llamarse amputaciones primarias cuando la amputacion del miembro se produce a
consecuencia del mismo trauma o de forma quirdrgicapor las lesiones ocasionadas por éste

el mismo dia del evento traumatoldgico (Lépez Martin & et al., pags. 175-176).

2.3.3.2 Amputaciones quirdrgicas

Se dan tras un proceso de planificacion de la cirugia. Ya que se realiza por un
especialista y generalmente de forma controlada. Se le llama amputacién cerrada cuando el
extremo del hueso se cubre con un colgajo de tejido musculary cutaneo con el fin de hacer

un mufién funcional y comodo, que evite lesiones posquirdrgicas, en cambio las
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amputaciones abiertas son en las que la piel no alcanza a cerrar en el extremo del mufion. La
amputacion quirdrgica o secundaria se realiza usualmente por infeccion de heridas previasa
causa de gran contaminacion o por enfermedades como la diabetes. Y su objetivo es cerrar
el mufidn cuando lainfeccidn haya cedido tras laadministracion de antibiotico (Lépez Martin
& etal., pag. 177).

2.3.3.3 Amputaciones congénitas

Se presenta la ausencia parcial o completa de un miembro o parte del cuerpoen el
momento del nacimiento, considerado un trastorno de la formacién de éste. Este tipo de
amputaciones se subdivide en detencion transversal y detencion longitudinal del crecimiento
(Pancorbo Hernandez & Beatriz Lopez, 2013). La amputacion en sentido transversal asu eje,
describe la usencia de una extremidady la usencia de segmentosde la extremidad en sentido
longitudinal, se describen nombrando los huesos afectados desde proximal a distal
secuencialmente, describiendo si la ausencia es parcial o0 total (Sociedad Mexicana de
MedicinaFisicay Rehabilitacion, AC, 2005).

2.3.4 Nivel de amputacion

Los niveles son los lugares de amputacién cuyo fin es obtener un mufién Gtil para la
colocacion de una protesis. Se procura que el nivel de amputacion sea lo més distal posible
ya que la funcion de los mufiones de amputacion se reduce de forma progresivaal subir el

nivel de la amputacidn (Universidad Tecnolégica de Pereira, 2013, pag. 4).

o,
s e Desarticulacion del hombro 1%

Transhumeral 4%
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Figura 7. Niveles de amputacién con porcentaje de incidencia. Modificada de (Séblin, 2018).
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En la Figura 7 podemos notar de manera general los niveles de amputacion sefialados
con las lineas que intersecan los diferentes segmentos de las extremidades. Podemos notar
que la pérdida de miembro inferior predomina en incidencia a las de miembro superior, por

lo que son las que se describirana continuacion.

2.3.4.1 Niveles de amputaciones de extremidad pélvica

Estas se consideran las amputaciones méas importantes debido a las alarmantes cifras
de incidencia. El Dr. Valentino (2020), menciona que “hay en promedio 120,000
amputaciones de extremidad pélvica al afo”. Ademas, la pérdida de algiin segmento conlleva
el deterioro de las multiples funciones de las cuales tres son las mas importantes: brindar
soporte al resto del cuerpo a lo que se le ha llamado funcion de apoyo en carga, proporciona
un control de la fuerza de gravedad y permite la bipedestacion y la deambulacion o

locomocion (Universidad Tecnoldgica de Pereira, 2013).

El vocabulario y los términos adoptados por la nueva clasificacion para describir los
niveles de amputacion quedan recogidos en el estandar ISO 8549-2.1. Este engloba términos
relacionados con la prétesis y los usuarios. La nueva terminologia usa tres descripciones:
«trans», «desarticulacién» y «parcial», en contraposiciéon a los términos utilizados

previamente: «encima», «debajo» 0 «a través de la articulacion».

El prefijotrans se utiliza cuando la amputacion se realizaa través del eje de un hueso

largo, como transfemoral o transhumeral.

- En los casos enlos que hay dos huesos contiguos (tibia/peroné y radio/cubito), solo
se denominael primer hueso o el mas largo (transtibial, transradial).

- Cuando-la amputacién se realiza a través de la articulacién, se emplea el término
desarticulacion (desarticulacion de la rodilla, desarticulacion del codo).

-~ El término parcial describe las amputaciones del pie distales a la articulacion del

tobilloy las amputaciones de la mano distales a la articulacién de la mufieca (Molina

Rueda, 2015).

Es importante saber que a mayor altura sea la amputacion pélvica (proximal) existe un
mayor gasto de energia para efectuar la marcha, ademas, de que entre mas proximal la

amputacion la velocidad de la marcha disminuirdy el consumo energético y de oxigeno
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incrementara. Una persona con amputacion transtibial tiene un gasto energético en lamarcha
de un 25% mayor al requerido por una persona sin amputar, mientras un paciente con
amputacion transfemoral un 65% mas que la persona no amputada (Dominguez Carrillo,
2016).

Amputacién transtibial

El nivel de esta amputacionocurre por debajo de la articulaciénde la rodilla,a traves
de la tibia. Dominguez Carrillo (2016) sostiene que estas amputaciones representan 47 a
56.3% del nimero total de amputaciones y en promedio tienen un gasto energético 25%

mayor para mantener el mismo ritmo de marcha que se tenia antes de laamputacion.
Desarticulaciénde la rodilla

Representa cerca de 1% del total de amputaciones, cifra que va aumento en la
actualidad, pues la operacion permite un excelente mufion terminal. Los nuevos anclajes
protésicos y los mecanismos de la rodilla artificial han eliminado muchos de los
inconvenientes previos. Cuando esté perfectamente indicada, permite conservar superficies
grandes de carga (hueso trabecular), contar con un brazo de palanca importante controlado
por musculos fuertes, y la protesis colocada se torna estable. Sin embargo, tiene el
inconveniente de ser poco estética, puesto que la rodilla protésica resultaquedar a una altura
distal con respecto al miembro colateral. Respecto a la adaptacion de la marcha, la velocidad
obtenidaconellaes semejante a lalograda con laamputacién transtibial, y el gasto energético
es discretamente mayor. Su longitud proporciona un buen soporte y equilibrio en posicion
sedente (Dominguez Carrillo, 2016).

Amputacion transfemoral

Ocupan el segundo lugar en frecuencia, representan 31 a 33% del total de
amputaciones, y se clasifican en transfemoral corta, media y larga, y supracondileas,
dependiendo de la altura de amputacion (Figura 8). Es muy importante que el mufién sea
suficientemente largo para contar con un brazo de palanca fuerte que controle la protesis,
aungue recomendablementeno en exceso ya que se debe tomar en cuenta que la articulacion

de rodilla protésica suele medir 9 a 10 cm y se es recomendable seccionar el hueso a esta
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distancia para dejar sitio para ella (Dominguez Carrillo, 2016). Para facilitar el alojamiento
protésico el cirujano debe tratar de evitar una terminacion puntiaguda del mufién, de cubrir
adecuadamente el segmento dseo restante con colgajos musculares y de situar la cicatriz lejos
de las zonas de mayor presion (Carretero Jacinto, 2016). En caso de que el mufién sea
demasiado corto, por arribadel primer tercio de longitud del fémur, el Dr. Valentino (2020),
sostiene que es preferible indicar la desarticulacion de cadera ya que es muy dificil la

adaptacion protésica.

Figura 8. Subclasificacion de amputacion transfemoraldependiendo la alturade corte. Tomadade (Mittal, 2017).

En cuanto a la marcha y gasto energético, en circunstancias ideales la velocidad de
marcha se reduce a 40 m/min, y el consumo de energia resulta elevarse hasta un 65% mayor
que el requerido por una personano.amputada. En personas que no logran manejar y controlar
laarticulacion de rodillaes conveniente bloguearla durante lamarcha (impidiendo la flexidn)

y utilizar solo laarticulacidn protésicasin bloqueo para sentarse (Dominguez Carrillo, 2016).
Amputacién de Syme (tobillo)

La amputacién de Syme representa de 2.6 a 3% del total de amputaciones y es
béasicamente una desarticulacion a nivel del tobillo con la reseccion de los maléolos tanto
interno como externoy la preservacion de la almohadilladel talon, con la finalidad de tener
un mufidn terminal de carga, ademas de proporcionar el espacio suficiente para el mecanismo
seudoarticular del tobillo en la colocacion del pie protésico. Durante lamarcha la amputacion
del tobillo es tolerada mucho mejor que laseccidn a nivel transtibial, y el consumo energético

es similar al del sujeto no amputado (Dominguez Carrillo, 2016).
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Amputaciones parciales del pie

En todas las técnicas de amputacion de pie se busca conservar la mayor parte de la
planta del pie para aprovechar su capacidad de carga, propiocepcién y para mantener un
mejor equilibrio del tobillo, de ese modo el paciente puede dar algunos pasos sin protesis con
facilidad. En casos donde el corte afecta el equilibrio del tobillo se acomodaraun cambrillon
de acero al calzado para poder extender la palanca del pie y evitar la deformacion del zapato.
Si la amputacion es a la altura de los dedos, no se necesitara protesis, unicamente se
recomienda el relleno blando del calzado para evitar la deformacion (Dominguez Carrillo,
2016).

Amputaciones de la caderay la pelvis

La desarticulacion de la cadera y las distintas formas de hemipelvectomia son
utilizadas principalmente parael tratamiento de tumores malignos. La recuperacion protésica
en este tipo de amputaciones representa un reto mas grande que cualquiera de las otras
amputaciones de miembro pélvico. Y aunque existen protesis especificamente disefiadas
paraeste tipo de amputaciones son pocos los pacientes que tienen una rehabilitacidn protésica
exitosa por lo complicado que es crearun sistemade fijaciony la poca seguridad en el apoyo

del peso corporal que se consigue en estos sistemas (Dominguez Carrillo, 2016).

2.3.5 Tratamiento de amputacion

Al indicarse una amputacion, ademas del tratamiento protésico, también debe existir
un tratamiento preoperatorio e incluso un tratamiento preprotésico. Los preoperatorios
constan de.apoyo psicolégico, tratamiento de patologias base (diabetes mellitus, hipertension
arterial, etc.) y ejercicios generales para corregir contracturas, fortalecer el tronco, miembros
superiores, miembro sano y para aumentar la movilidad articular y fuerza en el miembro que
Se Va-a amputar; ejercicios respiratorios para mejorar dindmica respiratoriay evitar futuras
complicaciones, todo esto con el fin de apoyar al paciente con el impacto psicoldgico y
fisiolégico que una amputacion generard. Una vez efectuada la amputacion es necesario
llevar a cabo con un tratamiento preprotésico, en el cual se incluyen cuidados (vendaje e
higiene del mufién) y ejercicios especificos con la finalidad primordial de tener una

cicatrizacion adecuada, evitar contracturas, recuperar fuerza muscular en el tronco y
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miembros, controlar el dolory preservar la movilidad. Generalmente entre las4 y 6 semanas
después de la intervencion quirlrgica se coloca al paciente una prétesis provisional para
realizar un entrenamiento introductorio al tratamiento protésico, aunque también el medico
puede indicar una prétesis inmediata o a las 24 horas de la amputacién para acelerar dicho
entrenamiento. Una vez cumplidos los objetivos deseados con las protesis provisionales se
colocara una prétesis definitiva con la cual se iran incorporando nuevos movimientos y
actividades mas complejas hasta alcanzar su reincorporacion social y/o laboral (Universidad

Tecnoldgica de Pereira, 2013).
2.3.6 Niveles de movilidad

Todos y cada uno de los individuos que sufren una 0 mas-amputaciones tienen sus
propias singularidades, desde sus caracteristicas antropométricas y sus capacidades fisicas
hasta las causas por las cuales fueron amputados. Con el objetivo de normalizar todas estas
peculiaridades individuales en el tratamiento protésico, se tienen sistemas que clasificana
los pacientes por su grado de movilidad, de esta manera los protesistas pueden determinar las
caracteristicas de funcionalidad que deben tener las componentes de las prétesis. El sistema
de clasificacion universal para protesis.de miembro inferior es el de la escala Medicare
Functional Classification Level (niveles K), donde se distinguen 5 niveles (Tabla 1) (Balk
EM, 2018):

Tabla 1. Lower limb extremity prosthesis.Medicare Functional Classification Levels (K levels). Tomada de (Balk EM,
2018).

Nivel | No tienela capacidad o el potencial para deambular o trasladarse de manerasegura con o
KO: sin ayuda y-unaprétesis no mejora su calidad de vida o movilidad.

Nivel | Tiene la capacidad o el potencial de usar unaprotesis para transferencias o deambular en

K1: superficies niveladas con unacadencia fija. Deambulador doméstico limitado e ilimitado.
Nivel Tiene la capacidad o el potencial de deambular y de atravesar barreras ambientales de
K- bajo nivel, como bordillos, escalones o superficies irregulares. Tipico del deambulador

limitado en espacios abiertos.

Tiene la capacidad o el potencial de deambular con cadencia variable. Tipico del

Nivel | deambulador en espacios abiertos que tiene la capacidad de atravesar la mayoria de las
K3: barreras ambientalesy puede tener unaactividad vocacional, terapéutica o de ejercicio
que exige la utilizacion de protesis mas alla que en la simple locomocién.
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Tiene la capacidad o el potencial para la deambulacion protésica que excede las
habilidades basicas de deambulacion, exhibiendo altos niveles de impacto, estrés o
energia. Tipico de las demandas protésicas del nifio, adulto activo o deportista.

Nivel
K4:

También existen otros sistemas de clasificacion muy similares a los niveles K, como
es el sistema de movilidad MOBIS de Ottobock, que se basa en un simbolo (se vera méas
adelante) que ayuda a escoger y combinar las componentes modulares de acuerdo con los
grados de movilidady el peso corporal del paciente. El simbolo esté dividido en dos partes,
la parte superior describe 4 grados de movilidad: 1. Usuarios en espacios internos, 2. Usuarios
con limitacionesen espacios exteriores, 3. Usuarios sin limitaciones en espacios exterioresy
4. Usuarios sin limitaciones en espacios exterioresy con exigencias especialmente elevadas;
la parte inferior define 4 clases de peso: 1. menor a 75kg, 2. menor a 100kg, 3. menor a 125kg
y 4. mayor a 125kg (Ottobock, 2014).
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CAPITULOIII.

3. Protesis de extremidad pélvica

Como ya se menciond, una protesis es un dispositivo externo usado basicamente para
remplazar de forma total o parcial un segmento de un miembro deficiente o ausente, ya sea
que se coloque dentro del cuerpo a través de procedimientos quirdrgicos, que se denominan
endoprotesis; o que sean externas, es decir, que se puedan retirar y se conocen como
exoprotesis (Galli & Pelozo, 2017, pag. 7). Estas son consideradas como aparatos ortopédicos
u ortesis, las cuales se definen como dispositivos de aplicacién externa que se utilizan para
modificar las caracteristicas estructurales y funcionales de los sistemas neuromuscular y
esquelético (Organizacion Mundial de la Salud, 2017, pag. vii). El presente trabajo se enfoca
especificamente en exoprotesis de extremidad pélvica cuyo principal objetivo es restablecer

la habilidad del amputado de soportar peso y caminarcon el miembro residual.

Las protesis son indicadas terapéuticamente para tres casos o en la mejor de las
circunstancias, en la combinacidn de los trescasos: para mejorar la aparienciaestética, para
apoyar psicoldégicamente al paciente y para ayudar a recuperar funcionalidad del miembro
afectado. Hablando en términos de funcionalidad, cabe destacar que el objetivo principal de
las protesis de extremidad pélvica es permitir que el paciente realice tareas de apoyo en
bipedestacion, estabilizaciondel centro de gravedad y lamarcha, lo que refiere ala capacidad
de soporte de cargay realizar movimientos robustos. A diferenciade las protesis de miembro
superior, donde se busca la incorporacion de movimientos meticulosos como la ejecucion de
la prensién y-la liberacion para el alcance y transporte de objetos (Grupo de innovacion
educativa: FISIOINNO, S/r).

3.1 Clasificacion de protesis de extremidad pélvica

Las proétesis de miembro inferior pueden clasificarse en dos tipos generales, los cuales

basicamente se diferencian por su funcionalidad y acabado estético (disefio).

- Protesis Endoesqueléticao Modular
Las protesis modulares de miembros inferiores fueron inventadas por la compafia

alemana Ottobock en 1969 y son el estandar actual de tecnologia ortopédica para usuarios de
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protesis, es decir, son el tipo de protesis que mas se usa en estos dias. Se caracterizan por sus
componentes desmontablesy facilmente reemplazables (Ottobock, S/r). Consta de una serie
de conectores que se encuentran en el encaje (socket), en la unidad de la rodillay las piezas
tobillo-pie, que se conectan respectivamente entre si a través de tubos con adaptadores en
ambos extremos. Los mecanismos articulares tienen una larga vida util y son muy silenciosos.
Con motivos estéticos se puede alojar la protesis en poliuretano con la forma y las
dimensiones de la extremidad sana y recubierto con una media elastica del color de la piel

del paciente (Grupo de innovacion educativa: FISIOINNO, S/r).

- Protesis Exoesquelética

También se les conoce como protesis convencionales o .de tipo crustaceo, son
comunmente construidas de madera o de plastico. Las paredes de la protesistienen la forma
de la extremidad sana y ademas soportan el peso del paciente, los elementos articulares
quedan a la vista y en conjunto forman una estructura solida. Son protesis mas robustas
(pesadas), pero han sido utilizadas exitosamente durante afios y aln puede ser indicada
cuando las necesidades del paciente o las condiciones geogréaficas contraindiquen el uso de
las modulares (Ottobock, S/r).

Figura 9. Protesis Transfemoral Exoesqueléticay Modular. Tomadas de (Wyss, 2012) & (Ottobock, 2015).
3.2'Prétesis segun el nivel de amputacién en extremidad pélvica
Los tipos de protesis de miembro inferior de basan en los diversos niveles de
amputacion previamente vistos, aunque es importante saber que toda protesis puede tener sus

especificacionesy variaciones de acuerdo a las singularidades fisicas de cada paciente, como

en mufdn, altura, peso, etc.; a sus necesidades y alcances economicos, donde podrian variar
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los sistemas de sujecion del socket, los materiales de las componentes y los sistemas

articulados con sus respectivos actuadores. Pero en términos generales los tipos son:

3.2.1 Protesis para amputacion parcial de pie

Las amputaciones del pie son muy variadas, de manera concreta existen prétesis como:

o Protesispara amputacion de dedos del pie, generalmente son para rellenar el espacio
vacio del zapato y de material flexible.

o Protesis para amputacion transmetatarsiana, plantillas que se realizan normalmente
con material flexible que aumenta la funcionalidad del pie.

o Protesis para la amputacion de Lisfranc, empleada en la amputacion a nivel
tarsometatarsiano del pie.

o Protesis para amputacion de Chopart, utilizada en casos de la articulacion a nivel

mediotarsianadel pie. (Serra Afio, S/r)

3.2.2 Protesis para amputacion syme o desarticulaciénde tobillo

Se utilizan para reemplazar el segmento del miembro inferior ausente a nivel de la
articulacion del tobillo. EI mufién en este tipo de amputaciones tiene forma bulbosa por lo
que las protesis tienen el inconveniente de que resultaran mas voluminosas en su parte distal.
En este tipo de protesis, el encaje abarca la pantorrillaen forma de espinilleray se realizade
plasticos laminados con resinas acrilicasy reforzadas con fibras de carbono. La parte terminal

consta de un pie protésico (Serra Ao, S/r).
3.2.3 Protesis transtibial

Como su.nombre lo dice, se utilizan para reemplazar la parte del miembro inferior
ausente a nivel transtibial (debajo de larodilla). El socket es el primer segmento, el cual aloja
en su interior al mufién y consta normalmente de dos partes, un encaje duro o externoy otro
blando que cumple con las funciones de amortiguacion de impactos y reduccion de fuerzas
de friccion y cizalladura (Serra Aid, S/r). Abarcar con maxima exactitud el mufidn es
importante para el éxito del tratamiento, esto se alcanza en la mayor parte de los casos con
un encaje de contacto que fije de forma adicional los céndilos y que logre la alineacion
biomecénica correcta. De igual manera los sistemas de fijacion en silicona (liner) con

bloqueo distal para el encaje amplian las posibilidades funcionales, asi como los
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recubrimientos de gel en poliuretanos, que se utilizan de manera predominante en mufiones

sensibles que presentan muchas cicatricesy con prominencias 6seas (Rojas, 2016).

El segundo segmento es un tubo o pilon que conecta el socket con el segmento distal
0 mecanismo protésico articular de tobillo-pie es el componente que proporcionael contacto
con el suelo. Hay distintos tipos:
- Pie no articulado, simula cierta flexion plantar del tobillo con el apoyo del talon
gracias a la deformacion del material viscoelastico;
- Pie articulado, permite cierto grado de flexion plantar del tobillo y se basan en una
serie de topes elasticos que limitan el movimientoarticular;
- Pie almacenador de energia, consiguen un mayor impulso en el despegue debido a la

acumulacion de energia durante la fase de apoyo (Serra Ao, S/r).

3.2.4 Protesis para desarticulacion de rodilla

Estas proétesis se utilizan cuando es imposible conservar el mufion de pantorrilla. Ante
las exigencias anatdmicasy las necesidades funcionales y estéticas, estas prétesis Unicamente
pueden ser modulares. A diferencia de las amputaciones transfemorales, los mufiones de
desarticulacion de rodilla pueden soportar la carga en su totalidad gracias a que los condilos
femorales trasladan el peso corporal al encaje de la protesis, y por ello no es necesario aplicar
un soporte 6seo. También, gracias a la forma de émbolo del mufion condileo se crea una
union ajustada con el socket y evita la rotacion. EIl borde superior de dicho socket llega hasta
2 0 3cm por debajo del periné y el extremo distal envuelve completamente el mufion con un
forro de paredes blandas fabricadas con espumatermopléstica PE, que se disefia siguiendo el
contorno anatémico del interior del encaje para compensar las anomalias del mufion, ademas
de que ayuda como sistema de suspension. De esa manera se facilitaal paciente la colocacion

de la protesis cuando esta sentado (Rojas, 2016).

La conservacion de los muasculos abductores en esta amputacion permite que el
mufion pueda mantener el equilibrio. Por lo mismo, la longitud del mufién se torna un
elemento favorable para usar la protesis sin dificultad. Estos factores, en comparacion con el
mufion femoral, constituyen una gran ventaja para el paciente geriatricoy también para los

que tienen actividad deportiva (Rojas, 2016). Aunque detras de todas las ventajas también se

43



pueden presentar ciertas problematicas, ya que estas prétesis cuentan con una articulacion de
rodilla que se encuentra entre el socket y el pilén que conecta al tobillo, esta rodilla queda
por debajo del eje articular del miembro sano, lo cual en primeras instancias genera

problemas estéticos e incluso puede dificultar la rehabilitacion de algunos pacientes.
3.2.5 Protesis transfemoral

Sirven para reemplazar la extremidad pélvica por arriba de la rodilla, pueden ser de
tipo modular o exoesqueléticas, aungue los adelantos tecnol6gicos destacan primordialmente
en las prétesis modulares, ademas son altamente recomendables para pacientes. geriatricos
porque ofrecen mayor seguridad y comodidad, los médulos de estas prétesis pueden ir dentro
de una funda estética de espuma con apariencianatural y personalizadaalaformade lapierna
contralateral. Aunque pacientes jovenes y deportistas con frecuencia rechazan el
recubrimiento estético, y se inclinan por el disefio funcional mas eficiente parael deporte que
practicaran. Se han conseguido resultados extraordinarios en el ambito deportivo con

modelos de protesis modificados y especiales (Rojas, 2016).

Las protesis transfemorales cuentan con las mismas componentes que una protesisde
desarticulacion de rodilla, aunque cuando el mufién es corto se utilizan conectores entre el
socket y la rodilla protésica para alargar el segmento femoral de tal manera que el eje de
rotacion articular quede cerca al del miembro sano. Para el tratamiento protésico primero se
elaborauna protesis de prueba y-se coloca una vez concluida la cicatrizacion. En la siguiente
fase se adapta la protesis de entrenamiento; durante este periodo el mufion termina de
conformarse y el técnico define la estructura y los componentes finales para la protesis
definitiva (Rojas, 2016).

Hay diferentes tipos de socket pero generalmente los disefios para las protesis
transfemorales cubren totalmente el largo del segmento femoral restante y se extienden hacia
la pelvis, para que la mayor parte del peso del paciente se concentre en los isquiones, dando
estabilidad medio-lateral durante el apoyo, impidiendo la rotacion durante la oscilacién y
liberando presion en el mufion, ya que la terminacion de este, a diferencia del mufidn de

desarticulacion derodilla, no es ideal para soportar altas cargas. Para ayudar a amortiguar las
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cargas y a la suspension (fijacion) se usan materiales termoplasticos flexibles dentro de las

paredes rigidas del socket y liners (Mediprax, 2020) (Molina Rueda, 2015).

En cuanto a las articulaciones artificiales de la rodillaen las protesis transfemorales,
es necesario generar una seguridad especial en la fase de apoyo y el control de la marchaen
la fase de impulso. Se usan generalmente desde un seguro hidraulico en la fase de apoyo
hasta la regulacion electronica para resistencias de movimiento, adaptadas con base en las
diferentes velocidades de lamarcha, hasta la posibilidad de descender una escalera alternando
los pasos. La eleccidn del socket, la articulacion de rodillay el pie protésico se rigen en el
perfil de cada paciente, la capacidad de carga del mufidn, los objetivos del tratamientoy a la
experiencia del protesista para seleccionar y adaptar protesis (Rojas, 2016). En el tema 2.5

se mencionaa detalle las caracteristicas de las partes que conforman estas protesis.

3.2.6 Protesis para desarticulacion de cadera

En los diversos niveles de amputacion en la zona de la cadera, como la
intertrocantérica, la desarticulacion de la cadera y la hemipelvectomia, es necesario el uso de
cestas pélvicas como método de encaje, las cuales se apoyan en las crestas iliacas, isquion 'y
masa glutea, aunque las condiciones de apoyo y encaje en las amputaciones parciales o totales
de pelvis son dificiles particularmente. De hecho, si se elimina gran parte 6sea que pudo
haberse usado como superficie de apoyo, a menudo es necesario cubrir la cavidad abdominal
e incluir las costillas inferiores en la cesta para compensar dicho apoyo. En estas
amputaciones se usan casi de maneraexclusiva prétesis modulares, solo en algunos casos se

utilizan disefios exoesqueléticos (Rojas, 2016).

Las protesis de cadera cuentan con una articulaciénen la cadera que se integraen el
encaje (cesta pélvica) y se sitta por delante de la ubicacion anatomica original para que el
peso del cuerpo recaiga detras del eje de movimiento de la cadera, evitando que no se flexione
posteriormente y se extienda. En cuanto a la articulacién de rodilla, la mas comunmente
usada en desarticulacion de cadera es de tipo monocéntrica libre con freno o con freno en la
carga (Molina Rueda, 2015).
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Figura 10. Protesis modulares de extremidad pélvica transtibial, desarticulacion de rodilla, transfemoral y de.cadera.
Tomada de (Orthoremedy Private Limited, 2014).

3.3 Protesis transfemoral y sus médulos

Ya se vieron a grandes rasgos los diferentes tipos de protesis de extremidad pélvicay
entre ellas la transfemoral, pero al ser la protesis que se desarrollaa lo largo del presente
trabajo es importante describir detenidamente los médulos. y la variedad de disefios que

existen para conformar una protesis.

La rehabilitacion del usuario, su movilidad, comodidad y satisfaccion estan
directamente asociados con un disefio protésico basado en los principios biomecénicos de
transferencia de carga desde el mufién hasta el piso, pasando por cada una de sus
componentes y tomando en cuenta las condiciones particulares de cada paciente como las
caracteristicas y la sensibilidad del mufién, la edad, la altura, el peso, entre otros (Carretero
Jacinto, 2016). El ajuste del socket, la seleccion apropiada del sistemade suspension, de los
sistemas articulados y los demas componentes, asi como de los materiales que comprenden

cada parte tendrén un papel importante en la rehabilitacion protésica del paciente.
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Figura 11. Médulos que componen una proétesis transfemoral. Tomada de (Carretero Jacinto, 2016).
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3.3.1 Socket y sistemas de suspension

El socket es la componente de la protesis que permite el ajuste entre el usuario y su
extremidad artificial, éste se encuentra en contacto directo con el mufidn y desempefia una
serie de funciones especificas como el alojamiento del mufidn, estabilizar el miembro
residual en los planos sagital y coronal, soportar el apoyo y transmision de las fuerzas
estaticas (peso corporal) y dinamicas (en la marcha) buscando comodidad con un contacto
total del miembro remanentey el socket mediante una distribucidn de presiones equilibrada,
establecer un control voluntario en los movimientos del miembro artificial, asegurar la
funcién apropiada de los musculos y por ultimo asegurar un buen anclaje de la prétesis
mediante un sistema de suspension, que son métodos que facilitanla colocacion de la
protesis, su sujecion y también su liberacion. Durante el uso de la protesis, estos sistemas
mantienen unido el socket al mufion fijando la protesis al cuerpo, evitando que se mueva y

manteniendo el fémur en la posicion adecuada (CarreteroJacinto, 2016).

Muchas ocasiones se usan interfases entremufion y socket, con el objetivo de reducir
la fricciony el cizallamiento asociados con la deambulacion en una protesis. Las interfases
pueden estar fijas revistiendo el interior del socket o removibles. Estas tltimas pueden ser
tan simples como un calcetin o tan-complejas como un liner de disefio personalizado. Los
liners son interfaces blandas fabricadas con una serie de polimeros y materiales que
incorporan una membrana de suspension hipobarica que ayudan a absorber los impactos y

son en si mismos un sistemade suspension (Molina Rueda, 2015).
Los sistemas de suspension transfemoral que mas se usan en la actualidad son:

- Sistemas de succidn: estos crean un vacio entre el mufion y el socket para mantenerlos
unidos, esto se consigue con una valvula de expulsion colocada distalmente en el
socket, que permite que salga el aire durante la carga sin posibilidad de entrada en
descarga (sistemas de vacio pasivos), 0 con una bomba de vacio que se coloca entre

el encaje y el pie protésico (sistemade vacio activo) (Carretero Jacinto, 2016).

47



Figura 12. A) Sistemas de suspension por succion pasiva. B) Succidn asistida por bomba. Tomadas de (Muller, 2016).

Pin/lanzadera (liner/carraca): se trata de una clavija lisa o dentada que se encuentra
en el extremo distal del liner. Al introducir totalmente el mufién en el socket, la clavija
se insertaen un mecanismo de bloqueo (carraca) incorporado en el socket. Un botén
accesible en el exterior del encaje libera el bloqueo (MolinaRueda, 2015). El doctor
Valentino (2020) recomienda el uso de este sistemaen amputacionescortas de huesos

largos que sean menores al primer tercio proximal del hueso.

Figura 13. Sistema Pin/lanzadera. Tomadas de (Ortopedia Nacional, 2020) & (Muller, 2016).

Cinturones: normalmente se usan de manera auxiliar a los otros sistemas de
suspension o de manera primaria cuando no se puede indicar otro sistema. Hay
diferentes ejemplares como el cinturén de silesiano, la suspension elastica y el
cinturon pélvico y de articulacion en la cadera, este Gltimo se usa para apoyar el

socket de mufones femorales extremadamente cortos.

Figura 14. Sistema de suspension con cinturdn silesiano (A) y elastico (B). Tomadas de (Muller, 2016).

Existen diferentes tipos de socket transfemorales y cada uno de éstos tiene sus

singularidades, pero en general buscan brindar comodidad al usuario distribuyendo las cargas

de manera convenientea lo largo de todo el mufion.

Socket convencional
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Este socket se encuentra sujeto a la zona de la cadera y tiene un disefio conico,
presentando como problema que la presion que ejerce el mufion resulta ser mayor sobre las
zonas 6seas Yy los grupos de musculos, la cual hace que no se ajuste y deje espacios entre el
mufion y el encaje, este espacio es una especie de piston, el cual hace necesariala ayuda de
un cinturén o articulacién mecénica de cadera, para tener una mejor sujecion de la protesis
con el resto del cuerpo. Como resultado de este problema, se da la pérdida de confianza en
la movilidad y estabilidad del paciente al desarrollar alguna actividad (Urango Giraldo,
2018).

Socket cuadrangular

Es un disefio subisquiatico que presenta contornos irregulares, esta formado por
cuatros lados en su interior presentado partes entrantes y salientes. Estas partes facilitan
sujetary presionar algunas areas del mufion, las entrantes sirven para presionar determinadas
areas de tejido blando con el fin de ayudar a soportar peso, mientras que las salientes evitan
presiones excesivas sobre los musculos de contraccion, tendones y puntos 6seos prominentes
(Urango Giraldo, 2018). La altura de las cuatro paredes que comprenden el socket son
diferentesy se nombran haciendo referenciaala morfologia humanaen la que esta compuesta
el mufion, Figural5. Este socket utiliza la tuberosidad isquiatica como principal punto de
apoyo y se indica en mufiones largos, firmesy regulares, asi como en sujetos mayores poco

activos. No es indicado en pacientes con contracturaen abduccion (Molina Rueda, 2015).

PARED
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Figura 15. Socket cuadrangular visto desdel plano coronal y plano transversal. Tomada de (Carretero Jacinto, 2016).

Socket de contacto total

El socket de contacto total es un encaje de tipo cuadrangular que presentamejoras en

la distribucion de los puntos de presion a través de toda el area del mufion hacia las paredes
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del socket, por lo que hay una mejor circulacion sanguinea del mufion, evitando la formacién
de edemas y problemas dermatoldgicos, esto a su vez estimula la propiocepcion del mufion
que se reflejaen un mejor control de la protesis (Urango Giraldo, 2018).

Figura 16. Socket de contacto total. Tomada de (Carretero Jacinto, 2016).

Socket de contencion isquiatica

Se caracteriza por alojar el isquion dentro del encaje en lugar de apoyarseen él y por
colocar el mufidn en aduccion. Se captura la anatomia de la pelvis para la estabilidad medio-
lateral (coronal) durante el apoyo y la estabilidad rotacional durante la oscilacion. El soporte
del peso se realiza principalmente en la parte media del isquion y la rama isquiatica. Para
realizar estos sockets se necesita experienciayaque es importante que exista un ajuste 6ptimo
al mufién y se prescribe en jovenes con mufion corto e irregular y volumen estable (Carretero
Jacinto, 2016) (Molina Rueda, 2015).

Figura 17. Saocket de contencion isquiatica. Notese que el borde medial no es horizontal, sino envuelve el isquion.
Tomada de (Muller, 2016).

Socket flexible

Consiste en un encaje hecho de termoplastico flexible, pero reforzado con un material
rigido (resina o fibra de carbono). Este encaje proporciona mayor comodidad y ayuda a las
posibles molestias en isquion y periné en la sedestacion (Molina Rueda, 2015). De igual
manera, se mantiene un contacto total con el mufién por lo que la suspension puede efectuarse
por succion. Si no se realiza bien puede provocar que fémur entre en abducciony desplazar

lateralmente del tronco (Carretero Jacinto, 2016).
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Figura 18. Socket flexible con marco rigido. Tomada de (Ottobock, 2015).

3.3.2 Rodilla protésica

Es probablemente el componente mas complejo en una protesis transfemoral, debido
a que busca simular la funcion de una rodilla anatomica, la cual tiene movimientos en
diferentes ejes, permite el equilibrio, brinda soporte en la bipedestacion, etc. Para lograr esto
la rodilla protésica debe permitiry naturalizar lo méas posible la marcha. Debe proporcionar
estabilidad durante bipedestacion estaticay en la fase de apoyo de la marcha, control durante
la fase de oscilacion o balanceo, ayudar a la absorcion de impactos y permitir una comoda

posicion sedente (Carretero Jacinto, 2016).

En términos generales la funcién de la rodilla protésica durante las etapas de la
marchaes: durante la flexion acorta la extremidad evitando que los “dedos” del pie protésico
toquen el suelo, luego, cuando la cadera se mueve hacia adelante, genera la extension para
después poder depositar todo el peso del cuerpo en larodilla, lo que proporciona estabilidad
durante la fase de apoyo pero a la vez movilidad controlada durante la fase de oscilacion
(Carretero Jacinto, 2016).

En la actualidad existen una gran variedad de rodillasen el mercado y su eleccion es
una decisionimportante que repercutird en la rehabilitaciony las caracteristicas de lamarcha
del amputado. Esencialmente, esta decision clinica se fundamenta en tres aspectos: el
primero, es la capacidad del paciente para controlar la estabilidad de la rodilla en posicion
inicial (estatica). Si el individuo tiene un control voluntario limitado, la unidad de rodilla
debe tener estabilidad inherente, ya sea mediante conexiones mecanicas, mecanismos de
frenado o control de amortiguacion hidraulica; el segundo, es la habilidad para controlar la
flexion de rodilla en los periodos de apoyo y oscilacion, recientemente la incorporacion de

sensores y microprocesadores ha demostrado una mayor capacidad para permitir un mejor
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control en la deambulacion, y ademéas con una menor dedicacion cognitiva, pero reflejan
costos imposibles de pagar para la mayoria de los amputados mexicanos; y la tercera es la
capacidad de la rodilla para pasar de la fase de apoyo a la de balanceo a distintas velocidades
y en contextos/ambientes diferentes. La metodologia paraelegir la tecnologia varia segun las
capacidades fisioldgicas del paciente (grados de movilidad), laformaen laque se va arealizar
la transicidénde la carga estable en la fase de apoyo a un movimiento menos restringido que
permitira la flexion para la fase de balanceo y el alcance economico del paciente (Muller,
2016) (MolinaRueda, 2015). A continuacion, se mencionan los tipos de rodillade acuerdo a
los ejes de rotaciény a los tipos de control de movimientos.

Por ejes de rotacién:

Rodillas monocéntricas: usan el mecanismo de una bisagrasimple, el eje de la rodilla
permanece en el mismo lugar en relacién con el resto de elementos protésicos durante la
flexo-extension, generalmente con tienen friccion ajustable para la amortiguacion de la fase
de oscilacion. Son ligeras, duraderas, relativamente baratas y usualmente cuentan con
seguros manuales (Molina Rueda, 2015). Se prescriben en nifios ya que por su crecimiento

deben cambiar de protesis cada 12 meses (Castro Valladares, 2012).

Figura 19. Single Axis Friction Knee (S.A.F.K) de Hosmer. Tomada de (Eastern Cranial Affiliates, 2017).

Rodillas policéntricas: tienen multiples centros de rotacion durante la marcha, este se
mueve de atras hacia adelante segun la rodilla pasa de extension a flexion, lo que imita el
mecanismo fisiologico de unarodillaanatomica (Molina Rueda, 2015). Estos disefios ofrecen
mayor estabilidad en la fase inicial de apoyo y la capacidad de flexionarse bajo carga, justo
antes de la fase de oscilacion. Su uso es favorable para individuos activos con amputaciones

transfemorales largas o con desarticulacion de rodilla (Eastern Cranial Affiliates, 2017).
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Parfil de paclente:
MNivel de amputacidn: Transfernoral y desarticulaciin de rodilla
Niveles de impacio; Moderado a alto

Peso miximo del paciente: | 100kg (2201bs)

Figura 20. La TOTAL KNEE® 2000 de Ossur es una rodilla policéntrica. Tomadas de (TOTAL KNEE® 2000, 2020).

Por sistemas de estabilidad y control de movimiento:

Rodillas con bloqueo manual: proporciona una marcha con la rodilla blogueada
(rigida) y el paciente sueltael mecanismo de bloqueo para la sedestacion: Son més ligerasy
seguras, pero son poco fisiologicas. Es una rodilla de ultimo recurso, la usan pacientes con
mucha inestabilidad, extremidad residual muy corta, poca fuerza en la cadera y que les es
imposible controlar la rodilla (Molina Rueda, 2015).

o

[
(Y

Figura 21. La rodilla 3R33 de Ottobock es una rodilla monocéntricas con bloqueo. A la derecha, se encuentra el simbolo
del sistema de movilidad MOBIS. Tomadas de (Ottobock, 2019).

Rodillas mecénicas o de control por friccion: conservan la capacidad de flexion y
extension de la rodilla durante la marcha. La friccion es ajustable y controla la extension de
larodillaen el periodo de oscilacion. Tambiénimpide la flexion durante el periodo de apoyo
mediante un mecanismo de blogueo (Molina Rueda, 2015).Estos dispositivos se bloquean al
aplicar peso durante la fase de apoyo y se flexionan hasta que la persona desplaza el peso o
su centro de gravedad por delante del eje de larodilla protésica. Esta habilidad debe trabajarse
durante el proceso de rehabilitacion y reentrenamiento de la marcha. Son mecanismos muy
establesy,amenudo, se prescriben para una primera protesis, para personas mayores o menos
activas (Eastern Cranial Affiliates, 2017).
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Figura 22. La 3R49 de Ottobock es una rodilla mecanica monocéntrica con frenado por postura, recomendada para
grado de movilidad 1y 2 y un peso maximo de 100kg. Tomadas de (Ottobock, 2020).

Rodillas de control por fluidos (Hidraulicas/Neumaticas): estas rodillas incorporan un
piston con una camara en forma de cilindro que contiene fluidos, ya sea gases, como aire 0
liquidos/aceites, como silicona, se aplica resistencia en la flexién y en la extension de la
rodilla. Estaresistenciaes capaz de graduarse y, por tanto, adaptarse a diferentes velocidades
de marcha, lo que supone una grande ventaja frente a las rodillas mecénicas (Molina Rueda,
2015). Las rodillas con pistones neumaticos son usadas principalmente para una cadenciaen
la marcha constante, mientras que las unidades de ‘control hidraulico se compensan
automaticamente al aumentar o disminuir la cadencia gracias a las propiedades del cilindro
Ileno de liquido, se utilizan para una variacion de cadencias desde moderadas a més altasy
permiten una funcionalidad muy cercana a la articulacion anatémica (Eastern Cranial
Affiliates, 2017). Sin embargo, los sistemas hidraulicos son mas pesados, necesitan mayor
mantenimientoy tienen un costo mas elevado que los sistemas neumaticos (Leonardo Girard,

2008). Pacientes con niveles altos de actividad usan usualmente este tipo de sistemas.
t"

3R80*

[
Figura 23. Rodilla modular 3R80 con pistdn hidraulico. Tomada de (Ottobock, 2020).

Rodillas de control electronico o mioeléctrico: se caracterizan por incorporar un
microcontrolador, software, sensores, bateria y un sistema hidraulico o neumatico. Los
sensores monitorean y detectan cambios en el entorno, como caminar en una superficie
irregular, subiry bajar pendientes o las variaciones de velocidad en la marcha. Basado en esa

retroalimentacion, se ajusta la resistenciadel piston a la flexion y extension de la rodilla para
adaptarse a la velocidady la condicién del terreno. Estos mecanismos mejoran la estabilidad
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y la seguridad del usuario, inclusive reincorpora la marcha con menos entrenamiento

postoperatorio. (Eastern Cranial Affiliates, 2017).

Maobility grade 2.3, 4
g Max. body weight 150 kg (330 lbs)

Figura 24. Rodilla inteligente Genium® de Ottobock. Tomada de (Ottobock, 2020).

Las unidades de rodilla controladas mecanicamente suelen depender de una
transferencia de carga o del angulo mecanico de la rodilla para iniciar la transicion. Por el
contrario, las unidades de rodilla controladas por microprocesador utilizan algoritmos
basados en sensores de carga, acelerometros, giroscopiosy &ngulos articulares, permitiendo
al usuario abordar con confianza los cambios en el entorno, como caminar por pendientes o
rampas, movimientos en espacios confinados, descender o ascender escaleras y caminar hacia
atras. En estos escenarios las rodillas controladas mecanicamente a menudo no brindan un
apoyo constante y requieren que el usuario de la prétesis sea consciente de los cambios
ambientales (Muller, 2016). EI gran inconveniente con las protesis mioeléctricases su costo
excesivamente levado; limitando su uso a personas con altas posibilidades econdmicas
(Castro Valladares, 2012), por lo que las soluciones mecéanicas son las més utilizadas, sobre

todo en paises subdesarrollados, como México.

3.3.3 Pie protésico

El pie es.criticoen las protesis por arribay por debajo de la rodilla. Es la componente
que tiene contacto directo con el piso, recibe las cargas en el apoyo y las distribuye a los
demas componentes, en esencia debe proporcionar una superficie plantar estable en la
bipedestacion, amortiguar los impactos del talon durante el inicio de la fase de apoyo,
reemplaza la funcion muscular perdida con el impulso previo a la oscilacion, replica la
articulacion del tobillo y restaura fines cosméticos (Molina Rueda, 2015). Actualmente,
existe una gran variedad de pies protésicos que se adaptan a las diferentes necesidades de los
pacientes, su nivel de actividad es generalmente lo que define la eleccion del adecuado. Los

pies protésicos mas utilizados son:
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Pie SACH (Solid Ankle Cushion Heel): es un ejemplar ligero, simple (sin partes
moviles), baratoy segin Perez (2015), “permite una marcha bastante regular”. Por lo general,

indicado para sujetos mayores con bajos niveles de actividad fisica (Molina Rueda, 2015).

=

Figura 25. Pie SACH y las partes que lo conforman. Tomadas de (Ottobock, 2019).

Pie articulado uniaxial: estd compuesto por un eje de rotacion que permite la flexion
plantary la dorsiflexiondel tobillo. Cuentan con 2 amortiguadores, uno en la parte posterior
(talon) y el otro en la anterior (empeine) que ayudan a flexionar e impulsar el pie durante la
marcha (Perez, 2015). El grado de movimientoy la resistencia se pueden ajustar para una
cémoda marcha del paciente. El pie uniaxial es especialmente Gtil cuando se desea la
estabilidad de la rodilla durante la respuesta a la carga. Se indica en sujetos mayores que

realizan actividad moderada (Molina Rueda, 2015).
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Figura 26. Pie de un eje para pacientes con actividad moderada y limite de peso de 115kg. Tomadade (OrtoPed, 2020).

Pie multiaxial: tiene la capacidad de amortiguar y adaptarse a cualquier tipo de terreno
gracias a la incorporacion de distintos ejes que permiten movimiento sobre los planos sagital,
coronal y-transversal. Se prescribe solo en pacientes con mucho control y al igual que los

anteriores se insertan en un recubrimiento cosmético (Molina Rueda, 2015).

Figura 27. Pie multiaxial Trustep® por College Park. Tomada de (College Park Industries, 2020).
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Pie de almacenamiento de energia o de respuesta dinamica: tanto pie como tobillo
estan compuestos por una placa muy resistente y capaz de deformarse. Esta actia como un
resorte, se comprime a medida que se aplica peso y lo impulsa hacia adelante durante el
trayecto plantar del pie, devolviendo energia en cada paso al soltar el resorte. Hay una gran
variedad de pies de respuesta dindmica, dependiendo el disefio y sus caracteristicas pueden
ser indicados para pacientes mayores o jovenes con nivel de actividad moderada a elevada
(Ottobock, 2020).

%

max. 125 kg

Up 1o 276 loa/135 kg

Figura 28. Pie dinamico 1C30 Trias, para grado de movilidad 2 y 3, y pie 1C60 Triton, para grado 4. Tomadas de
(Ottobock, 2017) & (Ottobock, 2017).

Pie biodnico: estos se definen como dispositivosmecanicos con microprocesadores
que detectan los cambios al contacto con ‘el ‘terreno, permitiendo una estabilizacion y
adaptacion inteligente del complejo tobillo-pie. Algunos también proporcionan un empuje
activo a través de actuadores hidraulicos o eléctricos para proporcionar una cinematica
natural del tobillo. EI primer pie bionico se introdujo al mercado en el 2010 (Proprio Foot®,
Ossur), a la fecha otras marcas como Fillauer y Endolite también cuentan con pies bionicos.
Se pueden prescribir para mayores 'y jovenes casi con cualquier grado de movilidad ya que
son adaptables a diferentes marchas, su uso radica principalmente en la capacidad econémica
(Cherelle, Mathijssen, Wang, Vanderborght, & Lefeber, 2014).

Figura 29. Proprio Foot® marca Ossur. Tomadade (Ossur, 2020).

Al seleccionar un pie protésico para un individuo con una amputacion transfemoral,

la preocupacién inicial es la influencia del pie en el momento de flexion de la rodillaen la
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posicion inicial. Si el individuo tiene un control voluntario limitado, el pie protésico debe
reducir el momento de flexién de la rodilla. Esto se puede lograr con un componente de talon
blando en el propio pie protésico o alterando la alineacion del pie con respecto al encaje. La
siguiente preocupacion es la transicion de la fase de apoyo a la fase de balanceo, donde el pie
generalmente deberia mejorar la estabilidad de la postura tardia para permitir al usuario dar
un paso adecuado con la extremidad contralateral. La longitud, rigidez y disefio del pie, junto

con las alternancias en la alineacion, afectaran la estabilidad en esta ultima fase de ‘apoyo.
3.3.4 Componentes adicionales

Podria decirse que el socket, la rodillay el pie protésico son las componentes mas
importantes de una protesis transfemoral, pero estos no podrian estar unidos entre si sin los
adaptadores o conexiones adecuados, éstos permiten que una protesis sea modular y que las
partes que la conforman puedan ser removidas con facilidad para reemplazarlas o darles
mantenimiento. Ademas, las conexiones junto con el pilén o tubo permiten otorgar la
longitud adecuada de la extremidad artificial y replican la funcion de los huesos del cuerpo
humano. Estas componentes se fabrican normalmente de titanio, acero inoxidable o aluminio,

dependiendo de su funciény el peso del paciente (le Roux & Laubscher, 2019).

A grandes rasgos existen los adaptadores piramidales macho y los adaptadores
piramidales hembra (receptores). Se colocan en la parte distal del socket, en ambos extremos
de la rodilla, en los extremos del pilony en el pie protésico, estos permiten que el protesista
alinee la protesis para imitar el alineamiento de una extremidad bioldgica (le Roux &
Laubscher, 2019). Hay una gran cantidad de disefios de adaptadores en el mercado que varian
dependiendo de las necesidades del paciente, en ocasiones incluso deben personalizarse. Los
adaptadores varian por los materiales que se usan, en la forma que se sujetan, en el angulo o
posicion-que requiere la proétesis del paciente y en las distancias, por ejemplo, existen
adaptadores con doble terminacién, ya sea macho-macho, hembra-hembra o hembra-macho,
algunos con desplazamientos o angulaciones entre terminaciény terminacion (adaptadores

de cambio), en la Figura 30 se muestran algunos ejemplos.
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Figura 30. Ejemplo de adaptadores hembray macho, adaptadores dobles y adaptadores de cambio. Tomadas de (Ossur
South-Africa, 2020).
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CAPITULOIV.

4. Marco teorico

En este capitulo se mencionan los planos anatémicos que sirven como referencia para
describir los movimientos del cuerpo humano, la anatomia general de las articulaciones
perdidas en una amputacion transfemoral y su biomecanica, asi como la biomecanica de la
marcha. También se describen detalladamente diferentes mecanismos protésicos de socket,
rodillay pie, a fin de analizar su funcionalidad y determinar los tipos de mecanismos de

convenienciapara el desarrollo de la protesis transfemoral del presente trabajo.

4.1 Anatomiay biomecanica de la rodilla

El cuerpo humano se describe anatdmicamente a partir de 3 planos, el plano coronal
(frontal), sagital y transversal, los cuales también ayudan a comprender los movimientos de

las extremidades.

. Plano Sagital
E Plano Transversal
[ Plano Coronal

Figura 31. Planos anatémicos. Tomada de (Hernandez Stengele, 2008).

La rodillaes la articulacion mas grande y la que presenta los més altos esfuerzos en
el cuerpo humano, es una articulacion compuesta formada por la accién combinada del
fémur, tibia, rétula y dos discos fibrocartilaginosos (meniscos). En la rodilla se unen dos
articulaciones, laarticulacion entre los condilos del fémury la tibia, y la articulacion entre el
fémury la rotula, la cual se desliza hacia abajo, debido a la presenciade grandes fuerzas en
el movimiento relativo entre la rotula y el fémur. Los dos meniscos adaptan las superficies
de laarticulaciondel fémur y la tibia entre si e incrementan la superficie para la transmision

de fuerza (Castro Valladares, 2012). La rodillaes una articulacién susceptible a lesion puesto
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que se sitla entre los brazos de palanca mas largos del cuerpo, es un elemento que esta

sometido a fuerzas y momentos elevados (Ocafia Valenzuela, 2018).

Los movimientos producidos por la musculatura de la articulacion de la rodilla son
guiados (y restringidos) por dos tipos de ligamentos, los ligamentos colaterales mediales y
laterales, y los ligamentos cruzados anterior y posterior. Los ligamentos colaterales
estabilizan principalmente la pierna extendida, los ligamentos cruzados estabilizan durante
la fase de flexidnde la articulacion. Debido a la curvaturairregular de los condilos femorales,
los ligamentos colaterales estan totalmente tensos durante la extension de la articulacion de
rodilla y se relajan durante la flexion. Con la rodilla flexionada, los ligamentos cruzados
limitan la rotacion interna o externa de la pierna y el desplazamiento antero-posterior de la

tibia con respecto al fémur (Castro Valladares, 2012).

La rodilla es capaz de moverse en los tres planos; plano sagital (flexo-extension),
plano coronal (abduccion-aduccion) y plano transversal (rotacion medial y lateral); graciasa
las fuerzas que producen muchos musculos, pero un grupo muscular predomina en cada
momento en particular, generando una fuerza tan grande que sirve para representar la
mayoria de la fuerza muscular que actta sobre la rodilla. Aunque ocurra movimientoen los
tres planos, basta con el movimientoen el plano sagital para practicamente representar todo
el movimiento de la articulacién (Ocafia Valenzuela, 2018). Los mdsculos agonistas
involucrados en la flexion de la rodilla son los biceps femorales, insertados dentro de la
cabeza del perone, y enla extension los cuadriceps femorales, que estan insertados en el

ligamento rotuliano en la tuberosidad de la tibia (Castro Valladares, 2012).

Los analisis biomecanicos basicos de rodilla pueden limitarse al movimiento articular
en el plano sagital, ya que a diferencia de los otros planos en este el rango de movimiento es
mucho mayor, puede ir desde los 0° en la extension hasta los 140° en total flexién (Castro
Valladares, 2012). También se pueden lograr hasta -10° en hiperextension. En el plano
transverso la rotacion de la rodillaes casi nula con la rodilla extendida, si esta se flexiona a
90° la rotacion externa puede llegar de 0° a 45° y la rotacion interna de 0° a 30°
aproximadamente, pero el rango de rotacion disminuye al flexionar més la rodilla porque los

tejidos blandos lo limitan. De similar manera, la extension de la rodilla impide casi todo el
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movimiento en el plano coronal, el rango de abduccion y aduccién pasiva ocurre con la
rodilla flexionada alrededor de los 30°, pero solo se alcanzan unos pocos grados (Ocafa
Valenzuela, 2018).

Durante la flexion, la rodilla no se comporta como una simple bisagra, el fémur
ejecuta un movimiento combinado de deslizamientoy rodadura sobre la superficie articular
de la tibia, variando su punto de contacto hacia adelante a medida que la articulacion se
extiende y retrocede a medida que se flexiona (Figura 32). Esto significaque el eje 0 centro
de rotacion no es fijo, sino que cambia con el &ngulo de flexion o extensién, dando lugar al
concepto centro instantaneo de rotacion (CIR), punto en el que la velocidad angular es igual
a 0, para un determinado movimiento. Este movimiento se rige por la actuacioénen conjunto
de los ligamentos cruzados anterior (LCA) y posterior (LCP), a lo que los ingenieros le
llaman un “mecanismo de cuatro barras” (Figura 32) (Ocafia Valenzuela, 2018). Si vamos
buscando el CIR en pequefios movimientos a lo largo de la flexion de la rodillay luego
unimos los puntos, obtendremos la curva poloide, que puede servirnos de guia para definir

este movimiento.

Figura 32.:Modelo esquematico de los ligamentos cruzados en la teoria de cuatro barras. LAC: Ligamento cruzado
anterior, LCP: Ligamento cruzado posterior, Cl: Centro instantaneo de rotacion. Tomada de (Felpeto Medina, 2013).

4.2 Anatomiay biomecanica del tobillo

El tobillo transfiere la carga de la extremidad inferior al pie e influye en la orientacion
del pie con el suelo, €ste esta compuesto por tres huesos que forman la mortaja del tobillo.

Este complejo articular se constituye por la articulacion tibioperonea-astragalina y las
articulaciones intertarsales formadas por el astrdgalo con el hueso calcaneo y escafoides
(Ocafia Valenzuela, 2018). En este trabajo nos enfocaremos en la articulacion tipo bisagra
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formada por la tibia y peroné con el astrdgalo, movimientos los cuales se describen en el
plano sagital y se conocen como flexion plantar y dorsiflexion, ya que son los movimientos

de tobillo primordiales en la marcha a lo largo de superficies planasy regulares.

Los musculos encargados de la dorsiflexion sonel tibial anterior, extensor propio del
primer dedo y el extensor comun de los dedos, que se encuentranen la en la parte anterior de
la seccidn inferior de la pierna (espinilla), se logra un rango de movimiento maximo de 30°.
En la flexion plantar el soleo y gastrocnemio son los principales muasculos que lo permiten,
estos se unen al hueso calcaneo por medio del tendon de Aquiles, los masculos peroneo
lateral largo y corto, ubicados en la parte lateral de la pantorrilla, colaboran-en la flexion

plantar donde se alcanza hasta 50° en el rango de movimiento (Hernandez Stengele, 2008).

Dorsiflexion

Plantarfloxion

50°
Figura 33. Dorsiflexion y flexion plantar del tobillo-humano. Modificada de (Hernandez Stengele, 2008).

4.3 Biomecanica de la marcha

La marcha humana es un proceso que depende de una serie de movimientos angulares
coordinados y controlados, ocurriendo simultaneamente en varias articulaciones de la
extremidad inferior, donde el cuerpo avanza siguiendo una linea de progresion deseada
ocurriendo una trayectoria de movimiento suave para su centro de gravedad y al mismo
tiempo se mantiene una postura estable para soportar el peso. La funcion de la marcha es un
proceso Unico en cada persona. Sin embargo, pese al caracter individual de este proceso, las
semejanzas entre sujetos distintos son tales que puede hablarse de un patrén caracteristico de
marcha humana normal, patron que varia con la edad, sexo y complexidn, asi como con las
diferentes circunstancias extrinsecas como el tipo de terreno, la velocidad, la pendientey las

patologias de los miembros inferiores (Castro Valladares, 2012) (Ocafia Valenzuela, 2018).

El estudio y analisis de la marchade un individuo permite evaluar si los movimientos
articulares son normales o para diagnosticar patologias en el aparato locomotory el sistema
nervioso central. Ademas, es la base del tratamiento sistematico y del manejo rehabilitador
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de la marcha patoldgica. En ingenieria Biomédica, la marcha es utilizada para disefio de
dispositivos de rehabilitacion como son: protesis, ortesis y exoesqueletos (Camino Gonzélez,
2017).

4.3.1 Fases del ciclo de la marcha normal

El ciclo de la marchabipeda, propia de nuestraespecie, comienza cuando un pie hace
contacto con el suelo y termina con el siguiente contacto del mismo pie, a la distanciaentre
estos dos puntos de contacto con el suelo se le Ilamapaso completo. Durante el ciclo normal
de la marcha, aproximadamente el 60% del tiempo corresponde a la fase de apoyo y el 40%
a la oscilacion. Sin embargo, esto varia con la velocidad de la caminata, la fase de oscilacion
se vuelve proporcionalmente mas largay la fase de apoyo se acorta, a medida que aumenta
la velocidad. En la fase de oscilacion, la funcién de la rodilla es importante, ya que es
necesario garantizar el movimiento de flexion a extensiénque facilita latransicion del pie de
la flexion plantar a la dorsiflexion, evitando tropiezos y la caida posterior del usuario (Ocafia
Valenzuela, 2018).

En la Figura 34 se puede observar que la fase de apoyo inicia cuando el talén hace
contacto con la superficie del suelo y termina con el despegue de los dedos, cuando el pie
deja de estar en contacto con el suelo. Esta fase se divide en fase de apoyo sencillo, donde
una sola pierna esta en contacto con el suelo, y la fase de doble apoyo, donde ambos pies
estan en contacto simultaneo con la superficie y corresponde aproximadamente al 20% del
ciclo completo. La fase de oscilacién inicia con el despegue de los dedos y termina con el

contacto del talon con el suelo (Castro Valladares, 2012).
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Figura 34. Representacion de las fases del ciclo de la marcha. Tomada de (Camino Gonzalez, 2017).
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El contacto inicial del pie derecho ocurre mientras el izquierdo todavia esta en el suelo
y hay un periodo de doble apoyo entre el contacto inicial a la derecha y el despegue de la
izquierda. Durante la fase de balanceo en el lado izquierdo, solo el pie derecho esta en el
suelo, dando un periodo de soporte individual derecho, que finaliza con el contacto inicial
del pie izquierdo. Luego hay otro periodo de doble soporte, hasta que la punta del pie estaen
el lado derecho. El soporte individual izquierdo corresponde a la fase de oscilacion derecha

y el ciclo finaliza con el siguiente contacto inicial del pie derecho (Ocafia Valenzuela, 2018).

En la fase de apoyo, la coordinacion de movimientos en rodilla, cadera'y tobillo es
fundamental para mantener estable el cuerpo, y de esta forma, colocar el miembro inferior
en posicion de empuje para el siguiente paso. Entonces, la disfuncionalidad de alguna de las
tres articulaciones se refleja directamente en movimientos anormales de las articulaciones
restantes. En la fase de oscilacion, la rodillay la cadera sincronizan sus movimientos para

establecer la velocidad de marchay la longitud del paso (Camino Gonzélez, 2017).

Durante el ciclo de la marcha normal, la rodilla presenta movimientos en los tres
planos, en el transversal hay una rotacion promedio de 13.3°, esta inicia durante la extension
de la rodilla en la fase de apoyo y alcanza el valor maximo en la fase de oscilacién; en el
plano frontal la abduccidn y abducciéon promedioes de 11°; y en el plano sagital la rodillava
desde los 0° (extension completa) hasta los 65° (Camino Gonzélez, 2017). Asi como la
rodilla, el tobillo y la cadera también presentan movimientos en los planos transversal y
coronal durante la marcha, pero los movimientos de primordial importancia para la
realizacion de la protesis del presente trabajo son los que ocurren en el plano sagital, por lo

que se describiranmas a detalle a continuacion.
Cinematicade la cadera durante la marcha:

Durante el contacto del talon o el inicio del ciclo de la marcha la cadera se encuentra
flexionada aproximadamente 30°, al alcanzar el contacto completo del pie con el suelo la
flexion disminuye a 20°, a la mitad de la fase de apoyo la cadera se coloca en una posicion
neutra (0°) y posteriormente comienza a moverse hacia la hiperextensién, alcanzando un
valor maximo en el despegue del taldn de alrededor de 20°, al despegar los dedos del suelo

se acerca a posicion neutral y se dirige a la flexion progresiva durante el balanceo hasta
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alcanzar nuevamente los 30° para comenzar con el siguiente ciclo (Hernandez Stengele,
2008).

Cinematicade larodilla durante la marcha:

La rodillase encuentra en extension inmediatamente antes del contacto del talon y
comienza a flexionarse simultdneamente al contacto, una vez que se establece el contacto
total del pie, la rodillacuanta con una flexion aproximadade 20°, posteriormente comienza
a extenderse, a media fase de apoyo se tiene 10° de flexion, y justo antes de despegar el talon
se acerca a la extension completa (4° aprox.). Simultdneamente con el despegue la rodilla se
flexiona nuevamente, llegando a alrededor de 40° entre el despegue del talon y los dedos,
Ilega a una méximaflexion de entre 60° a 65° a la mitad de la fase de balanceo y después se
extiende completamente hasta el Gltimo instante del balanceo del ciclo (Hernandez Stengele,
2008).

Cinematicadel tobillo durante la marcha:

El tobillo se encuentra en posicion neutraal iniciar el ciclo de la marcha, al contacto
del talon se comienza a mover en direccion de flexion plantar, al contacto de toda la planta
del pie con el suelo la flexion plantarestaa 15° de la posicion neutral. A media fase de apoyo
el tobillo pasa rapidamente a aproximadamente 5° de dorsiflexiony antes de que el talén se
despegue del suelo este valor llegaalos 15°, posteriormente se mueve rapidamente en sentido
contrario hasta llegar a aproximadamente 20° de la flexion plantar justo antes de despegar
los dedos. Por tltimo, durante el balanceo el pie se mueve de la flexion plantar a su posicion
neutra que se mantiene durante toda esta fase ciclo (Hernandez Stengele, 2008).
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Figura 35. Estudio cinematico de las articulaciones en el plano sagital durante el ciclo de lamarcha. De autoria propia.
No basta con conocer los movimientosy los grados de angulacion que realizan las

articulaciones durante lamarcha para hacer una protesis transfemoral, también es importante

tomar en cuenta factores como la cadencia, el tiempo del ciclo, la longitud de zancada y la

velocidad, principalmente ala hora de dirigir una prétesisa un determinado paciente o grupo

de pacientes. Las variaciones en estas caracteristicas de la marcha ocurren principalmente de

acuerdo al sexo y la edad. En la tabla siguiente se muestran los rangos normales de cadencia

y tiempo de ciclo en ambos sexos y a diferentes edades.

Tabla 2. Rango aproximado de parametros demarcha normal a velocidad libre para sujetos de diferentes edades. Tomada
de (Ocafa Valenzuela, 2018).

18-4% ?8-138 0.87-1.22 1.06-1.58 0.94-1.66
Femenino 50-64 97-137 0.88-1.24 1.04-1.56 0.91-1.63
65-80 ?6-136 0.88-1.25 0.94-1.46 0.80-1.52
18-49 21-135 0.89-1.32 1.25-1.85 1.10-1.82
Masculino 50-64 82-126 0.95-1.46 1.22-1.82 0.96-1.68
65-80 81-125 0.96-1.48 1.11-1.71 0.81-1.61

La cadencia es la cantidad de pasos dados en un tiempo dado, las unidades usuales
son pasos por minuto. El tiempo del ciclo o tiempo de zancada, estimado en segundos, se
define como:

120

Ti de cicl =—
iempo de ciclo (s) adencia
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La longitud de la zancada es la distancia entre dos ubicaciones sucesivas del mismo
pie. Por Gltimo, la velocidad de la marcha es la distanciaen metros cubierta por el individuo
en un tiempo dado (Ocafia Valenzuela, 2018).

La prétesis de este trabajo va dirigida para paciente geriatrico por lo que es muy.
importante tener en cuenta los valores de los intervalos de la marchanormal en estas edades.
Claramente la marcha normal se ve afectada al usar una protesis, principalmente cuando el
paciente se encuentraen el periodo de adaptaciony de entrenamiento, ya que disminuye la
cadencia, lalongitud de zancaday lavelocidad, y aumentael tiempo de ciclo. Con la practica,
la rehabilitacion, el fortalecimiento del mufiény del cuerpo en general, el paciente podra en
algun momento alcanzar un ritmo de marcha muy similar al que tenia antes de la amputacion.
Para esto es importante que la protesis pueda adaptarse a las velocidades y necesidades del
paciente, en el caso de una protesis transfemoral la rodilla es la componente que se encarga
de otorgar la cadencia a la protesis, asi como de dar estabilidad en la fase de apoyo y permitir

un balanceo libre y controlado, para evitar tropiezos.

4.4 Mecanismos de las componentes de una protesis transfemoral

La teoria de mecanismos es una ciencia aplicada que sirve para comprender las
relaciones entre la geometriay los movimientos de las piezas de un mecanismo, y las fuerzas
que generan tales movimientos. Dentro de esta ciencia, se involucra un concepto de enorme
importancia, el disefio, que es el proceso de idear un patrén o método para lograr un proposito
dado. El disefio involucra establecer tamafios, formas, composiciones de los materialesy
disposiciones de las piezas de tal modo que el resultado desempefie las tareas descritas.
Requiere imaginacion, intuicion, creatividad, sentido comun y experiencia. El papel de la
ciencia dentro del proceso de disefio sirve para proveer las herramientas que utilizaran los

disefiadores para poner en practicasu arte (Ocafia Valenzuela, 2018).

El mecanismo se define como “combinacion de cuerpos resistentes conectados por
medio de articulaciones mdviles para formar una cadena cinematica cerrada con un eslabon

fijo, y cuyo proposito es transformar el movimiento” (Ocafia Valenzuela, 2018).

Anteriormente ya se describieron los diferentes sistemas y mecanismos que se utilizan

en socket, rodilla y tobillo para las prétesis transfemorales, en este apartado se describiran
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mas a detalle las caracteristicas de algunos de esos mecanismos para asegurar una correcta
eleccidn a la hora de disefiar una protesis para un paciente en especifico. La realizacion de
una protesis a nivel transfemoral queda sujeta a las condiciones fisioldgicasy biomecéanicas

del paciente, asi como a las condiciones mecanicas de la protesis.
Condiciones Fisioldgicas

Estas se basan principalmente en los datos del usuario, asi como en los datos

fisioldgicos del mufidn, entre los datos importantes tenemos (Carretero Jacinto, 2016):

Edad.
Sexo.

Nivel de amputacion.

Condicién psiquica en general.
Condicion muscular.

Condiciones fisicas corporales en

Complicaciones anexas de otros general.

Organos internos. - 'Observaciones del mufién.
- Complicaciones anexas del aparato - Técnica de amputacion.

locomotor. - Condiciones de la piel.
- Longitud del mufdn. - Condiciones de lacicatriz.
- Circulaciondel mufdn. - Resistencia.

- Consistenciade los tejidos.
Condiciones Biomecanicas

Estas condiciones se dan por la interrelacion entre la biologiay fisiologia del usuario
y las leyes de las fuerzas que actan sobre el cuerpo (estaticay dindmica). Dichas fuerzas se
transmiten de la protesis al suelo y del suelo al usuario, por lo que influyen sobre la
cinematica del usuario (Carretero Jacinto, 2016). Durante el proceso de disefio de una protesis
es importante tomar en cuenta condiciones tales como (Castro Valladares, 2012):

- El centro instantaneo de rotacién (CIR) entre el musloy la pierna inferior.

- Lalineade carga.

- El momento de freno o torque generado por la prétesis de rodilla.

- Los momentos que debe ejercer el amputado tanto para mantener estable la protesis

durante la fase de apoyo como para controlar su flexion en el balanceo.
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- Alineamiento geométrico. Posiciones relativas entre la cadera, la rodillay el tobillo.

- Caracteristicas funcionales de los mecanismos de larodilla, y el pie-tobillo
Condiciones Mecanicas

Refieren a todas las cargas (fuerzas y momentos) que actan sobre la protesis en las
distintas fases de la marcha o en su uso en general y que provocan una fuerza de tension, que
es la reaccion al interior de la pieza cuando se le aplica una carga. La tension siempre tiene
la misma magnitud que la carga aplicada, pero en sentido contrario. Las cargas de mayor

relevanciaen una protesis son (Carretero Jacinto, 2016):

- Fuerzade traccion (fase de balanceo).

- Fuerza de compresion: Carga vertical del paciente (apoyo medio).
- Momento de flexion.

- Fuerzade cizalladura.

- Momentos de rotacion (principalmenteenlas articulaciones).

- Momento de torsion (alrededor del eje vertical).

Los principales objetivos de la-construccion de la protesis de miembro inferior es
proporcionar y garantizar al usuario suficiente certeza, estabilidad, equilibrio y comodidad
durante la postura y durante la.caminata para minimizar el costo de energiay la asimetriade
la marcha (Ocafia Valenzuela, 2018). Por lo tanto, la medida en la que el amputado pueda
lograr una biomecéanica natural de la marcha depende de su correcto disefio y eleccion de los

materiales, asi como de una buena rehabilitacion e integracion del paciente a la protesis.

Los modulos que compondréan la prétesis del presente trabajo estaran dirigidos para
paciente geriatrico de 65 afios de edad, con amputacion transfemoral a causa de diabetes
mellitus y con nivel de movilidad K2, segun la escala Medicare Functional Classification
Level, o bien, que tiene el potencial de deambular limitadamente en espacios abiertos y la
capacidad de atravesar barreras ambientales de bajo nivel, como bordillos, escaleras o
superficies irregulares (Balk EM, 2018). Las medidas del paciente se veran més adelante,
pero cabe mencionar que el contexto del paciente a tratar en este trabajo es muy similar al

contexto de lamayoriade los amputados en México, de manera que componentes tan simples
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como los conectores, 0 complejos como la rodillay pie protésico, podran ser utilizados para

pacientes en situacién similar.

4.4.1 Socket protésico

El sistema protésico transfemoral debe equilibrar funcionalidad, comodidad y
apariencia tanto dindmicamente como estaticamente. Para esto se debe tener en cuenta el
gasto de energia, laimagen corporal, el nivel de control voluntario del usuario y el ajuste del
encaje protésico. Para determinar el disefio del socket y el grado de complejidaddel sistema
de suspension se debe de considerar que este componente debe estar en equilibrio estatico
con las fuerzas que se ejerzan cobre él, es decir un socket alineado correctamente con el resto
de la protesis, no debera presentar ningn momento de volteo, flexién, rotacion o torsién
durante la condicidn estatica (Carretero Jacinto, 2016). En cuanto a la condicion dindmica,
debera de mantener una fijacion solida entre el miembro residual y la prétesis, evitando que
tiendaa desprenderse en la fase de balanceo y durante el apoyo tampoco se deberan presentar
ninguno de los momentos mencionados en la condicion estatica, debera evitar que el mufion
titubee dentro del socket durante el transcurso de la fase y permitir una correcta distribucion

de cargas para asegurar su comodidad y funcionalidad.

Los tipos de socket y sistemas de fijacion pueden variar de acuerdo al paciente, las
caracteristicas del mufién y a su nivel de actividad. El socket, a diferencia de los otros
componentes modulares, debe fabricarse especificamente a lamedida del paciente. De hecho,
es una componente que se sustituye cuando el mufion cambia su morfologia con el paso del
tiempo, en cambio componentes como la rodillay el pie protésico pueden conservarse por
mucho tiempo e incluso ser indicados para diferentes pacientes con caracteristicas de

movilidad similares.

En la actualidad existen diferentes técnicas para la realizacion y adaptacion de
sockets, la mé&s comdn es utilizando yeso para moldear el mufién (molde negativo) y asi
obtener el positivo con el cual se trabaja la elaboracién manual del socket, o bien a través de
un scanner 3D se obtienen todos los detalles del mufion en la computadora, en donde se
elaborael socket en un software CAD y posteriormente se manufactura. Independientemente

de la técnica, es de suma importancia que las presiones en el mufién estén equilibradas y
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puedan ser soportadas por el usuario. El protesista debe asegurarse de que todas las areas
dentro del socket hacen contacto, de lo contrario podria resultar en edema, movimientos
involuntarios o comprometer el control de la prétesis. Ademas, no debe de haber tejido
abultado sobre el borde proximal del encaje puesto que podria existir dafio en la piel, edema,
quistes subdérmicos, ampollas, irritacion y malestar. Del mismo modo, debe haber un alivio
adecuado para las estructuras 6seas dentro de la cavidad, ya que la falta o exceso de presion
sobre la tuberosidad isquiatica, el ramo isquio-pubico el trocanter mayor, el tendon aductor
largo o en la parte distal del fémur puede llevar a la rotacion de la cavidad, inestabilidad en
la marcha, dolor o rechazo del dispositivo protésico (Muller, 2016).

La estabilidad en el socket protésico a nivel transfemoral es vital. La determinacion
correcta del disefio y tipo de socket se debe basar en el nivel de control voluntario y de
estabilidad que requiera el paciente. Individuos con mayores niveles de control dependen
menos de la modificacion constante del socket, de la eleccién minuciosa de componentes y
de las adaptaciones de alineacién para controlar el desplazamiento no deseado del encaje
durante la deambulacién. La inestabilidad causada por el movimiento excesivo del mufién
dentro del socket en el plano sagital, coronal o.transversal puede conducir a un aumento del

gasto de energia, desviaciones en la marcha e insatisfaccion de la protesis (Muller, 2016).

4.4.1.1Tipos primarios de socket

El socket rigido y el socket de interior flexible con un marco rigido son las dos
clasificaciones generales de construccion de socket para protesis transfemorales (Muller,
2016):

Socket rigido

Es un socket de una sola pared que puede estar en contacto ya sea directamente con
lapiel o con una interfase como liner o calceta para socket. Sus ventajas son su simplicidad,
su delgada estructura, su durabilidad y la facilidad con la que se limpiar y se le da
mantenimiento. Debido a que este socket no es acolchonado y no puede absorber las fuerzas
de cizallamiento generadas entre la extremidad y sus paredes, esta disefiado para miembros
residuales con volumen estable, tejido firme, y una sensacién de piel considerable a buena.

Este tipo de socket esta generalmente contraindicado en individuos con cicatrices gruesas en
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la piel, invaginacionesy prominencias 0seas sensibles; estos usuarios requieren un disefio
maés tolerable (Muller, 2016).

Un socket rigido transfemoral se fabrica tipicamente con fibra de carbono o un
material termopléstico rigido sin fenestraciones o recortes. La construccion de este socket no
permite fluctuaciones en el tamafio del mufidn, por lo que es crucial un 6ptimo ajuste inicial.
Del mismo modo, el usuario con socket rigido debe vigilar atentamente el volumen de su

mufion para mantener el ajuste de contacto total (Muller, 2016).
Socket de interior flexible

Este tipo de socket puede ir en contacto directo con la piel del usuario o con interfase
como liner 0 una calceta protésica. La gran ventaja de este disefio es que la membrana
interior, hecha de material termopléstico basado en silicona, permite una acomodacion en el
ajuste tanto volumétrico como localizado. Adicionalmente, cuando los bordes proximales del
marco rigido quedan mas bajos de lo normal o quedan cortados de forma estratégica, aumenta
la comodidad del usuario drasticamente en la parte proximal del miembro residual y per mite
una mayor retroalimentacion propioceptiva gracias al interior flexible. El borde de este
material contiene el tejido proximal, pero permite el movimiento elastico alrededor de areas
Oseas sensibles como la tuberosidad isquémica, el ramo isquio-pubico ascendente y la
columnailiaca superior anterior durante la sedestacion. Cuando el marco rigido se encuentra
fenestrado o cortado, el material interno queda expuesto para dar mayor espacio en la cavidad
del socket, permitiendo que la musculatura residual se expanda durante la deambulaciony
que el individuosienta las superficies al sentarse. Incluso con el marco cortado, la membrana
interior contiene el tejido blando y mantiene los beneficios del ajuste hidrostatico, o bien
conserva la diferenciade presion ambiental dentro del socket. De lo contrario, con laausencia
de ‘la_membrana interna flexible la piel del individuo saldria por las aberturas,
comprometiendo tanto el soporte hidrostatico como la distribucion de la presion durante el

soporte de peso y conduciendo a dafios en el mufién (Muller, 2016).

Este tipo de encaje tiene dos populares variaciones Ultimamente: el socket de interior
flexible con paneles dinamicos, los cuales se conectan a través de cuerdas al marco rigido

(suspensiontipo boa) y se colocan en lugares estratégicos, estos se ajustan al mufion estirando
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las cuerdas y ayudan a regular las presiones dentro del socket. Tiene la ventaja que se puede
tener variar el ajuste del socket basado en las diferentes actividades que se hagan, como
reduciendo la tension al sentarse o aumentandola durante la marcha; y el socket flexible
incrustado al marco rigido, resultado del avance en materiales y técnicas de fabricacion. Es
muy usado en protesis de miembro superior y comienza a ser usado en protesis
transfemorales por su flexibilidad, confort, minimas lineas de corte y sus resultados positivos

en el control de la prétesis (Muller, 2016).

Figura 36.Variaciones del Socket de interior flexible; A. Tradicional, B-Con paneles dindmicos, C. Incrustado al marco
rigido. Tomadas de (Muller,2016).

4.4.1.2 Disefios de socket

Los dos disefios primarios de socket para protesis transfemoral son los de contencion
ramal isquidtica y los disefios subisquiaticos. Los disefios de contencion ramal isquiatica se
subdividen en el disefio de contencionisquiatica (Cl) y el disefio de contencion ramal (CR).
El socket Cl es el disefio mas utilizado en la practicaclinicay todas sus variacionestienen el
objetivo comudn de proporcionar estabilidad medio-lateral en el soporte unilateral. Este
objetivo se logra mediante el uso de un socket intimamente ajustado con una dimension
medio-lateral estrecha, mientras se contiene el aspecto medial de la tuberosidad isquiaticay
el ramo dentro del socket. En contraste con el socket cuadrangular, el angulo de la pared
medial del socket CI coincide con el angulo del ramo isquiatico del usuario en lugar de la
linea de progresion. La mayoriade los disefios contienen el isquionde 2.54 a 4.445 cm de su
aspecto proximal a su aspecto distal para tener un control medio-lateral adecuado, mientras
permite que el tejido de alrededor del isquiony el ramo isquiatico ayudan a acolchonar el
hueso sensible (Muller, 2016).

El desafio comun en los disefios de socket Cl es determinar la cantidad de soporte

6seo que puede ser tolerado por el usuario. Los encajes CI tienden a funcionar bien para
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individuos con extremidades residuales mas cortas o aquellos que carecen de control
voluntario de sus musculos aductores. Para individuos con extremidades residuales méas
largas y con alto grado de control voluntario, el Cl puede ser innecesario, y un disefio

subisquiatico podria ser mas apropiado (Muller, 2016).

Figura 37. Socket transfemoral de Contencién Isquidtica (A) y Contencion Ramal (B). Tomadas de (Muller, 2016).

Las variaciones de los disefios subisquiaticos incluyen.el disefio cuadrangular y los
disefios que incorporan el uso de suspension asistida por valvulas de vacio (ya sea mecanica
0 eléctrica). El socket cuadrangular utiliza un soporte isquiatico en el borde posterior como
principal punto de carga, existe un grado de soporte hidrostatico adicional a lo largo de la
extremidad residual para soportar el peso del individuo. El isquion se apoya en el aspecto
posteromedial del borde del socket donde se mantiene en su lugar a través de la compresion
anteroposterior del encaje. A diferencia de los disefios de socket de ClI, el estrechamiento
anteroposterior requiere una mayor dimension medio-lateral para permitir que el tejido
blando proximal entre en el socket. Sin embargo, este aumento en la dimension medio-lateral
puede crear una falta de apoyo coronal, conduciendo a tener presion sobre el perineo y
desbalances comunes en.la marcha. Es dificil conseguir un apoyo lateral adecuado para el eje
femoral con un disefio cuadrangular, esto a menudo se refleja por la reducida eficacia del
gldteo medio para estabilizar la pelvis en el apoyo unilateral. En general, el socket
cuadrangular ha perdido popularidad a causa del uso de disefios subisquiaticos con soporte
hidrostatico que distribuye mejor a lo largo del miembro residual, parecido a los sockets de
Cl, pero sin contener el isquion dentro del socket. Los sockets subisquiaticos con membrana
flexible y con soporte de carga hidrostatica pueden ser preferidos por encima de los de Cl,

por la comodidad de tener bordes proximales mas bajos (Muller, 2016).
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Figura 38. Socket Transfemoral cuadrangular (A) y subisquiatico (B). Tomadas de (Muller, 2016).

4.4.1.3 Sistemas de suspension

Es necesario un socket con ajuste de contacto total y una suspension adecuada durante
todo el ciclo de marcha para garantizar el uso seguro de una protesis transfemoral. Durante
la fase de apoyo, el contacto total se mantiene en su lugar por el peso del usuario. Durante la
fase de oscilacion, la inerciay el peso de la protesis desplazara el socket de la extremidad
residual si el sistema de suspension es inadecuado. Al dar el siguiente paso, el usuario forzara
el regreso de la extremidad en el socket, creando un movimiento de tipo piston. Este
desplazamiento o pistoneo de la extremidad dentro del socket, incluso si es de unos pocos
milimetros, puede conducir a la pérdida de control protésico, irritacion de la piel,

incomodidad, edema distal en el mufién, y desviaciones en marcha (Muller, 2016).

A menudo es dificil lograr una buena suspension en individuos con protesis
transfemoral cuando queda gran cantidad de tejido blando, cuando la formadel mufidén no es
favorable y cuando queda minima estructura dsea. Existen varios sistemas de suspension para
minimizar el desplazamiento del mufién dentro del socket y cada una de estas variaciones
tiene su mérito, por el momento no hay un sistema Gnico estandarizado clinicamente. Por lo
tanto, es necesario que el protesista conozca la funcionalidad de los sistemas disponiblesy
tenga en cuenta las metasy caracteristicas Unicas de cada usuario. Los sistemas de suspension
a nivel transfemoral se pueden clasificar en subatmosférica (presién negativa) y de tipo correa
(Muller, 2016):

Suspension subatmosférica

Esta suspension se da por succién directaa la piel o por succion del mufién con liner
roll-on, que es el tipo mas frecuente de suspension. Estos sistemas funcionan por la

combinacion de friccion con un diferencial de presion negativa existente dentro del socket
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para mantener la suspension de la prétesis sobre de la extremidad residual. Un sistema de
succion o de vacio se ha definido como una subclase de los sockets de sistemas
subatmosféricos que permiten la expulsion de aire al alojar la extremidad residual mientras
evita la entrada de aire en el socket. Aunque, la presion del ambiente interno no se regula
activamente (Muller, 2016).

La presion negativa dentro del socket se puede medir con un tipico medidor de vacio
en pulgadas de mercurio (inHg), donde la presién atmosférica normal es de 0 inHg. En cuanto
a la suspensidn transfemoral, cuanto mayor sea el nimero negativo de presion dentro del
socket, mayor es la fuerza de suspensién (-30 inHg representa un vacio. absoluto). Los
sistemas basicos de succion se caracterizan como sistemas de baja presion negativa, con
valores de entre 0 inHg a -8 inHg. Durante el soporte de peso, estos sistemas tienen un vacio
de 0 inHg y durante la ambulacién el vacio aumenta, principalmente en la fase de oscilacion
a medida que lainerciaen el avance de la extremidad y el peso de la protesis intentan separar
al socket de la extremidad, alcanzando hasta -8inHg. Si la fuerzade la inerciagenerada en el
balanceo es muy grande se requerira de una mayor presion negativa para mantener el socket
en su lugar (Muller, 2016).

Suspension por succion ajustado ala piel

La suspensién por succion directa a la piel tiene el beneficio de permitir al usuario
altos niveles de retroalimentacion propioceptiva, ya que es mas facil percibiry reaccionar
rdpidamente a pequefios cambios en la posicion del socket. Por lo general, una vélvula de
expulsion unidireccional se encuentra distalmente en el socket transfemoral que permite el
escape de aire al colocar el peso del miembro residual y no permite la entrada en la fase de
balanceo, manteniendo el diferencial de presion dentro del encaje. El estrechamiento de la
cavidad circunferencial proximal del socket crea un sello con la piel que impide también la
entrada de aire durante el balanceo, manteniendo el vacio y logrando hasta -8 inHg en esta
fase. La piel también crea tension superficial alo largo de las paredes internas del socket que
ayuda a la suspension durante el balanceo. Para embonar el mufién en el socket, los usuarios
por lo general usan mangas colocadoras sobre el miembro residual que reducen la friccion

superficial con el socket, al colocarse lamanga se saca progresivamente por el orificio abierto
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de la valvula distal hasta dejar al miembro residual en contacto con el socket. Posteriormente

la valvula se coloca nuevamente en su lugar. (Muller, 2016).

Las desventajas del sistemade succion ajustado a la piel son: su dificil colocaciony
la necesidad de fuerza para retirar la manga colocadora; la poca atenuacion de las fuerzas de
cizallamiento, contraindicando su uso cuando hay tejido cicatricial e invaginaciones; el rango
de fluctuacién del volumen del miembro residual, debido a que se requiere un sello hermético
contra la piel, incluso pequefios cambios en el volumen de la extremidad causados por el

aumento o decremento de peso o edema puede comprometer la suspension (Muller, 2016).
Suspensidn con liners y mecanismos de blogueo

Los revestimientos de gel enrollables (roll-on), cuando se utilizan como interfaz,
absorben las fuerzas de cizallamiento e impacto que actian sobre la extremidad, estabilizan
el tejido blando y compensan las fluctuaciones de volumen. Al igual que con los sistemas de
suspensidn ajustado a la piel, los liners se mantienen en su lugar mediante una combinacion
de vacio y tension superficial. Aunque también se pueden usar mecanismos de blogqueo distal
como una lanza (pin/lanzadera), cordén o iman-(Muller, 2016).

El usuario debe desenrollar el revestimiento sobre el mufidn, después insertar el
mimbro en el sockety, por ultimo, activar el mecanismo de blogqueo incrustado normalmente
en la zona distal del socket. La colocacidn de estos sistemas es méas rapida que la de los
sistemas de succion directa con la piel. Aunque las desventajas de usar liner a nivel
transfemoral incluyen un nivel minimo de destreza para la colocaciéon correcta, la
probabilidad de dafarse debido a un manejo inadecuado, y la necesidad de reemplazar el
revestimientosi se dafia, los cuales son particularmente muy costosos. Los liners también

requierende contante higiene para reducir el olor y mantener la limpieza (Muller, 2016).
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Figura 39. Suspension subatmosférica transfemoral por succion ajustado a la piel (A) y suspension de liner con
mecanismo de bloqueo. Tomadas de (Muller, 2016)

Suspensidn hipobaricay por vacio asistido ajustado a liner

La suspension por vacio con liner se logra por contacto directo entre el liner y la
pared del socket o con el uso de membranas de sellado hipobarico. La suspensién con liner
que utiliza succién o vacio tiende a tener menos pistoneo distal y una rotacion de socket
minimiza en comparacion con las que utilizan mecanismos de bloqueo distal. Al igual que
en el caso de la succion con la piel, los liners utilizan presion negativa y tension superficial

para mantener la suspension (Muller, 2016).

Para colocar completamente la extremidad residual y el liner en el socket la tension
superficial debe reducirse, por lo general se usa alcohol isopropilicoen lugar de una manga
colocadora. Una vez que el mufion se recubre con el liner, el alcohol se rocia sobre el liner
de manera que al introducirse en el socket se deslice facilmente, logrando acoplar el mufién
y el liner en la cavidad interior del socket a medida que el alcohol se evapora rapidamente.
Con el sello resultanteentre el liner y las paredes internas del socket y con la incorporacion
de una véalvulasimple de succion pasiva (como en la succion ajustadaa la piel) o un sistema
de vacio asistido, se- mantiene el diferencial de presion dentro del socket. Los dos métodos
de suspension difieren en la presion interna del socket al estar de pie, con la valvula simple
(pasiva).de succion se tiene 0 inHg y tiende a bajar en el balanceo, mientras que con una
suspension asistida (activa) se puede llegar hasta -25 inHg estando parado. Ambos sistemas
utilizan una valvula de expulsion unidireccional para permitir el vacio, aunque el método
asistido tiene la ventaja de tener una presion negativa continua durante el balanceo y la
postura, pero su aplicacion en sockets transfemorales ha sido poca puesto que implica
complicados procesos de fabricaciony colocacién, asi como altos costos (Muller, 2016).
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Figura 40. Suspension subatmosférica transfemoral hipobarica ajustada a liner (A) y asistida por vacio ajustadaa liner
(B). Tomada de (Muller, 2016).

Suspension auxiliar o tipo correa

La suspensidn tipo correa ofrece comodidad sobre un buen rendimiento porque son
faciles de poner, pero ofrecen una minima suspensién primaria. Los sistemas de suspension
tipo correa se utilizan principalmente para proporcionar suspension secundaria o auxiliar y
para ayudar en el control de la protesis. Los tres principales sistemas de suspension de este
tipo son el cinturdn de silesiano, la suspension elésticay el cinturon pélvicoy de articulacion
de cadera. El cinturdn silesiano y la suspension eléstica constan en una banda blanda
conectada al socket para ayudar a reducir la rotacion y proporcionar una suspensién auxiliar.
Pueden indicarse como suspensién primaria cuando se requiere cadencia minimade marcha,
circulacion libre de aire y cuando se necesita un sistema facil de usar. Alternativamente, el
cinturén pélvicoy de articulacién de cadera puede ser indicado para individuos que requieran
mayor estabilidad coronal debido a una extremidad residual corta o falta de control del
musculo abductor, ya que este sistema proporciona lamejor estabilidad contra el movimiento

lateral del socket, pero proporciona una suspension general minima (Muller, 2016).

Figura 41. Suspension auxiliar transfemoral cinturén de silesiano (A), suspension elastica (B) y cinturén pélvico y de
articulacion de cadera. Tomadas de (Muller, 2016).

80



4.4.2 Mecanismo de rodillaprotésica

Como ya vimos anteriormente, el movimiento principal de la rodilla es la flexo-
extension que ocurre en el plano sagital y que ademas del movimiento giratorio, se efectla
un movimiento de deslizamiento del fémur sobre los platillostibiales, lo cual hace que el eje
de rotacion no sea fijoy por tanto existaun Centro Instantaneo de Rotacion (CIR). A lo largo
de los afios, en la practica se han desarrollado diferentes mecanismos para sustituir la
articulacion de rodilla cuando la amputacion secciona la extremidad por encima de la misma,
se han desarrollado protesis externas con mecanismos monocéntricos y policéntricos; en la
rodilla monocéntrica, la flexo-extension se produce alrededor de un eje Unico, mientras que
en la policéntrica, el eje de la articulacion se mueve en funcion del angulo de flexo-extension
de larodilla, es decir, existe un CIR. En el caso de un mecanisma policéntrico de 4 barras, el
CIR se ubicaen la prolongacion de las barras posterior y anterior, lo que le permite realizar
movimientos de rotaciony traslacion simultdneamente durante la flexion. En la Figura 42 se
muestra dicho mecanismo donde se puede apreciar el CIR para 0° de flexion de rodilla, asi
como los puntos asociados a otras configuraciones del mecanismo, especificamente 5, 10,
15, 20 y 30° de flexién. (T. Amador & et al., 2012).

ENCAJE

1
Bara |i Sama
posterior |i antencr
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Figura42.'Ubicacion de CIR en rodilla de 4 barras enfuncién del &ngulo de flexo-extension de la rodilla. Tomada de (T.
Amador & etal., 2012).

Controlando el posicionamiento del CIR respecto a la linea de carga definida por la
fuerza de reaccion del piso (FRP) sobre el pie durante las fases de contacto inicial y precarga
del ciclo de marcha, el mecanismo policéntrico permite incrementar la estabilidad de la
marcha del paciente. En el caso de una prdtesis monocéntrica, el centro de rotacidn tiene una

posicion fijay para garantizar la misma estabilidad es necesario que el paciente amputado
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aplique un momento de extension de cadera considerable. Por otra parte, el mecanismo
policéntrico permite mantener la extension de rodillacon menor esfuerzo en la fase de apoyo
y acorta lalongitud de la prétesis durante la fase de balanceo, garantizando una distancia pie-
suelo adecuada para impedir tropiezos. Las rodillas de 4 barras proporcionan, en la fase de
balanceo, una mayor distancia pie-suelo (de 0.9 a 3.2 cm extra) que la ofrecida por las protesis
monocéntricas. Ademas, con la elevacion del CIR se reduce el momento de flexion de rodilla
(al contacto del talon) e incrementa el brazo de palanca del mufidn, que permite controlar
mejor dicho momento. Finalmente, los mecanismos policéntricos permiten que la flexion sea
mas anatémica, mejorando la cosmética, especialmente importante en la sedestacion (flexion
a 90°), ya que el mecanismo permite que la pierna se localice detras del muslo (T. Amador
& etal., 2012).

La complejidad del funcionamiento de la rodilla humana, asociada a su estructura
anatoémica, ha imposibilitado igualar su comportamiento empleando dispositivos protésicos.
No obstante, los mecanismos policéntricos simulan (en.comparacion con los monocéntricos)
més adecuadamente el movimiento natural de esta compleja articulacion. Entre las rodillas
policéntricas, tipicamente existen mecanismos.de 4 y 6 barras: el de 6 barras, aunque posee
mas variables de disefio que se pueden controlar, también implica una estructura mas
compleja, que puede relacionarse-a un mayor costo y mantenimiento (T. Amador & et al.,

2012), razén por lo que se decidi6 trabajar con un mecanismo de 4 barras.

Debido a que un individuo con una protesis transfemoral no tiene conexion
musculoesquelética directa con la rodilla o el pie protésico, se deben seleccionar los
componentes mas 0ptimos. Para cumplir con los objetivos de una protesis de miembro
pélvico a nivel transfemoral, la unidad de rodilla protésica debe proporcionar estabilidad al
inicio del-apoyo, permitir la absorcion de impacto mientras se mantiene un centro de masa
bajaa través del apoyo medio, proporcionar estabilidad a través del apoyo terminal, permitir
una transicion suave a la fase de oscilacion, limitar la flexion inicial de la fase de oscilacion
a traves de una serie de cadencias, avanzar la pierna protésica hacia el balanceo medio, y
desacelerar suavemente la oscilacion terminal (Muller, 2016). Factores como la longitud y
fuerza del mufion, la suspension del socket, el alineamiento geométrico entre las posiciones

relativas de las articulaciones cadera, rodillay tobillo, y las caracteristicas funcionales de los
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mecanismos de larodillay el tobillo-pie, gobiernan la estabilidad y funcionalidad de la rodilla
(Castro Valladares, 2012).

La primera preocupacion en la seleccion de componentes de la rodilla debe ser la
estabilidad en el inicio del apoyo. Si el individuo tiene un control voluntario limitado, la
unidad de rodilla debe tener estabilidad inherente, que se puede lograr de diversas maneras a
traves del disefio mecanico, mecanismos de blogueo o con sistemas de control por
amortiguacion. Recientemente, la adicion de sensores y microprocesadores ha demostrado
mayor eficiencia, mejor control de la unidad de rodilla con menor dedicacién cognitivay
aumento de la confianza general del paciente, pero los precios de este tipo.de rodillas son
muy altos y casi imposibles de costear por la mayoria de la poblacion mexicana afectada
(Muller, 2016).

4.4.2.1 Modelo matematicode la articulacién de rodilla

La articulacion de rodilla de este trabajo se fundamenta en un modelo matematico
para la configuraciéon del mecanismo y en el anélisis de estabilidad planteado por C.W.
Radcliffe para mecanismos policéntricos de 4 barras. Este modelo permite representar
matematicamente la estabilidad y asi distinguir las caracteristicas cinematicas de diferentes
tipos de mecanismos de 4 barras al-controlar la posiciéndel CIR con base a la linea de carga,
ayudando a identificar ventajas funcionales de cada mecanismo con respecto a las
caracteristicas de movilidad y necesidades de cada paciente (T. Amador & etal., 2012). Antes
de continuar con el modelo matematico hay ciertos conceptos fundamentales que se deben

puntualizar.
Linea de carga

Es la linea a través de la cual actla la fuerza equivalente durante el soporte de peso,
rara vez esta fuerza actla en linea directa desde el tobillo hasta la cadera. También, rara vez
actla sobre un punto singular en el borde del encaje hasta el punto de presion en la planta del
pie. La ubicaciony direccion de la linea de carga cambia constantemente durante la marcha
con respecto al eje longitudinal geométrico de la prétesis o al eje anatdmico longitudinal del

lado no amputado (Castro Valladares, 2012).
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La direccién de la linea de carga esta directamente relacionada con la estabilidad de
la protesis de rodilla. Cuando la linea de carga pasa anteriormente del eje de la articulacion
de rodilla, larodilla protésicase precisa en extension completa contra el tope del mecanismo.
Para que la rodilla se flexione mientras soporta peso en el empuje, la linea de carga debe
cambiar a una posicion posterior del centro de la rodilla. EI amputado puede controlar la
direccion de la linea de la carga activando los musculos flexo-extensores en la articulacion
de la cadera del muiion. Lo que se conoce como “control voluntario de la rodilla”, el cual es
de particular interés en el disefio de algunos mecanismos de cuatro barras y otros mecanismos
policéntricos. Personas con musculos débiles en la cadera tendran muchos problemas para
mantener la estabilidad de la rodilla sin algin cambio drastico en la alineacion protésica o

sin un mecanismo de blogueo instalado (Castro Valladares, 2012).

En la Figura 43 se muestra la influencia de los momentos musculares que controlan
la posicion de la linea de carga durante el contacto del-talén, instante el cual es criticoen la
fase de apoyo para la seguridad de la rodilla. El diagrama muestra una rodillamonocéntrica
de forma equivalente a la ubicacion del CIR ‘de una protesis de 4 barras. Para analizar este
diagramano se considerael sistema de suspension del encaje por lo que el punto de referencia
de la articulacion de cadera es seleccionado arbitrariamente. Cuando el amputado no ejerce
momento de extension de cadera provoca que la linea de carga se encuentre por detras del
centro de rotacion de la rodilla, causando que la rodilla quede vulnerable a doblarse
repentinamente ya que la carga en la proétesis podria ser directa desde la cadera hasta el punto
de contacto en el talén (Figura 43, a). En el caso donde el amputado ejerce momento de
extension de cadera, el talon tiende a conducirse hacia atras generando una fuerza de reaccién
del piso en sentido delantero, consecuentemente se inclina la linea de carga por delante del
centro de rotacion de la rodilla obteniendo estabilidad en la misma (Figura 43, a) (Castro
Valladares, 2012).
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Mn=(d)(F)

Knee is stabilized
by hip momanl

Knee is unstable
without hip mament

Figura 43. Una sola fuerza Fi, que actiia a lo largo de la linea de carga L, es equivalente a la fuerza'Fy almomento M
que actua sobre la cadera del amputado para mantener estable al comenzar el apoyo. Tomada de (Radcliffe, 1994).

A manera de explicacion del traslado delantero de la linea de carga considerando el
momento de extension de la cadera, en la Figura 43 (b), el momento My se puede reemplazar
por una de las dos fuerzas iguales y opuestas de magnitud F separadas entre si por una
distancia D y que tiene el mismo momento de extension que M. Por lo que M=(D)(F). Este
par de fuerzas F1 y F2 son ubicadas en el diagrama (c), donde F- se encuentra en linea con la
fuerza F. E1 momento M, se sustituyo hipotéticamente por las fuerzas F: y F2 compensadas
por la distancia D, de manera que las fuerzas F y F2 se cancelan entre si y la linea de carga
desde el talon pasaria por delante de la articulacion de cadera por una distancia D. Sobre esta

misma linea de carga acttian las fuerzas F: y F (Radcliffe, 1994).

El momento de extension M, ejercido en la cadera mueve la linea de carga hacia
delante de la cadera y del centro de rotacién de larodilla, atil para extender la articulacione
iniciar la fase de apoyo. En cambio, para finalizar la fase de apoyo durante el despegue de
los dedos es necesario que la cadera ejerza momento de flexion M’ para mover la linea de
carga por detrasde eje de rotaciénde la rodillay asi habilitar su flexion requerida parainiciar

la fase de balanceo (ver Figura 44) (Castro Valladares, 2012).
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Figura 44. Momento de flexion My durante parte final de la fase de apoyo. Modificada de (Radcliffe;1994).

Lineas de referenciay alineamientos

Segun Radcliffe (1994), generalmente una linea vertical es la referencia que usan los
protesistas para la alineacion estdndar o alineacion de banco de las protesis. Esta linea se usa
para ensamblar las componentes de modo que la protesis proporcione estabilidad en el apoyo
durante las primeras pruebas de marcha del amputado, y aunque puedan ocuparse cambios
en la alineacion, estos cambios suelen ser pequefios'y solo necesarios para ajustar la protesis
a las necesidades especificas del paciente. Las consideraciones de la alineacion buscan crear
un patron de marcha estable y efectivo con un ajuste adecuado del encaje; suspension

efectiva; y diligenciaen las alineaciones de banco, estaticasy dinamicas (Muller, 2016).

La protesis debe colocarse en alineacion de banco antes de que se use por el paciente,
con esto el protesista puede percatarse de la capacidad de flexion de cadera del individuo, la
actitud de aduccion.y la orientacion transversal de las extremidades. El socket generalmente
se coloca en un angulo de flexiéon 5° mayor que la extension maxima de la cadera del
individuo. Esta flexion de cadera afiadida permite al usuario dar un paso adecuado con la
extremidad contralateral y pone un ligero estiramiento en los musculos extensores de cadera
para permitir que sean mas eficientes al inicio del apoyo. El encaje también se coloca de
manera que coincida con la orientacion de aduccion del individuo. Esto alineara el fémur
bajo la articulacion de la cadera y pondra un leve estiramiento en el gliteo medio,
aumentando la eficiencia durante el soporte individual de la extremidad. El ajuste de
aduccion adecuado también reduce la tendencia a la apertura lateral proximal del socket y

ayuda a mantener una estrechabase de soporte. La orientacion transversal esta determinada
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por la linea de progresion del usuario y la necesidad de minimizar las desviaciones de la

marcha del plano transversal (Muller, 2016).

Con el socket orientado adecuadamente, el enfoque pasa a la alineacion de la rodilla
y el pie protésicos. Normalmente en individuos sanos, la alineacion coronal de la rodillay
tobillo pasa directamente bajo la articulacion de la cadera (Figura 45, A). Para la alineacion
coronal de banco, la articulacion de cadera no se puede utilizar como punto de referencia
porque no se puede localizar en el encaje protésico. Sin embargo, se localizaun punto-en el
borde del socket que sea 1 pulgada (2.54 cm) lateral a la ubicacion del isquion y asi se
proporcionara una aproximacion razonable. Las articulaciones protésicasde rodillay tobillo
se colocan directamente debajo de este punto identificado. Esta alineacién coronal permite
estabilidad en la postura bipeda, induce un modesto empuje lateral en el apoyo unilateral,y
logra una estrecha base de soporte de 2 pulgadas (5.08 cm) (Figura 45, B). En extremidades
residuales méas cortas o en individuos con control-voluntario comprometido, la rodilla
protésica y el tobillo deben colocarse més lateralmente (ajuste de aduccién), cerca de la
biseccion del socket (Figura 45, C). Sin embargo, esta adaptacion necesaria aumentara el

gasto energéticoal inducir una base de apoyo mas amplia (Muller, 2016).

Y Oy

Figura 45. Alineacion coronal, vista posterior. Tomada de (Muller, 2016).

En la alineacion anatomica sagital en individuos sanos, la articulacion de cadera se
encuentraalineadasobre las articulaciones de rodillay tobillo (Figura 46, A). Esta alineacion
anatomica permite un gasto de energiaminimo. Se utilizael vértice del trocanter mayor para
determinar el punto de referencia de la cadera, debido a que la articulacién no se puede
visualizar con el socket. En la alineacidn de banco del plano sagital, se utiliza una linea de

referenciasimulada para crear una alineacion protésica estable. Esta linea se llamatrocéanter-
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rodilla-tobillo (TKA, por sus siglas en inglés). Para el uso de la linea TKA, se asumira una
rodilla de un solo eje y un pie de un solo eje, porque estos componentes tienen muy poca
estabilidad inherente y requieren que laestabilidad del sistema protésico general se derive de

la alineacidn del encaje respecto a los componentes de rodillay tobillo (Muller, 2016).
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Figura 46. Alineacion en el plano sagital. Tomada de-(Muller, 2016).

La linea TKA comienza determinando un.punto de referencia para el trocanter,
aproximando la posiciéon de la articulacion de la cadera. Este punto se puede estimar
razonablemente seccionando en dos partes igualesel socket en el plano sagital en su aspecto
mas proximal. Se continla con la colocacion de la articulacion protésica del tobillo, un punto
de referencia que difiere para cada pie protésicoy se identifica dentro de las recomendaciones
individuales del fabricante. Cuando los puntos trocanter y tobillo estdn alineados
verticalmente, estableciendo la linea de referencia TA (Figura 46, B), se fija la altura
adecuada de la rodillaprotésica (Figura 46, C) y el punto de referencia sagital del centro de
rodilla se alinea de acuerdo con la recomendacion del fabricante. Este punto por lo general
queda posterior‘a la linea TA ya que se crea una alineacion segura porque el peso del
individuo yla fuerza de reaccion del suelo mantienen la rodillabloqueada en extension. Esto
también se puede describir como unaalineacién involuntaria, ya que no se requiere un control
voluntario para mantener la rodilla en extension (Figura 46, D). En contraste, la colocacion
del centro de larodilla anteriora la linea TA crea una alineacion en la que el individuotiene
que controlar voluntariamente la estabilidad sagital de la rodilla. Se usa esta alineacion
cuando las unidades de rodilla poseen estabilidad inherente porque facilita la flexion de
posturatempranay facilita el inicio de la flexion de rodilla al finalizar el apoyo (Figura 46,

E). Si el punto central de la rodillaesté sobre la linea TA, se considera que esta en posicion
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“gatillo”, donde el sistema puede estar en alineacion voluntaria o involuntaria dependiendo

de la colocacion del pie protésico con cada paso (Figura 46, F) (Muller, 2016).

En el plano transversal, la rodilla protésica se rota externamente 5° para compensar
la rotacion natural de 5° al interior del socket que se produciradurante la fase de oscilacion.
Esta rotacion asegura que la rodillase flexione en la linea de progresion durante el balanceo.
Para individuos que caminan mas rapido, la cantidad de rotacién interna aumentara, y la

rotacion externa inicial de la rodilla debera ser mayor (Muller, 2016).
Criterios de estabilidad de prétesis de rodilla

Una formade comparar las caracteristicas de estabilidad de los mecanismos de rodilla
de ejesimpley de larodilla de cuatro barras es visualizando la contribucion de lamusculatura
residual de la cadera sobre la estabilidad de la rodilla durante la fase de apoyo (Castro
Valladares, 2012).

Fuerza de cadera
Fuerza de cadera

Momento de extension Momento de flexdn
de cadera M, ol de cadera M,

Fuer:a de carga - Fuerzade carga
alente 11 equivalente

—~—

Lnea de carga posterior
del centro de rodila en ol
Zona de control R
woluntario

Unea de carga
delante del centro
de rodda durante
contacto de talon

(8) Contacto de talén (b) Superpuesta (€) Empuje

Figura47. Diagrama de estabilidad en un mecanismo monocéntrico. Modificada de (Radcliffe, 1994).

La Figura 47 (a), muestra que el amputado ejerce momento de extension para
mantener la rodilla estable durante el contacto del talén al mantener la linea de carga por
delante del centro de rodilla. La Figura 47 (c), muestra que el amputado ejerce momento de
flexion para cambiar la orientacion de la linea de carga a una posicion ubicada detras del
centro de rodilla, manteniendo estabilidad y posibilitando iniciar laflexion de rodilla durante
el despegue de los dedos. Por altimo, se muestra la superposicion de las areas en la Figura

47 (b), donde se define la zona de control voluntario. Esta es la zona donde el CIR puede ser
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localizado con la prétesis en completa extension, para mantenerlaestable durante el contacto
de talon y respuesta a la carga, y al mismo tiempo, tener facilidad para iniciar la flexion
voluntaria antes del despegue de punta (T. Amador & et al., 2012). Se puede variar las
configuraciones de los mecanismos policéntricos para alinear el CIR dentro de esta zona
durante todo el apoyo. Las diferentes configuraciones dotan a los mecanismos de distintas
cualidades y se emplean en funcion de los requerimientos para un buen funcionamiento por

parte del amputado (Castro Valladares, 2012).
Equivalencia de modelos matematicos

El mecanismo de la rodilla de cuatro barras es mecanicamente equivalente a una
particular e hipotéticarodillade eje simple con su centro de rotacién coincidente con el CIR
del mecanismo policéntrico en un instante del movimiento analizado; es decir, para cada
posicion de la rodilla de cuatro barras, existe una rodilla de eje simple con su centro de
rotacion coincidente con el CIR del mecanismo de cuatro barras. Muchas veces es mas
sencillo visualizar el CIR en el modelo de un eje en lugar del modelo de 4 barras (Castro
Valladares, 2012).

4.4.2.2 Analisis del modelo matematico

Para determinar la magnitud del momento de extension de la cadera My, que seria
necesaria para proporcionar estabilidad en la rodilla en funcion de la carga axial P, la
magnitud de un momento de frenado existente en la rodilla My y el desplazamiento del CIR
al contacto con el talon tanto en la coordenada “x” (desplazamiento anterior) como en la
coordenada “y”(elevacion); primero se inicia el analisis con la suma de momentos ejercidos
en la articulacién de cadera o punto H (por su siglaen inglés) con base al diagrama de cuerpo
libre de una prétesis transfemoral (Figura 48).
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Figura 48. Diagrama de cuerpo libre para modelo matematico. Tomadas de (Castro Valladares;2012) & (Radcliffe,
1994).

> My=0;
—My + Ry xL *cosO + Ry * L xsinf = 0;
—M, + L(Rycos8 + Rysinf) = 0;
Donde (Ry cos@ + Ry sen®) es igual a la fuerzade cizalladura S (por su sigla en inglés).
—Mp +S*L = 0;
S=— (Ecuacién 3.1)

Se procede con la sumatoria de fuerzas y momentos que acttan en K, el centro de
rotacion de la rodilla protésica ya sea de eje simple o de 4 barras (CIR) (Castro Valladares,
2012).
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Figura 49. Diagrama de cuerpo libre en rodilla protésica. Tomadasde (Castro Valladares, 2012) & (Radcliffe, 1994).

X M=0;
Mg + Ry *cosO@*y+ Ry *sinf *x — Ry *cos@ *x + Ry *sinf xy = 0;
Mg — (—Ry *sinf@ + Ry * cos@) * (x) + (Ry *sin@ + Ry * cos0) = (y) = 0;

My — P(x)+S(y) = 0;

_ Px(x)—Mg .

S o (Ecuacion 3.2)

Usando la ecuacion 3.1'y 3.2 se obtiene la ecuacion de “Estabilidad” para el
mecanismo de rodillade una protesis transfemoral.

— (F-Mx : .
M, = ( o) )* L; (Ecuacion 3.3)

Los mecanismos de freno por friccion normalmente proporcionan un momento My
que excede el valor de P * x, entonces el momento de extension requerido My durante el
contacto de talon seria cero (M = 0), en este sentido mantener la extension y estabilidad de
la rodilla durante la extension es mas facil, pero al inicio del despegue de los dedos
incrementaria el valor del momento flexor de cadera M’} requerido para flexionar la rodilla.
Suponiendo una rodillade 4 barras sin mecanismo de friccion (pistén) donde My = 0 (Castro
Valladares, 2012).

My=0- M,=(P*L) (g) (Ecuacién 3.4)
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Las coordenadas “X” y “y” del CIR son importantes en el disefio de un mecanismo de
cuatro barras de ‘control voluntario’. El momento requerido por la cadera puede reducirse de

dos formas:

1. Disminuyendo la coordenada “x”, es decir, localizando la posicion inicial del CIR mas
cerca de la linea TKA. La coordenada x no debe incrementar rapidamente en funcion
de la flexion de rodilla (Castro Valladares, 2012).

2. Incrementando la coordenada “y”. Para obtener un beneficio 6ptimoal elevarel CIR la
coordenada “y” no debe de decrecer muy rapido en funcién de la flexion de la rodilla
(Castro Valladares, 2012).

Mecanismo policéntrico en extension

Una de las ventajas mecénicas antes mencionadas de un-mecanismo de cuatro barras
sobre la rodilla de eje simple, como resultado del levantamiento del CIR, es que se requiere
menor esfuerzo del paciente para mantener la rodillaen extension. Esto se demuestra a

continuacion (Castro Valladares, 2012):

&
linea T \/

/
/~punto f

1L sulo
A,

Figura 50. Diagrama de cuerpo libre de la piernainferior. Tomadade (Castro Valladares, 2012).
La Figura 50, es el diagrama de cuerpo libre de la parte inferior equivalente de una
prétesis. La fuerza L es el componente axial de la carga aplicada al eje de la rodillaejercido
por la seccion del muslo. La fuerza E es aplicada por el muslo al eje de la rodillay permite

extender el mecanismo de larodilla. Las fuerzas R, y R;, son las componentes horizontal y
vertical de la fuerza de reaccion del suelo. Para realizar un correcto andlisis, se hace una

sumatoria de momentos creados por estas fuerzas en el punto “f” (Castro Valladares, 2012).
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Lxy=Exh (XM =0) (Ecuacion 3.5)

De la ecuacion 3.5, si el centro de la rodilla es elevado, los valores de “y”, y L

permaneceran sin cambiar; si el valor de “h” incrementa, E disminuye proporcionalmente.
Esto significa que el momento que provocaba la flexion brusca de la rodillaes reducido; por
lo tanto, el paciente usa menor fuerza para mantener la rodilla en extension (Castro
Valladares, 2012).

Mecanismo policéntricoen flexion

La Figura 51, representael encaje y la parte superior de una protesis sobre el mufién
de un amputado transfemoral. Las fuerzas W e T son aplicadas por el paciente sobre el encaje

y se asume que actuan aplicadasa lo largo de la linea TKA (Castro Valladares, 2012).

W /N lindaTA

Figura 51. Diagrama deccuerpo libre del encaje. Tomada de (Castro Valladares, 2012).

L esla componente de la reaccion axial de la carga aplicada por la pierna inferior
sobre el perno de la rodilla (L” = —L). E’ es la fuerza aplicada por la pierna inferior para

doblar la rodilla(E’=—E). H, es la fuerza de extensién aplicada por el mufién para mantener
la pierna en extension. X, es el brazo de palanca efectivo sobre el miembroresidual. X;, es
la distanciadel punto “t” al eje de rotacion. Paraanalizar esta situacion, lasuma de momentos

es asumida con respecto al punto “t” (Castro Valladares, 2012).
H+X, =E «X;; (T M, =0); (Ecuacion 3.6)

Como se demostro anteriormente, con la elevacion del CIR la fuerza necesaria para
mantener la extension del mecanismo E se reduce, entonces en lamisma magnitud disminuye

E’. En consecuencia, lafuerza H que aplica el mufién disminuye proporcionalmente. El brazo
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de palanca X, permanece constante y la distancia X; en un mecanismo de cuatro barras

decreceria, consiguiendo una mayor disminucién de H; estos resultados demuestran que la
elevacion del CIR reduce el momento necesario para la flexion de la rodilla'y que se
incrementa el control de dicho momento con el brazo de palanca. Por ultimo, la elevacién
también provee una flexion aproximada a la altura del centro anatémico, otorgando mayor

estéticaque una unidad de rodillade eje simple (Castro Valladares, 2012).

4.4.2.3 Mecanismos de rodillade cuatro barras

Los mecanismos de rodilla de cuatro barras se pueden clasificar segun sus ventajas
funcionales que ofrecen a los pacientes, de acuerdo a la configuracién de los eslabones que

las comprenden.

- Mecanismo de cuatro barras con elevado CIR.
- Mecanismo de cuatro barras hiper- estabilizado.

- Mecanismo de cuatro barras de ‘control voluntario’.
Mecanismo de cuatro barras con elevado CIR

Este modelo tipicamente tiene un eslabon largo anterior y un eslabon corto posterior.
El disefio de este mecanismo ofrece una considerable estabilidad al contacto del talény su
beneficio primario se dirige a amputados con limitada habilidad para estabilizar a través de
un control activo y voluntario usando la funcion residual de la caderaen el lado amputado.
Estos dispositivos se pueden disefiar para dar una variedad de caracteristicas funcionales
dependiendo de la disposiciény las longitudes de los eslabones, las ubicaciones de pivote y
el ajuste del tope de extension (Castro Valladares, 2012).
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Figura 52. Mecanismo de cuatro barras con elevado CIR. Modificada de (Castro Valladares,2012),

El mecanismo con elevado CIR como el mostrado en la Figura52, esta disefiado para
dar una estabilidad extrema durante el contacto del talon gracias a que tiene el CIR localizado
considerablemente posterior a la linea de carga durante el contacto del talén en completa
extension de la rodilla. La rodilla es forzada a entrar en extension y esencialmente esta
cinematicamente bloqueada en esta etapa, sin requerirmomento de extension de cadera por
parte del amputado. Este mecanismo brinda estabilidad con la rodillaextendida similar a las
rodillas con seguro, tipicos paraamputados con problemas fisicos (Castro Valladares, 2012).

En el empuje el momento de flexion de cadera ejercido por el amputado, con la ayuda
de la carga de compensacion sobre el asiento isquémico, es capaz de desplazar facilmente la
linea de carga detras del CIR para iniciar la flexion de rodilla. Como se demostro
anteriormente (ecuacion 3.6), elevar la posicion del CIR permite iniciar la flexién con un
minimo esfuerzo gracias al efectivo brazo de palanca que se obtiene. A simple vista este
mecanismo presenta muchas ventajas. Sin embargo, hay algunas limitaciones. Estos
mecanismos de cuatro barras proveen una razonable apariencia cosmética en la sedestacion,
pero paralograr esto, el CIR se debe mover hacia abajo rapidamente con la rodilladurante la
flexion, lo cual se convierte en la principal limitante. Este movimiento brusco del CIR no
permite al amputado mantener el control de la rodillaal mismo tiempo que soportael pesoy

se flexiona pocos grados como resultado de un evento imprevisto (Castro Valladares, 2012).

Mecanismo de cuatro barras hiper- estabilizado
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El mecanismo de cuatro barras hiper- estabilizado es parecido fisicamente al
mecanismo con elevado CIR. En este caso los cambios en el comportamiento cinematico
pueden ser drasticamente diferentes con solo pequefios cambios en las dimensiones (Castro
Valladares, 2012).
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Figura 53.Mecanismo de cuatro barras hiper- estabilizado..Modificada de (Castro Valladares, 2012).

Como lo indica su nombre, la alineacion de estos mecanismos permiten crear una estabilidad
muy positiva durante la extension total gracias a que el CIR esta localizado atras de la linea de carga,

sin requiere un gran momento de extension en de cadera. Ademas, esté situado cerca de la linea TA
durante el contacto del talén. En el empuje, el CIR permanece detras de la linea de carga por lo
que no se podra iniciar la flexion mientras se soporta peso incluso con el madximo momento
generado por la cadera del amputado. Este disefio también se dirige a pacientes con mufion
débil, quienes requieren caracteristicas equivalentes a las rodillas con blogueo durante la fase
de apoyo. Se debe resaltar que una protesis con excesivo alineamiento de estabilidad puede
traer muchos problemas en amputados activos porque existen muchas actividades diarias que
no se podrian hacer ya que la rodilla no se flexionaria controladamente. Actividades como
subir escaleras, rampas, descenso de pie sobre pie, sentarse/pararse, podrian ocasionar

calambres (Castro Valladares, 2012).
Mecanismo de cuatro barras de control voluntario

Este mecanismo se caracteriza por tener el CIR dentro de la zona de estabilidad tanto
al contacto de talon como al despegue del pie, permitiendo que el amputado pueda controlar
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voluntariamente la estabilidad de la rodilla. EI disefio se caracteriza por tener el eslabon

anterior de menor longitud que el eslabon posterior (Castro Valladares, 2012).
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Figura 54. Mecanismo de cuatro barras de control voluntario. Modificada de (Castro Valladares, 2012).

En la Figura 54 se presentael diagrama de estabilidad del mecanismo, donde la linea
de carga se localiza delante del CIR de la rodilladurante el contacto de talon (para garantizar
la estabilidad de la rodilla) y detrds del CIR durante el empuje (para permitir la flexion
voluntaria) (T. Amador & et al., 2012). Es importante mencionar que los anteriores diagramas
de estabilidad (Figuras 46, 47 y 48) se podrian aplicar a cualquier método de ajuste del encaje,
asumiendo que el encaje es confortable y permita al amputado ejercer momentos musculares
sobre la articulacion de la cadera. El mecanismo de ‘control voluntario’ esta disefiado no solo
para dar al amputado la capacidad de controlar laestabilidad de larodillatanto en el contacto
de talén como en el empuje, sino para tener un control completo de la estabilidad en los
primeros grados de flexion de la rodilla. Ya que, en la extension el CIR no inicia
extremadamente elevado ni posterior, como es el caso de los anteriores dos mecanismos y su
trayectoria es suave hacia delante y abajo, manteniéndose dentro de la zona de estabilidad
durante los primeros grados de la flexion de rodilla. Esto se muestra en la Figura 55, donde
en lacurva poloide cada punto del CIR es marcado con el correspondiente angulo de flexion

del encaje relativo a la pierna inferior de la prétesis (Castro Valladares, 2012).
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Figura 55. Trayectoria del CIR en mecanismo de control voluntario. Tomada de (Radcliffe; 1994).

En contraste con los otros dos mecanismos, el mecanismo de ‘control voluntario’
requiere una mayor activacion muscular de cadera para mantener la extension e iniciar la
flexion, pero con la ventaja de tener completo control de la rodillaen toda la fase de apoyo y
en los primeros grados de flexion. Es decir, la capacidad de controlar la estabilidad y la
flexion de rodilla depende de las habilidades del amputado. De acuerdo con la escala
Medicare Functional Classification Level, este mecanismo se indica en pacientes con grado
de movilidad K2, como es el caso del presente trabajo y que ademas es el tipo de paciente de
mayor presenciaen Latinoamérica. Estaes la zona donde el CIR puede ser localizado con la
prétesis en completa extension, para mantenerla estable durante el contacto de talon y
respuestaa lacarga, y al mismotiempo, tener facilidad parainiciar la flexion voluntaria antes
del despegue de punta (T. Amador & et al., 2012).

Una protesis de “control voluntario’ en adicién con una adecuada rehabilitaciony
entrenamiento_permitira que el amputado pueda reaccionar ante cualquier evento que
perturbe su estabilidad durante el soporte de peso, en particular al contacto de talon. A medida
que el ‘amputado obtenga experiencia en el uso del mecanismo, estas reacciones seran
involuntarias; como lo hace un no-amputado para controlar la estabilidad de la rodilla
anatomica. El control voluntario méas importante en la fase de apoyo, va desde la extension

total hasta los primeros 10° de flexion (Castro Valladares, 2012).
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4.4.3 Mecanismo del pie protésico

Para que una protesis sea efectivay comoda para el usuario, es de gran relevancia que
cada una de las componentes y mecanismos se elija detenidamente puesto que el desempefio
dependeréa de su trabajo en conjunto. Al igual que en los sockets y rodillas protésicas, hay
una gran diversidad de pies protésicos que varian entre si deacuerdo a los materiales con-los
que son fabricados, a los ejes de rotacidén con los que cuentan y a sus caracteristicas
funsionales. Los pies protésicos se pueden clasificar dependiendo su complejidady su
desempefio, teniendo en cuenta los niveles de movilidad para los cuales.son disefiados
(Ugufia & Zhinddn, 2016).

4.4.3.1 Pies protésicos basicos.

Los pies protésicos basicos se presentan en dos categorias: el pie SAFE (Solid Ankle
Flexible Endoskeleton) y el pie SACH (Solid Ankle Cushioned Heel). Estos disefios consisten
de espuma de uretano o neopreno crepé, moldeados sobre un nucleo de madera y
conformados para asemejarse cosmeéticamente a_un pie humano. Estos pies ofrecen
amortiguacion y absorcion de energia, pero no almacenan y liberan energia y no son
considerados dinamicos. Debido a que no presentan partes movibles, los pies basicos estan
virtualmente libres de mantenimiento. Estos pies se han usado frecuentemente en protesis
temporales o en la primera protesis de los usuarios, y eventualmente son reemplazados por

mecanismos dinamicos (Gomez & Montero, 2013).
Pie tipo SACH

El pie SACH hasido el pie protésico mas comUnmente pre escrito por su simplicidad
y bajo costo, ademas es el estandar a la hora de atender las necesidades de usuarios poco
activos (nivel K1) o mayores de edad. Es un disefio simple, ligero en peso, relativamente
durable y barato en comparacion con otros disefios mas avanzados. No hay movimientos
internos dentro de la prétesis por 1o que requiere bajo mantenimiento. Consiste basicamente
de una quillade maderay una cufia de latex flexible en el talon que amortigua el impactoy
absorbe las fuerzas de reaccién del piso, recubiertas por una espuma esponjosa cosmética
con la forma de un pie anatomico. Tedricamente permite una flexion plantar del pie (Gémez
& Montero, 2013).
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Figura 56. Pie protésico topo SACH. Tomada de (Go6mez & Montero, 2013).

La densidad del cojin de talon puede variar entre suave, medio y fuerte acorde con las
caracteristicas de la marcha, el nivel de actividad, la edad, el peso y las preferenciasde la
persona con discapacidad. Es este modelo el talon artificial es el que absorbe una proporcién
del impacto al comprimirsey limitala flexion plantar. La quilla interna se extiende hasta el
pliegue de los dedos y su longitud determina la resistenciaa la dorsiflexidn, la estabilidad la
proporciona el ancho de esta pieza. Este modelo utilizauna placa superior que cubre toda la
superficie y permite una distribucion uniforme de la fuerza sobre la prétesis y sirve como

base para el adaptador piramidal (Gmez & Montero, 2013).
Pie tipo SAFE

El pie artificial SAFE es un pie muy flexible que cuenta con una quilla que permite
el movimiento triplanar. A pesar de esta caracteristica el pie es rigido, estable durante la
caminata y es de bajo mantenimiento. Es una buena alternativa para las personas con
discapacidad de la tercera edad por su bajo peso. Este pie es mas blando que el pie tipo
SACH, proporcionando-movimiento de pie més suave en la caminata. En este modelo la
dorsiflexion se controla con unas bandas y la quilla flexible. La eversion y el retorno de
energia se logran con la flexion de la quillay la elasticidad de la goma que cubre la base. La
absorcion del impacto se logra con la densidad de la espuma del tobillo. Los materiales

empleados en este tipo de son (Gémez & Montero, 2013):

- Espuma de poliuretano (talén)
- Uretano flexible (quilla)
- Madera de maple (tobillo)

- Espuma de poliuretano moldeada (cobertor cosmético)
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Figura 57. Pie artificial tipo SAFE. Tomada de (Gémez & Montero, 2013).

4.4.3.2 Pies protésicos axiales.

Los pies protésicos axiales comprenden los mecanismos de eje sencillo o de eje
multiple. La palabra "eje" se refiere a los movimientos naturales del pie y tobillo humano,
los cuales ocurren sobre los tres diferentes planos. Estos pies artificiales pueden ser parte de
los pies protésicos basicos, principalmente los de un solo eje ya que normalmente se indican
para personas con nivel de movilidad K1 o K2 (Gomez & Montero, 2013). Los mecanismos
de pie multiaxiales son algo mas complejos y son principalmente indicados para personas

mas activas.
Pie de eje sencillo (SAF)

Es articulado y cuenta con una bisagra que hace las funciones del tobillo al proveer
los movimientos de flexion dorsal (5°—.7°) y flexién plantar (15°). El trabajo lo hacen dos
topes que limitany controlan la flexiondorsal y plantar del pie. Este pie alcanza la posicion
horizontal mas rapido lo que contribuye con la estabilidad de la persona. Un pie SAF (Single
Axis Foot) es méas pesado que un pie tipo SACH, no ofrece mayor movimiento lateral y el
mecanismo de topes requiere de cierto mantenimiento. Este tipo de pie es recomendado a
personas con amputaciones que originan mufiones cortos y musculos debiles. Son utilizados
en protesis Transtibial o Transfemoral que requieran de mayor estabilidad (Gomez &
Montero, 2013).

Figura 58. Pie artificial tipo SAF. Tomada de (Gémez & Montero, 2013).

Pie multiaxial
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Estos mecanismos de pie permiten movimientos en dos o tres planos, lo que facilita
la adaptacidn a terrenos irregulares y la absorcion de fuerzas cortantes en el pie. Sus partes
moviles deben ser resistentes y requieren mantenimiento. En comparacion con los pies de eje
simple, se parecen mucho en cuanto a peso, durabilidad y costo, la principal diferenciaes la
posibilidad de adaptarse a terrenos irregulares gracias a que no solo permite la dorsiflexién
y flexion plantar, sino también la inversiony eversion, lo que proporciona mayor seguridad
en estos terrenos. Aunque no son indicados en personas poco activas o0 mayores puesto que
requieren de un mayor control voluntario para mantener el equilibrio, por lo que se indican
en personas que demandan movilidad en sus trabajos o actividades de recreacion (Gomez &
Montero, 2013).

Figura 59. Pie multiaxial. Tomada.de«(Ugufa & Zhindon, 2016).

4.4.3.3 Pies protésicos de respuesta dinamica

Los pies de respuesta dindmica son capaces de absorber y almacenar la energia que
se crea al amortiguar el contacto del talon con el terreno, misma que se utiliza para impulsar
el pie haciaadelante durante el medio apoyo y durante el despegue de los dedos en cada paso
sucesivo. Son una especie de resortes sofisticados que propulsan la prétesis hacia la fase de
oscilaciénen el despegue de los dedos, esto hace que el paciente requierade menos esfuerzo
para desplazarla piernaamputada hacia adelante. Algunos ejemplarestienen la capacidad de
almacenar energia tanto en el talon como en el antepié. Los pies de respuesta dinamica
generan una sensacion mas natural en la marcha, ya sea en superficies niveladas, en
superficies inclinadas, al ascender o descender escaleras, o incluso al correr, el patron del
paso que permiten estos pies se asemeja al del pie humano. La comodidad, seguridad y
respuesta que otorga un pie dindmico permite ampliar su prescripcidnen pacientes desde un
nivel de actividad minima, hasta pacientes de actividad moderada o alta (Gomez & Montero,
2013) (Ugufia & Zhinddn, 2016).
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La gran mayoriade los pies dindmicos son placas fabricadas con fibra de carbono por
su flexibilidad, alta resistenciay su poco peso. El disefio es el que varia de acuerdo a la
demanda de movilidad de los usuarios, cuanto mas larga sea la placa, mas energia almacena
y mas sensible resulta el pie, se puede alcanzar un retorno de energia del 90% o maés
dependiendo el disefio. Por ejemplo, las personas con estilo de vida activa requieren de mayor
respuesta que las personas con movilidad limitada. Los pies dinamicos por lo general cuentan
con un disefio de dedos divididos y también generalmente responden a movimientos en los
tres planos, lo que permite una mayor estabilidad y control mediante la imitacion del eje de
inversiony eversion del piey tobillo humano (Gomez & Montero, 2013).

Figura 60. Pie de respuesta dinamica. Tomada de (Ugufia & Zhindén, 2016).

4.4.3.4 Pies de alto desempefio

El grupo de pies protésicos considerados de alto desempefio normalmente son
utilizados por jovenes atletas que buscan obtener ventajas competitivas, aunque tambien
pueden ser usados por usuarios menos activos, pero con la capacidad de progresar en su
movilidad y actividad.-Un pie de alto desempefio alcanza un retorno de energia del 95% o

mas y son buenos ejemplos de pies protésicos para correr (Gomez & Montero, 2013).

Figura 61. Pie protésico paracorrer. Tomada de (Ugufia & Zhindén, 2016).

Dentro de los pies de alto desempefio estan los pies protésicos bidnicos. Los cuales
cuentan con microprocesadores que detectan los cambios al contacto con el terreno, se

estabilizany se adaptan a las irregularidades y proporcionan un empuje activo en diferentes
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cadencias de la marcha a través de actuadores hidraulicos o eléctricos. Estos ejemplares le
dan al usuario una cinematicamuy natural en el movimiento de tobillo. El pie bidnico de la
empresa Ossur es el mas avanzado, puede enfrentar casi cualquier tipo de irregularidadesen
el terreno, escaleras y pendientes pronunciadas. También contribuye a realizar la accion de
sentarse y pararse de formanatural. Los mecanismos en conjunto con los microprocesadores
permiten mejorar el balance y la confianza en los usuarios, pueden ser prescritos para
mayores y jovenes con casi cualquier grado de movilidad ya que son adaptables a cada
persona, su uso radica principalmente en los altos costos (Gémez & Montero, 2013)
(Cherelle, Mathijssen, Wang, Vanderborght, & Lefeber, 2014).

4.5 Andlisis de esfuerzos

Al desarrollar cualquier pieza 0 componente de un mecanismo es importante asegurar
que el disefio y los materiales son lo suficientemente resistentesa las cargas y/o condiciones
ambientalesa las cuales estaran sometidos antes de-su uso final. Para esto se requiere hacer
un analisis de esfuerzos, donde los valores calculados de esfuerzos en la pieza se comparen
con el valor de esfuerzo permitido por el disefio bajo condiciones de operacién (Ocafia
Valenzuela, 2018).

El andlisis de esfuerzos se puede hacer de forma analitica o experimental, dependiendo
del grado de complejidad de la pieza, el conocimiento de las condiciones de cargay las
propiedades del material. Una de las metas principales del analisis de esfuerzos es determinar
el punto, dentro de un elemento sometido a cargas, que soporta el maximo nivel de esfuerzo.
El disefiador debe comprobar que el esfuerzo al que estara sometido la pieza no rebase este

punto maximo de soporte (Ocafia Valenzuela, 2018).

Ademas del disefio y la clase de material, la resistencia que debe demostrar una pieza
dependera de la manera en la que se aplique la carga, ya que podemos diferenciar diferentes

tipos de cargas, como son:

- Carga estatica
- Cargadinamica

- Cargaciclica
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Una carga estatica es la fuerza estacionaria o torque que se aplicaa un elemento. Para
ser estacionaria, la fuerza o el torque no deben cambiar su magnitud, direccidn, ni el punto o
los puntos de aplicacion, a diferencia de las cargas dinamicas que se aplican con velocidad
(producen un impacto), o ciclicas que cambian de direccion o magnitud (o ambas) de forma
alternada. Las cargas estaticas pueden producir tensién o compresion axial, tension cortante
o de cizalladura, tension de flexion, tension torsional o cualquier combinacion de éstas
(Ocafia Valenzuela, 2018).

45.1 Resistenciay rigidez de los materiales

La resistenciaes una propiedad o caracteristica de un elemento mecanico que resulta
de la identidad del material, del tratamiento y procesamiento incidental para crear su
geometria, y de la carga. La resistencia de una pieza debe ser considerada individualmente,
incluso laresistenciade piezas que se producen en masa difiere en cierto grado entre si debido
a variaciones en las dimensiones, el maquinado, el formado y la composicion. Los
indicadores de la resistencia son, necesariamente, de naturaleza estadistica e involucran
parametros como la media, la desviacién estandar y una identificacion de la distribucion
(Ocafia Valenzuela, 2018).

Para obtener experimentalmente una variedad de caracteristicasy resistencias de los
materiales que se emplean en un disefio se usa una probeta de ensayo estdndar que se monta
en una maquina de pruebas y se carga lentamente en tensién mientras se observa la carga P
y la deflexion de la pieza. La carga se convierte en el esfuerzo mediante la formula (Ocafia
Valenzuela, 2018):

o=— (Ecuacion 3.15)

Donde: o = Esfuerzo [Pa]
P = Carga [N]
Ao = Area original de la probeta [m?].

La deformacion unitarianormal se calcula a partir de:
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€= — (Ecuacién 3.16)

Donde: € = Deformacion unitaria [Adimensional]
| = Longitud de la barra después de someterlaal esfuerzo [m]
l, = Longitud inicial de la barra [m].

Al finalizar la prueba, o durante ella, se grafican los resultados como un diagramade
esfuerzo-deformacion unitaria. En la Figura 62 se muestran diagramas tipicos de esfuerzo-
deformacion unitariade materiales dictiles (izquierda) y fragiles (derecha).

|
I
|
|
|

0A e A U )

¥y y F

Delformatdn ¢ Deformacion

Figura 62. Diagramas de esfuerzo-deformacion unitaria que se obtiene de la prueba de tensién estandar. Tomada de
(Ocafia Valenzuela, 2018).

El punto ‘P’ de la Figura 62 se llama limite de proporcionalidad. Este es el punto en
que la curva comienza a desviarse de una linea recta. En el rango lineal, la relacion uniaxial

esfuerzo-deformaciénunitaria esta dado por la ley de Hooke como:
oc=E€ (Ecuacion 3.17)

Donde la constante de proporcionalidad ‘E’, se llama modulo de Young o médulo de
elasticidad. ‘E’ es una medida de la rigidez de cada material, y como la deformacion unitaria

no tiene dimension, las unidades de ‘E’ son las mismas que del esfuerzo (Ocafia Valenzuela,
2018).

El punto ‘e’ de la Figura 62 es el limite elastico. Si la probeta se carga més alla de

este punto, se dice que la deformacidnes plasticay que el material tomard una deformacion
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permanente cuando se retire la carga. Entre ‘P’ y ‘e’, el diagrama no es una linea recta

perfecta, aun cuando la probeta sea elastica (Ocafia Valenzuela, 2018).

Durante la prueba de tension, muchos materiales llegan a un punto en el que la
deformacion unitaria comienza a crecer muy rapidamente sin que se observe un incremento
correspondiente al esfuerzo. Este se denomina punto de fluencia (Y). El punto ‘U’, conocido
como la resistencia ultima, es el esfuerzo maximo alcanzado en el diagrama de esfuerzo-
deformaciony representael esfuerzo maximo que un material puede soportar antes de fallar

o romperse. El punto ‘F’ es el punto de fractura (Ocafa Valenzuela, 2018).

Dentro de la resistencia de los materiales, también es importante puntualizar la
existenciade laresistenciaa la fatiga, que se define como la tension en la que ocurre el fallo
por fatiga tras cierto nimero de ciclos. En este caso, una pieza estd sometida a un esfuerzo
tolerable, pero de forma repetitiva, provocando un desgaste y una posible falla con el paso

de los ciclos.

452 Teoriade fallas

No existe una teoria universal de falla para un caso general de las propiedades del
material y el estado de esfuerzo. En su lugar, a través de los afios se han formulado y probado
varias hipotesis, las cuales han ‘conducido a practicas aceptadas en la actualidad. Estas

practicas han sido caracterizadas como teorias (Ocafia Valenzuela, 2018).

El comportamiento de un material estructural se clasifica de manera tipica como
ductil o fragil, aunque bajo situaciones especiales un material considerado como ductil puede
fallar de manera fragil. Normalmente, los materiales se clasifican ductiles cuando tienen una
resistencia ala fluencia (Sy) identificable que a menudo es la misma en compresion que en
torsion (Sy = Syt = Syc). Los materiales fragiles no presentan una resistenciaa la fluencia
identificable y tipicamente se clasifican por resistencias dltimas a la tensiéon (Sut) y a la

compresion (Suc) (Ocafia Valenzuela, 2018).

4.5.2.1 Teoria de la Energia de Distorsion para materiales dictiles

La teoria de la energia de distorsion (ED) esta dentro de las teorias generalmente

aceptadas para materiales ductiles. La teoria de la energia de deformacion maxima predice
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que lafalla por fluencia ocurre cuando la energia de deformacidn total por unidad de volumen
alcanza o excede la energia de deformacion por unidad de volumen correspondiente a la
resistenciaa la fluencia en tension o en compresiondel mismo material (Ocafia Valenzuela,
2018).

Se ha demostrado que el método de la teoria ED es el mejor estimador de la falla para
materiales ductiles bajo cargas estaticas o para esfuerzos normales, cortantes o0 combinados
totalmente reversibles. Requiere la definicidn del nuevo término esfuerzo o tension de von
Mises, representado por el simbolo 6°, que se puede calcular para esfuerzos biaxiales, con

los esfuerzos principales maximoy minimo 6: y 2 (Ocafa Valenzuela, 2018):

o' =.oZ+ 0% —0,0, (Ecuacion 3.18)

Donde: o’ = Tension de von Mises [N]
o1y o2 = Esfuerzos principales maximoy minimo respectivamente [N].

Se predice que existe falla cuando ¢’ es mayor que Sy.

La Ecuacion 3.18 representa una elipse rotada en el plano 61, 62, como se muestra en
laFigura 63 con ¢’ = Sy. Se predice que las combinaciones de esfuerzos principales que estan
dentro de la elipse de energia de distorsion son seguras, mientras que las que estan afuera
podrian causar fallas. Las lineas punteadas en la figura representan la teoria del Esfuerzo
Cortante Maximo (ECM), que puede verse mas restrictivay, por ende, mas conservadora
(Ocafia Valenzuela, 2018).

0y

wea de carga cortante puro (04 =-0,=T)
— ED
eemen ECM

Figura 63. Teoria de la energia de distorsién de estados de esfuerzo plano. Tomada de (Ocafia Valenzuela, 2018).
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Muchos programas computacionales de analisis por elementos finitos incluyenen los
resultados el esfuerzo de von Mises, que es de particular interés para estimar fallas en

materiales ductiles.

45.3 Método del Elemento Finito

El Método de Elemento Finito (MEF) es una técnica numérica para analizar disefos
de ingenieria. EI MEF esta aceptado como el método de andlisis estdndar debido a su
generalidad y compatibilidad para ser implementado en computadoras. EI MEF divide el
modelo en numerosas piezas pequefias de formas simples llamadas "elementos”, que
reemplazan eficazmente un problema complejo por muchos problemas simples que deben
ser resueltos de manera simultanea. Los elementos comparten puntos comunes denominados
"nodos". El proceso de division del modelo en pequefias piezas se denomina mallado. En la
Figura 64 se puede observarse el disefio CAD de una pieza y el mallado del mismo (C.
Planchard, 2017).

Figura 64. Modelo CAD de una pieza:y. modelo mallado o subdividido en pequefias piezas (elementos). Tomada de
(Ocafa Valenzuela, 2018).

El comportamiento de cada elemento es bien conocido bajo todas las situaciones de
soporte y carga posibles. El MEF utilizaelementos con formas diferentes para poder mallar

las piezas de la mejor manera posible (C. Planchard, 2017).

La respuestaen cualquier punto en un elemento se interpoladesde la respuestaen los
nodos del elemento. Cada nodo esta descrito en detalle por un cierto nimero de parametros,
segun el tipo de analisis o del elemento utilizado. Por ejemplo, la temperatura de un nodo
describe por completo su respuesta en el analisis térmico. Para el analisis estructural, la
respuesta de un nodo esta descrita, por lo general, por tres traslaciones y tres rotaciones. Se
denominan grados de libertad. El analisis que utiliza MEF se denomina Analisis de elementos
finitos (AEF). En la Figura 65 se puede observar un elemento tetraédrico simple que se

analiza por este método (C. Planchard, 2017).
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Figura 65. Elemento tetraédrico. Tomada de (C. Planchard, 2017)

Softwares como Solidworks formulan las ecuaciones que rigen el comportamiento de
cada elemento teniendo en cuenta su conectividad con los demés elementos. Estas ecuaciones
hacen referenciaa la respuesta de cargas, restriccionesy propiedades del material conocidas.
Después, el programa organiza las ecuaciones en un conjunto mayor de ecuaciones
algebraicas simultaneas y resuelve las desconocidas. En el anlisis de tension, por ejemplo,
el programa encuentra los desplazamientos en cada nodo, posteriormente, calcula las

deformaciones unitariasy finalmente las tensiones (C. Planchard, 2017).

454 Seleccion de los materiales

La seleccidon de un material para construir un elemento estructural es una de las
decisiones mas importantes que debe tomar el disefiador. Por lo general, la decision se toma
antes de establecer las dimensiones de la pieza. Después de seleccionar el proceso para crear
la geometria deseada y el material (estos no pueden estar separados), se disefia el elemento
de maneraque se evite la pérdida de funcionalidad o que la probabilidad de dicha pérdida de

funcionalidad se mantengaa un nivel de riesgo aceptable (Ocafia Valenzuela, 2018).

La seleccion de un material se basa generalmente en el esfuerzo, la deflexion
(deformacidn) yel desgaste ciclico o por fatiga, para esto se toman en cuenta las propiedades
elasticas (rigidez) del material. Aunque en ocasiones existen excepciones ya que hay piezas
que no quedan sometidas a cargas en ningin momento, por ejemplo, elementos de relleno o
estéticos. En protesis, el peso de los materiales es un factor fundamental que se debe tomar
muy en cuenta, ya que afecta directamente en la comodidad y el desgaste fisico del usuario.
Con frecuencia, los elementos deben disefiarse también para resistir la corrosion. Existen
muchos otros factores que pueden condicionar el disefio de piezas como los costos, la

complejidad de sumanejo o manufactura, entre otras (Ocafia Valenzuela, 2018).
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La construccidn correcta de un disefio y la seleccion adecuada de los materiales
permitiran contrarrestar al maximo las probabilidades de falla, para esto es importante definir
el factor de seguridad, que es el cociente resultante entre el valor de la capacidad maximade
esfuerzo de un sistema (Tension admisible) y el valor del esfuerzo real al que se vera
sometido (Tension actuante). Es el indice de seguridad de un determinado disefio desde un
punto de vista referido a su resistencia mecanica. En cualquier estructura o disefio es de
esperar que dicho cociente sea igual 0 mayor a 1, ya que esto indica seguridad ante el fallo,
cuanto mas elevado sea el valor, mayor indice de seguridad se tiene, mientras un valor
inferior a la unidad indica inseguridad o alta probabilidad de fallo. Un factor de seguridad de

2 refiere a que el disefio es capaz de soportar dos veces la carga a la cual esta sometido.

4.5.4.1 Polimeros

Los polimeros son moléculas organicas que constituyen los materiales plasticos, los
cuales son altamente utilizados en cualquier sector industrial. Existe una gran diversidad de
estos materiales y algunos son muy usados en protesis gracias a que permiten al protesista
controlar muchos factores como la rigidez, resistencia, y espesor del producto final, de esta
forma el socket puede ser disefiado de manera que en algunas areas especificas sea fuerte y
grueso y en otras sea relativamente delgado y liviano. Entre los polimeros méas usados en

prétesis tenemos (Felpeto Medina, 2013):
Termoplasticos

Los materiales termoplasticos en especial el polietileno (PE) y polipropileno (PP) son
muy utilizadosen la protésica para fabricar sockets protésicosy estructuras de soporte. Son
materiales rigidos a temperatura ambiente, pero cuando se calientan a altas temperaturas se
pueden moldear facilmente, de esta manera es posible moldear laminas termoplasticas a las

dimensiones del mufion (Felpeto Medina, 2013).

El PP es parcialmente cristalinoy se obtiene de la polimerizacion del propileno puro
y el copolimero, este se obtiene al afadir entre un 5% y un 30% de etileno en la
polimerizacion; y posee mayor resistencia que el homopolimero. El PE es el polimero méas
simple, més barato y mas comun; se obtiene de la polimerizacion del etileno. Se puede
clasificar en: polietileno de baja densidad (PEBD), polietileno de alta (PEAD), polietileno
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lineal de baja densidad (PELBD), polietileno de ultra alto peso molecular (UHWPE) por sus
siglas en inglés) y polietileno con formacion de red (PEX) (Felpeto Medina, 2013).

Elastdbmeros

Los elastomeros o hules, son polimeros que tienen la capacidad de deformarse de
forma eléstica. Es decir, que cuando se le aplica una fuerza se deforma, pero cuando esta
fuerza se retira vuelve a su forma original. Sus propiedades son ideales para absorber
impactos y atenuar las fuerzas de friccion y cizalladura que se generan sobre el. miembro
residual. Dentro de los diferentes elastomeros que pueden ser utilizados uno de los mas
importantes es el silicon o silicona. El silicon utilizado se conoce comercialmente como
polisiloxano. Las propiedades de este material se obtienen debido a que su estructura
molecular presenta enlaces cruzados pequefios que a su. vez se deforma a elevadas
temperaturas (Felpeto Medina, 2013). También se distinguen materiales TPE (Elastomeros
termoplésticos)y el TPU (Poliuretanos termoplasticos) por sus propiedades elasticas de alta

resistenciaal desgarro y su baja densidad.
Fibras

Las fibras son creadas a base de polimeros que se pueden usar para dar resistenciao
fuerza al encaje o para el desarrollo pies protésicos de respuestadinamica. Algunos de estos
materiales son: la fibra de carbono, la fibra de vidrio, el nylony el Kevlar (Felpeto Medina,
2013).

Materiales como la fibra de carbono permiten disefiar encajes livianos, delgados y
resistentes, sinembargo, es muy dificil cambiar la forma una vez que se realizé la misma, a
diferenciade los termoplésticos. Del mismo modo, la fibra de carbono o el Kevlar son usados
paradisefar pies protésicos resistentes, livianos y con gran capacidad en el retorno de energia
(Felpeto Medina, 2013).

4.5.4.2 Fibra de carbono

Es un material de la familia de los polimeros, compuesto de una matriz de carbéon

Ilamada fase de dispersarte que da forma al material a base de fibras. Es un material que
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generalmente se utiliza con polimeros termoestables como base, por ejemplo, el epoxy, el
poliéster o el vinilester. En conjunto resultan en un material compuesto muy ligero, con
elevada resistencia mecéanica, gran capacidad de aislamiento térmico, gran resistencia a

cambios térmicos, pero con un elevado precio de produccion (Felpeto Medina, 2013).

4.5.4.3 Metalesy aleaciones

Estos materiales estaran normalmente presentes en piezas y mecanismos estructurales
de una prétesis. Por ejemplo, en la rodilla protésica, el pie y en las piezas y adaptadores de

conexion, como los tubos y los conectores piramidales macho y hembra.
Titanio

Es el material con las mejores caracteristicas fisicas para la-.construccion de protesis
debido a que es muy fuerte y muy liviano, sin embargo, es muy caro. Actualmente muchos
de los dispositivos de rodilla protésica son de titanio, algunas compafiias ofrecen un mismo
disefio (mecanismo) en acero o titanio, claramente los mecanismos de titanio tienen mucho
mejor rendimientoy desempefio, pero son de mayor precio. El titanio tiene una densidad de
4507 kg/m3y una resistenciaa la tension entre 330 y 620 MPa, pero puede ser incrementado
a més de 1160 MPa en el caso de estar aleado. EI modulo de elasticidad del titanio se
encuentra entre 106 y 114 GPa. Otras de sus ventajas es que tiene una excelente estabilidad
y resistencia a la corrosion-de diferentes agentes corrosivos. El titanio puede alearse con
aluminio, vanadio, hierro, molibdeno y otros (Felpeto Medina, 2013).

ACEro

Elacero es un material muy fuerte y resistente, sin embargo, es relativamente pesado,
por lo'que no se recomienda como material predominante en los mecanismos protésicos. Por
su resistencia se puede usar para fabricar componentes pequefias en donde es muy importante
la fuerza del material para resistir las cargasy el peso del cuerpo. Hablando especificamente
de rodillas protésicas, algunas se fabrican de acero cuando se necesite soportar mucho peso

y por lo general son disefios pequefios (Felpeto Medina, 2013).
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La aleacion de acero mas comun se comprende de hierro y carbono en donde el
porcentaje de carbono esta entre 0.2% y 0.3%, comUnmente se le conoce como acero al
carbon. En protesis son muy utilizadas aleaciones de acero inoxidable, estas contienen por lo
menos 10.5% de cromo generalmente; otros aceros inoxidables contienen ademas niquel y
molibdeno. Se clasifican de acuerdo con su composiciony sus aplicaciones. La aleacion de
acero inoxidable AISI 304 es la mas comercial y presenta buena resistenciaa la corrosiény
buenas propiedades mecanicas con resistenciaa la tension de 505 MPa aproximadamente,
pero hay aleaciones con mejores propiedades mecanicas como la AISI 420, que es una
modificaciéndel AISI 410 con alto carbén, que tiene una resistenciaala tensionde 655 MPa

0 mas dependiendo su tratamiento térmicoy es usado en estructuras (Felpeto Medina, 2013).

Aluminio

Las caracteristicas sobresalientes del aluminio y sus aleaciones son su relacion
resistencia-peso, su resistenciaa la corrosiony su alta conductividad térmicay eléctrica. La
densidad de este metal es de aproximadamente 2770 kg/m3, que se compara con la del acero,
de 7750 kg/m3. El aluminio puro tiene una resistencia a la tension de aproximadamente 90
MPa, pero se puede mejorar mucho mediante el trabajo en frioy también al alearlo con otros
materiales. Sumddulo de elasticidad, asi como los de sus aleaciones, es de 71.7 GPa, lo que
significaque su rigidez es aproximadamente un tercio de la del acero inoxidable, el cual llega
a 210 GPa (Ocafa Valenzuela, 2018).

Si bien es ciertoque no es un material muy fuerte, se usa cotidianamente en protesis
de miembro_inferior, sobre todo en los tubos y adaptadores, pero también en rodillas
protésicas. Desde el punto de vista fisico, el aluminio puro posee una resistencia muy bajaa
la traccion y una dureza escasa, pero al estar en aleacion con otros elementos, el aluminio
adquiere caracteristicas mecanicas superiores. A estas aleaciones se las conoce con el nombre
genérico de duraluminio, y pueden ser centenares de aleaciones diferentes. El duraluminio
contiene pequefias cantidades de cobre (3 —5%), magnesio (0.5 -2%), manganeso (0.25-1%)
y Zinc (3.5 -5%). Para protesis podemos distinguir aleaciones como el aluminio 6061 que se
caracteriza por tener propiedades mecanicas destacables ya que es de grado estructural,

principalmente cuando tiene una condicion -T6 (tratamiento térmico y envejecimiento
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artificial), también se distingue el aluminio 7075 ya que es mas fuerte y resistente que la

anterior, aunque por la mismarazon es poco méas dificil de maquinar (Felpeto Medina, 2013).

El poco costo, la resistencia del aluminio y sus aleaciones los colocan entre los
materiales mas versatiles desde el punto de vista de la fabricacion. EI aluminio se procesa
mediante la fundicion en arena o en matriz, trabajo en caliente o en frio, o extrusion. Sus
aleaciones se pueden maquinar, trabajar en prensa, soldar en forma directa, al bronce o al
estafio. El aluminio puro se funde a 660°C, lo que lo hace muy deseable para producir

fundiciones permanentes (Ocaria Valenzuela, 2018).

4.6 Antropometriay ergonomia

La antropometria es la disciplina que describe las diferencias cuantitativas de las
medidas del cuerpo humano, estudia las dimensiones tomando como referencia distintas
estructuras anatomicas, y sirve de herramienta a la-ergonomia con objeto de adaptar el
entorno a las personas. Es el estudio y medicion de las dimensiones fisicasy funcionales del

cuerpo humano (Felpeto Medina, 2013).

Los principios de la ergonomia describen que un producto debe acoplarse al usuario
y no el caso contrario, con el fin de producir confort, que se define como las condiciones que
producen bienestary comodidad y que son necesarias para obtener un disefio completo. Por
lo que al disefiar es importante contemplar la postura, la antropometria, la marcha, las
capacidades fisicas y laactividad de la persona, asi como lamorfologia del miembro residual

y los puntos que tolerancargas (Gonzélez, 2019).

Con.respecto al tratamiento protésico, es dificil estandarizar el procedimientoy los
dispositivos de manera que resulten funcionales y ergondémicos para todos los usuarios. Por
estarazon los médulos protésicos de rodillay pie, indican para que tipo de usuarios fueron
diseiiados, de acuerdo a los niveles K y el peso corporal. Los mecanismos disefiados para
usuarios de baja actividad como pacientes geriatricos, tienen en comun una alta estabilidad
y un bajo peso para poder ser controlados, generalmente van de los 360 a los 650 g en rodillas
y 310 a 500 g en pies. El socket en cambio se personaliza por completo a la morfologiay

caracteristicas del mufidn, asi como la movilidad de cada usuario (Flores, 2020).
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CAPITULOV.

5. Metodologia

En este capitulo se describe la metodologia utilizada para el disefio digital de una
protesis transfemoral, basada en las medidas y caracteristicas de un paciente geriatrico
hipotético con amputaciona causa de complicaciones por diabetes y con nivel de movilidad
K2. Dicha metodologia consistié en una serie de pasos, los cuales se mencionan-en el

siguiente diagrama de flujo y seran descritos posteriormente:

Prétesis Transfemoral
Caso clinico y medidas
antropomeétricas

v

| Disefio tedrico de los mecanismos

v

A

Modelado, ensamblaje y eleccion
de materiales enSolidworks

iPropiedades
fisicas adecuadas?

| Andlisis de Esfuerzos |

y

¢Resultados
favorables?

C Discusion y Resultados )

Figura 66. Diagrama de flujo de la metodologia. De autoria propia.

5.1 Descripcion del caso clinico y de las medidas antropométricas.

El trabajo se enfoca en un paciente de 65 afios de edad con amputacién a nivel
transfemoral en la extremidad pélvica derecha derivada de una diabetes de tipo 2 mal
controladay un nivel de movilidad K2, o que tiene la capacidad de deambular en superficies
niveladas (espacios internos) y limitadamente en espacios exteriores. No se tuvo contacto
directo con el paciente para no generar falsas ilusiones en el caso de que el proyecto no
tuviera el éxito esperado, por lo cual no se tienen las medidas exactas. Es por eso que las
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medidas antropométricas utilizadas en el presente trabajo se basan en las medidas promedio
mexicanas de personas de la tercera edad. Cabe destacar que las componentes modulares de
rodillay pie protésicos pueden ser indicados para diferentes pacientes con caracteristicas de
movilidady peso similares alas aqui propuestas, asumiendo las variaciones en su alineacion
y en la longitud de las conexiones. Por otra parte, el socket debe ser totalmente personalizado

a las caracteristicasdel mufién de cada individuo.

Con el fin de determinar lalongitud de los segmentos mufién — rodillay rodilla= pie,
se usaron las dimensiones antropométricas de individuos mexicanos de edad avanzada (60
afios en adelante) presentados en la Figura 67, segin Avila, Prado, & Gonzélez (2007).

Dimensianzs

Peso [KJg':l 6.2 133
Estatura 1637 G868
Altura jos 1514 BE.O
Altura oido 1500 | 636
Altura hombro 1354 65.9

Altura codo 1081 534|
Altura coda flexionado 2007 E
Altira mufieca 806 0.5 |
10 | Altura nudilte m 41.7

ER N s N s

11 | Aliura dedo medio (243 37.4

12 | Altura rodilly 456 30.4
=

55 | Altura cadera 573 4.2

Figura 67. Dimensionesantropométricas en ancianos mexicanos de sexo masculino de 60 a 90 afios. Tomadade (Avila,
Prado, & Gonzalez, 2007).

En la Figura 67 se resaltanen color rojo las dimensiones de mayor interés, que es el
peso, la estatura, la altura dela rodillay la altura de la cadera. A la derecha, se muestra la
media aritmética (x) y la desviacion estandar (D.E). Se toma en cuenta la media aritmética
de estas dimensiones para delimitar las medidas de las protesis en el presente trabajo. Con
relacion a estas, se incluyen los rangos en los cuales se espera que la protesis sea capaz de

desemperiarse adecuadamente con los ajustes pertinentes (ver Tabla 3).

Se asume una amputacion quirargica media transfemoral (en el segundo tercio del
fémur), una amputacion cerrada, un mufién funcional con correcta cicatrizaciony libre de
infeccion. La longitud del mufidn se asumird como la mitad del segmento entre cadera y
rodilla (muslo). A continuacion, se especifican las dimensiones y caracteristicas del paciente,

las cuales rigen el disefio de la protesis (Tabla 3).
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Tabla 3. Dimensiones antropométricas y nivel de movilidad.

Dimensiones Medidas a usar | Rango de funcionalidad
Estatura 1.632m >1.580 m
Peso 70.2 kg <100kg
Alturade rodilla (miembro sano) 456 mm -
Alturade cadera 973 mm -
Longitud de cadera a parte distal del mufién 258.5 mm -
Alturadel piso al mufién 714.5 mm -
Nivel de movilidad K2 K2

5.2 Disefio tedrico de los mecanismos de la prétesis transfemoral.

Lo repasado en los capitulos anteriores recae directamente en el disefio de la protesis.
La historianos permite tener en cuenta los avances que se han logrado en todos los aspectos
relacionados con la protésica, como es el avance en lamedicina, en los materialesy en las
proétesis en si. La biomecanica de las articulaciones de miembro inferior y de la marcha son
indispensables para conocer los movimientos primordiales que deben realizar las
articulaciones protésicas, asi como los grados de movimientoy en qué momento de las fases
de la marcha ocurren dichos movimientos. Conocer y analizar los tipos de mecanismos
protésicos y los sistemas de suspension, asi como sus atributos y limitantes, permiten
distinguir entre una variedad de opciones la mas conveniente o funcional para el paciente en

cuestion.

5.2.1 Disefio de-socket y determinacion del sistemade suspension.

En este trabajo se optd por un socket de interior flexible con marco rigido fenestrado
que constard en un disefio subisquiatico de contacto total para tener una distribucion adecuada
de las cargas, este disefio es parecido a los de contencion isquiatica, pero mas comodo en la
parte proximal del miembro por el hecho de que los bordes del marco rigido del socket son
maés bajos ya que no encapsulan el isquion sino solo lo soportan. El socket contarad con una
suspension subatmosférica, especificamente con un sistema de succion pasiva ajustada a un
liner o calceta protésica. La fundamentacion que rige la eleccion de las caracteristicas del

socket son las vistas en el capitulo Il en el temacorrespondiente al socket protésico.
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Un socket con interior flexible no solo ofrece al usuario mayor comodidad y
amortiguacion de las fuerzas de cizalladura, sino también permite una mayor
retroalimentacion propioceptiva, una mejor acomodacion tanto volumetricacomo localizada
del miembro residual y tiene mayor rango de fluctuacion en el volumen del miembro residual
y mas aun, con el uso de un liner o de una calceta protésica. Con el marco rigido fenestrado
se permitira que lamusculatura del mufidn se expanday se acomode de mejor manera durante
la deambulacién, ademas de que el individuo podra sentir a través de la membrada flexible

las superficies al estar sentado.

El sistema de suspension por succion ajustado al liner tiene ventajas a lado de la
succion ajustada a la piel, principalmente por la facilidad de ensamble con el mufion, la
proteccién afadida contra las fuerzas de cizalladuray que permite una mayor fluctuaciénen
el volumen del miembro residual sin sacrificar el ajuste. Este sistema al combinar presion
negativa y tension superficial (entre el liner y el socket) tiende a tener una suspension mas
solida, disminuyendo pistoneo distal y rotacion del mufidn, que la producida por los sistemas
de liner con mecanismos de bloqueo distal. En contra parte, la presion negativa ejercida por
un sistema de valvula de vacio asistida establece todavia una suspension mas fuerte y
continua que el sistema pasivo, pero el método asistido implica procesos de fabricaciony
colocacion complicados, ademas-de elevar los costos. Estos sistemas se recomiendan
principalmente cuando la inerciay las fuerzas que intentan apartar la prétesis del mufion son
muy elevadas, y esto ocurre principalmente con usuarios jévenes muy activos o atletas que
manejan cadencias rapidas de marcha o que inclusive desempefian actividades fisicas
demandantes. El sistema de succidn pasiva con liner sera suficiente para mantener un ajuste

adecuado en paciente geriatrico con un nivel de movilidad K2.

En un miembro residual a nivel transfemoral hay puntos localizados con gran
sensibilidad, sobre todo donde existen estructuras 6seas superficiales, y que no pueden
soportar grandes cargas 0 presiones, pero hay otros puntos que si pueden soportar mayores
cargas como lo es la tuberosidad isquiatica. Cada individuo es diferente, asi como su mufion,
por lo que es importante que el protesista establezca los principales puntos de apoyo de
acuerdo con las peculiaridades individuales. Generalmente la tuberosidad isquiatica soporta

gran parte del peso del paciente para liberar algo de carga sobre el resto del mufion y se
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soporta en la parte medial de la pared posterior del socket, la cual pretende simular una
especie pequefa de asiento. Lo mas similar que cualquier persona pudiera comparar con el

apoyo isquiaticoes el que otorga un asiento de una bicicleta.

5.2.2 Disefio del mecanismo de rodilla

El presente trabajo se inclinahacia los mecanismos policéntricos ya que cuentan con
una variedad de ventajas sobre los de eje sencillo, estas radican en que el CIR permite a los
usuarios un menor esfuerzo para mantener estable el mecanismo durante la estancia
(extension) y durante la marcha en general, incrementa el brazo de palanca del mufion
reduciendo el momento necesario para lograr la flexion, acorta la longitud de la protesis
durante el balanceo (evita tropiezos) y permite una flexion mas anatomica. EIl disefio se
inclina especificamente en un mecanismo de 4 barras, puesto que otros mecanismos como el
de 6 barras implica una estructuramas compleja que se puede relacionar con mayores costos

de produccién y mantenimiento.

Anteriormente se vio que hay diferentestipos de mecanismosde 4 barras, los cuales
se desempefian de manera diferente, cada uno presenta peculiaridades funcionales que
determinan su indicacion de acuerdo al nivel de movilidady necesidades del paciente. Por lo
visto anteriormente el mecanismo-de ‘control voluntario’ es el que mejor se acopla a las
caracteristicas del paciente de la presente investigacion. Se sabe que este mecanismo se
caracteriza por tener el eslabdn posterior mas largo que el anterior, pero es necesario
dimensionar de manera critica cada uno de los eslabones en orden de conseguir un 6ptimo

desempefio. Paraesto nos basamos en el trabajo propuesto por T. Amador & et al (2012).

Larodillade 4 barras es una clase especificade mecanismos policéntricos. La cual se
caracteriza por tener cuatro elementos o eslabones: el socket representa el eslabdn superior
‘b’, el tubo de la pierna inferior representa ‘d’ y los dos eslabones de unién anterior ‘c’ y
posterior ‘a’; articulados entre si por cuatro puntos diferentes: el punto A, une ‘a’ con ‘b’, el
punto B une ‘b’ con ‘c’, el punto Og une ‘c’ con ‘d’ y el punto O, une ‘d’ con ‘a’, tal como
se muestraen la Figura 68, C. Para analizar la estabilidad del mecanismo se considera como
elemento estacionario el eslabon ‘d’ (tubo extensor de la prétesis hasta el pie), mientras que

el eslabon ‘b’ (encaje de la protesis) se considera la entrada de movimiento al mecanismo,
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especificamente debido a la variacion angular en la flexion de rodilla (T. Amador & et al.,
2012).

A B > B (&
o
Posterior Artesior funto Bdel Eje Y del mecanismo alineado

CIR® mecanismo YA contapiema protésica
(coincidente con

{ centm de ta rodilla)

0 ~ir A

0* Or

| o= | | Muslo | 60+ |

Eslabénb

Eslabona

Junta de
posador

Figura 68. Configuracion general del mecanismoy representacion geométrica. Tomadade.(T. Amador & etal., 2012).

El mecanismo de cuatro barras se puede representar por 6 parametros (las longitudes
y los angulos correspondientes a las barras inferiory superior). EI &ngulo 6* es un angulo de
disefio del eslabon superior ‘b’ y es medido partiendo del punto articulado B. El angulo 0: es
un angulo de diseno del eslabon inferior ‘d’, el cual es medido partiendo del punto articulado
0,4. El CIR se ubica en la interseccion de las prolongaciones de los eslabones posteriory
anterior, ‘a’ y ‘c’, respectivamente, y su ubicacion varia en funcién del angulo de flexo-
extensionde larodilla. Asi mismo,en laFigura 68 se observa el angulo 03, que es una variable
independiente debido a que est4 asociada al eslabon ‘b’ y es la entrada del movimiento.
Finalmente, conociendo las longitudes de los cuatro eslabones ‘a’, ‘b’, ‘¢’ y ‘d’, el angulo de
entrada 03 y los angulos 0,y 6%, se puede obtener los angulos desconocidos de los eslabones
02 y 04 a través de la representacion de cada eslabon del mecanismo como vectores de
posicion expresados en numeros complejos, de forma polar y con su respectiva resolucion
matematica. En este caso el origen del sistema de coordenadas se ubica en la articulacion
inferior-posterior del mecanismo (punto O,). Los angulos 0. y 64 son los que forman
respectivamente los eslabones ‘a’ y ‘c’ con la linea de referencia horizontal, ambos medidos
en sentido antihorario (ver Figura 68, C) y se obtienen a través de las Ecuaciones 3.7y 3.8,

respectivamente (T. Amador & et al., 2012).

M—_MC] (Ecuacion 3.7)

0, = 2tan‘1[ =
2A
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Donde:

A= (a? + b? —c? +d?)/(2ab) — d(cos 0, cosO; + sinf; sinf;)/a — cos O,
+d cos6, /b

B = 2(sin6; — d sin8, /b)
C = (a®> +b* —c? +d?)/(2ab) — d(cos8; cosB; + sinh, sinf;)/a + cosb;

—d cosb; /b

M] (Ecuacion 3.8)

— -1 |25+
0, = 2 tan [ 5

Donde:

D = (b? —a?+ c?+d?)/(2bc) — d(cosB, cosO; + sin6, sinb)/c —d cosb; /b
+ cos 0,

E = 2(dSin91 /b — Sin93)

F = (b?—a?+ c*+d?)/(2bc) —d(cos@; cosO; + sinf; sinf;)/c + d cosb; /b

— Ccos 63

Con relacion al angulo de entrada del mecanismo 0s, es importante sefalar que es
igual a la suma del angulo de flexion de rodilla 6; y el angulo 6* (ver Figura 68, B).
Conociendo 02 y 0.4, se obtienen las coordenadas ‘x’ y ‘y’ de cada punto articulado del
mecanismo (T..Amador & et al., 2012):

Xo, =0; Y, =0 (Ecuacion 3.9)
Xop =dcosb;; Yy, =dsinf; (Ecuacion 3.10)
X, =acosb,; Y,=asinb, (Ecuacion 3.11)
Xp =Xy, t+ccosly; Yp =Yy, +csinb, (Ecuacion 3.12)
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En publicaciones previas a cerca del dimensionamiento de mecanismos de rodillade
4 barras, se puede observar el uso de métodos analiticos y métodos graficos para obtener las
caracteristicas mecanicas deseadas, ambos metodos son validos, pero resulta muy
complicado obtener buenos resultados de manera analitica, puesto que las variables de disefio
se pueden complicar en muchos de los casos. EI método gréfico permite representar el
mecanismo en el plano sagital y observar el comportamiento, en caso de no tener éxito se
pueden cambiar los parametros facilmente hasta llegar a lo deseado, asi como lo plantea
Ocaia Valenzuela (2018). En el caso de T. Amador & et al (2012), quienes con el objetivo
de dimencionar eficientemente un mecanismo de cuatro barras de ‘control voluntario’
propucieron el uso de los algoritmos genénitcos como técnica de inteligenciaartificial, para
superar la complejidad de trabajar tomando en cuenta muchas posibles combinaciones de los
parametros de entrada del mecanismo (longitud de los 4 eslabones, los angulos 6.y 6%, y el
angulo de entrada 6 asociado a la flexion de rodilla), lapocicion deseada de la linea de carga
y las coordenadas ideales del CIR (Xp c;r Y Y5 cir). LOs autores partieron del sistema de
coordenadas y la configuracion del mecanismo mostrado en la Figura 68 C y establecieron
las ecuaciones que rigen el problema, especificamente las asociadas a la ubicacion del CIR
en relaciénal punto B del mecanismo. Esto es, la distancia en direccion ‘x” desde el punto B
hastael CIR (Xp ¢z ), dada por la ecuacion 3.13, y la distancia en direccion ‘y’ desde el punto
B hastael CIR (Y ¢z ), dada por la ecuacion 3.14 (T. Amador & et al., 2012).

(XOB tan 94—YOB)
(tan 64—tan 6;)

XB_CIR F 4

—dcosf; —ccosb, (Ecuacion 3.13)

(Xog tan8,—Ypp) tan 6,
(tan O4—tan ;)

YB_CIR -

— dsinf, — csiné, (Ecuacion 3.14)

Ademas de lo anterior, es importante considerar que el mecanismo de ‘control
voluntario’ debe contar con el eslabon ‘a’ (eslabon posterior) més largo que el eslabon ‘¢’
(eslabon anterior) y que la suma de las longitudes del eslabdn méas corto y el mas largo debe
ser menor gue la suma de las otras dos longitudes, para garantizar el movimiento continuo

del mecanismo, segun la condicion de eslabonamiento de Grashof (T. Amador & et al., 2012).

Las dimensiones de los seis pardmetros que definen el mecanismo obtenidas se

muestran a continuacionen la Tabla 4.
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Tabla 4. Dimensionamiento de los pardametros del mecanismo de ‘control voluntario’ obtenidos por (T. Amador & et al.,

2012).
Parametros | Dimenciones
a 79.77 mm
b 34.22 mm
c 61.02 mm
d 56.72 mm
0* 30.08°
01 44.82°

Usar estos pardmetros como referencia para el disefio de la rodilla protésica tiene la

ventaja de que este eslabonamiento cuenta con un respaldo cinematico representado a través

de coordenadas (método grafico), por T. Amador & et al (2012), en donde se cumplen de

manera aceptable los objetivos de un mecanismo de ‘control voluntario’, como es el

proporcionar estabilidad con respecto al posicionamiento deseado del CIR y lalinea de carga

o la fuerza de reaccidn al piso (FRP) durante el contacto del talon, el apoyo medio y el

despegue de los dedos, permitir laflexion voluntariadel mecanismo al trasladar lalinea FRP

por detras del CIR y este se mantiene dentro de la zona de ‘control voluntario’ tanto en

extension como en los primeros 4° de flexion (Figura 69). Ademas, la trayectoria de la

poloide en el incremento sucesivo del angulo de flexion es constante y suave hacia abajo,

evitando movimientos bruscos.

CIR +

FRP

200 (mmy) / FRP (N
=

L FRP

cik +

FRP;

+CiR

Y-DosiGEN ()

Figura 69. Representacion del mecanismode T. Amador & etal (2012) durante el contacto inicial, la respuesta de carga
y justo antes de iniciar la flexion voluntaria hacia el despegue de la punta. Tomada de (T. Amador & etal., 2012).

El alcance de T. Amador & et al (2012) llega al desarrollo del algoritmo genéticoy

la evaluacidn gréafica de lo obtenido con el mismo, consiguiendo resultados aceptables, pero
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no definitivos ya que buscan ampliar el rango de estabilidad a 10° de flexion. En su trabajo
el mecanismo queda conceptualizado tan solo en un sistema de coordenadas de dos
dimensiones (plano sagital). Por lo que es de nuestro interés analizar el comportamiento del
dimensionamiento en un ambiente mas apegado a la realidad, como lo es en un software de
tres dimensiones, en donde se contemplan no solo la configuracion del eslabonamiento sino
del disefio general de la protesis de rodilla, los materiales que la conforman, su alineaciény

comportamiento con el resto de las componentes, y la simulacion de cargas.

Adicional al dimensionamientoy disefio del mecanismo de cuatro barras, se incluira
la asistencia de un amortiguador que tendra como principal funcion ayudar-a extender la
rodillaen la fase de balanceo, minimizando el momento de flexion de cadera por parte del
usuario para lograrlo. Al adicionar esta componente disminuira también el momento de
extension de cadera requerido para mantener la rodillaextendida en la estanciay aumentara
ligeramente el momento de flexion de cadera requerido para flexionar la rodilla al finalizar
el apoyo, ya que se opone a dicha flexidn, pero con el traslado posterior de la linea de carga
al CIR el peso del usuario se encarga de conseguir dicha flexion e incluso el amortiguador

ayudard a evitar una flexion brusca.

La velocidad con la que se extienda la protesis en la fase de balanceo dependeré de la
fuerza del amortiguador, por lo que un amortiguador con brio ajustable permitira que el

madulo de rodilla protésicase pueda adaptar a diferentes ritmos o cadencias de marcha.

5.2.3 Disefio del mecanismo de pie protésico

Las opciones de pies protésicos que cuentan con lo necesario para ser utilizados por
pacientes geriatricos con nivel de movilidad K2 son variadas, pero el pie de respuesta
dindmica es el de mayor interés en este trabajo puesto que tiene mas puntos a favor que los
otros pies. Gracias a su versatilidad de disefio pueden usarse en casi todo tipo de pacientes,
su funcionamiento de tipo resorte otorga una sensacion mas natural en la marchay permite
amortiguar el impacto del talon con el suelo y empujar la protesis hacia adelante durante el
despegue de los dedos, disminuyendo el esfuerzo requerido por el usuario para desplazar la
pierna protésica durante el balanceo. Ademas, son muy estables, ligeros y capaces de
responder a superficies irregulares compensando no solo en el plano sagital (dorsiflexiony
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flexion plantar), sino también sobre el plano coronal (inversiony eversion). Un pie bionico
tiene todavia mas ventajas que uno de respuesta dindmica para usuarios con movilidad K2,

el problema recae en costos muy elevados.

Con un pie protésico de respuesta dinamica disefiado especificamente para individuos
con movilidad K2 se lograra una trasferencia de fuerzas adecuada del suelo a la prétesisy. de
la protesis al suelo, es decir, amortiguara los impactos en el apoyo y al mismo tiempo
impulsarala protesis hacia la fase de balanceo. El retorno de energia que debe otorgarel pie
protésico debe ser moderado, es decir, no puede ser muy alto como los disefados para
personas muy activas, ni muy bajo para poder aprovechar el impulso y facilitar el despegue
de los dedos. El disefio y la longitud de la placa determinan la sensibilidad de dicho retorno,
por lo general los disefios con multiples zonas que almacenan energia'y con placas largas se

dirigen a individuos con niveles de actividad alta (ver Figura 70).

£ * Agpur

ALTA
e

MODERADA
-

Figura 70. Pies de respuesta dinamica por niveles de actividad. Tomada de (Ossur, 2013).

BAJA

El disefio del pie protésico que se presenta en este trabajo, tiene como principales
referentes el pie 1C30 Trias de Ottobock y el Flex-Foot Assure de Ossur, ambos para usuarios
con movilidad K2. Se tiene que tomar en cuenta que la longitud de cada disefio debe variar
de acuerdo al peso del paciente, ya que un usuario con mas peso necesitara mayor absorcion
de impacto y también mayor retorno de energia para ayudar al despegue. Segun los pies de

referenciaque se mencionaron, 21 a 22 cm de largo bastaran en el presente disefio.

La incorporacién de una division entre dedos permitira al usuario responder y controlar
mayormente movimientos de inversiony eversion causados por irregularidades en el terreno.
En pies de baja a moderada actividad esta division no es muy prolongada o no existe para no
comprometer la estabilidad, para usuarios con niveles méas altos de actividad y control
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voluntario la division es mas larga y tiene la capacidad de tener mayor respuesta en estos
movimientos. En el presente disefio de pie protésico se presenta una divisién parecida al pie
Talux de la Figura 70.

5.3 Disefio digital de las componentes de la protesisy su ensamble.

El disefio asistido por computadora (CAD) o el modelado de las componentes de la
prétesis se llevo a cabo en Solidworks debido a las amplias capacidades del software y a su
baja complejidad de uso, ademas de que este software permite simular la resistencia y
funcionamiento de los modelos gracias a las herramientas de Solidworks Simulation. El
software es muy usado en el area de la mecanica y ha sido aplicado exitosamente en
numerosos trabajos relacionados con la biomecanica. Se hizo una excepcion en el modelado
del socket protésico ya que éste en particular se caracteriza por tener una estructura
asimétrica, en tal caso Solidworks presenta algunas restricciones de disefio, por lo que aqui
se usé Autodesk Fusion 360 que permite trabajar facilmente con estructuras irregulares.

5.3.1 Modelado del socket protésico

Como se menciond anteriormente, el socket protésico es una componente que debe
ser creada a la formay medidas particulares de cada mufion. Actualmente la creacion de los
encajes se llevaa cabo principalmente de forma manual, aunque poco a poco se ha visto méas
el uso de softwares CAD en este rubro. Se usan herramientas como escaneres 3D para
digitalizar en forma de mallael miembro residual o el molde positivo del mismo (hecho con
yeso) y sobre esta mallase trabaja el disefio a computadora del socket. A faltade lo anterior,
el primer paso_para el disefio del socket fue crear una silueta tridimensional anatdmica en
Fusion 360 del miembro residual o lo que vendria siendo el molde positivo, para esto se tiene

en cuenta lalongitud que va de la cadera a la parte distal del mufion.
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Figura 71. Molde positivo del miembro residual. Vista anterior y vista antero-medial respectivamente.

El disefio del socket se basé a partir del molde positivo del mufién, comenzando por
la membrana flexible (pared interna del socket). Es importante mencionar que se contemplé
una distancia de 3 mm entre las paredes del socket y del mufidn para la-implementacion de
una calceta protésicao, en el mejor de los casos, un liner de dicho espesor. El modelado del
interior flexible consta en una membrana de silicona (ver Figura 72), en la cual, el mufién
cubierto con la calceta protésica de 3 mm embona intimamente con su pared interna puesto
que se busca el contacto total, su pared externa estara en contacto con el interior del marco
rigido del socket. Tanto la membrana de silicona como el socket rigido son estructuras
irregularesy sus espesores son variables alo largo de sus superficies, el espesor de la membra

es de 4.5 mm a6 mm, mientras que el espesor del socket rigido ronda los 9 mm.

Figura 72. Modelo del interior flexible del socket.

El socket exterior consta de una estructura rigida de fibra de carbono con resina
epoxica, este fue disefiado con base al modelo de la membranaflexible. El marco rigido fue
fenestrado en la cara anterior y posterior para permitir una mejor distribucién del miembro
residual dentro del socket y para quitar peso (ver Figura 73). El socket tiene las caracteristicas

de un disefio subisquiatico, no pretende contener la tuberosidad isquiatica sino solo
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soportarla. En la parte inferior del socket rigido se encuentra una extrusion cuadrada con 4
barrenos con rosca para tornillos M6, esto permitira el ensamble con su respectivo adaptador

0 conexiény a su vez, con las deméas componentes modulares de la protesis.

Figura 73. Diferentes vistas del modelo de socket rigido y socketflexible

El disefio del socket es parecido al disefio de un socket cuadrangular, con ladiferencia
de que éste integra un contacto total con el mimbro residual. La pared lateral es la mas alta
de todas para evitar un balanceo medio-lateral del socket durante la marcha, la misma se
inclina hacia adentro pasando la protuberancia del trocanter mayor para ayudar a estabilizar
el fémur en aduccion. La pared posterior esta delimitada bajo la tuberosidad isquidtica, la
cual se apoya sobre el borde de esta pared y es uno de los principales puntos de soporte de
peso, permitiendo una mejor distribucionde cargas a lo largo de la superficie del mufién. La
pared medial es la mas baja y su borde transcurre horizontal, evitando interferir con el periné.
Por Gltimo, la pared anteriores mas alta que la medial y evita que el mufién se desplace hacia
adelante para mantener el apoyo del isquion.

Una vez terminado el socket, se realizo la incorporacion del sistema de suspension.
Para esto se barreno distalmente el socket, especificamente en la parte antero medial para
poder colocar una vélvula de vacio pasiva (ver Figura 74). A partir de aqui se trabajo en el
software Solidworks, por lo que se export6 el archivo del socket de Fusion 360 en formato
STEP, el cual es compatible con ambos softwares. Cabe mencionar que las ilustraciones del
socket que se presentan a continuacion varian en apariencia a causa del cambio de software
y sus respectivos graficos, pero el modelado y los materiales siguen siendo los mismos. Se
usaran las herramientas de renderizado de Solidworks para ilustrar de una manera mas

realistalos modelos ensamblados finales (ver Figura 75).
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Figura 74. Socket barrenado parael sistema de suspension.

La vélvula de vacio disefiada consta de un ensamble de 7 piezas en total, 2 de ellas
que permiten su anclaje con el socket y el resto permiten en conjunto la creacién de vacio
dentro del socket al colocar el peso del miembro residual. Es decir, la valvula permite la
salida pasiva de aire, pero no la entrada. La presion negativa generada dentro del sockety la
tension superficial entre el liner y el socket son las fuerzas que se encargaran de la suspension

y de evitar el desprendimiento de la protesis durante su uso.

41y,

Figura 75. Modelos renderizados: vista explosionada de la valvula y ensamble del socket con la misma.

Los materiales de las componentes de la valvula son en su mayoria de plastico ABS,
nylon en'el empaque, acero inoxidable en el resorte y aluminio en la pieza que permite el
anclaje.con el socket. Todos estos materiales, asi como los del socket, fueron elegidos porque
sus propiedades se adecuan al fin de cada parte y porque son comdnmente usados en este
rubro de la protésica.

5.3.2 Modelado de la rodilla protésica

El punto de partida para el modelado de la rodilla protésica se definio de acuerdo al

mecanismo de cuatro barras de control voluntario cuyos parametros de los eslabones (‘a’,
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‘b’, ‘¢’, y ‘d’) y de los angulos (8" y 0:) fueron previamente establecidos, pero el disefio
general de la rodilla protésica que lleva consigo el mecanismo preestablecido se bas6 en
cuestiones como: las medidas totales que abarcaréa la rodilla, el espacio para la incorporacién
funcional del amortiguador, el peso, la estética, los materiales, etc. No esta demas mencionar
que gran parte de su desarrollo queda ligado a la creatividad y habilidades del disefiador, asi

como ocurre en el desarrollo de cualquier producto.

Lo primero que se realiz6 para modelar la rodilla fue un croquis muy simple de los
parametros que definen al mecanismo (ver Figura 76). El eslabon superior (‘b’) sera una
pieza que ademas de ser parte del mecanismo, tendra que permitir el anclaje del socket con

larodilla, y el eslabon inferior (‘d’) permitira lo mismo, pero con el pie protésico.

Figura:76. Croquis del mecanismo de control voluntario.

Los eslabones o piezas superior e inferior fueron las primeras dos que se modelaron
y las mas complicadas. Estas piezas sufrieron modificaciones a lo largo del modelado
completo de la rodilla, comenzaron siendo bosquejos simples los cuales fueron cambiando
para evitar situaciones como el exceso de dimensiones, exceso de peso, colisiones entre los
eslabones posterior (‘a’) y anterior (‘c’), y para poder afiadir componentes como el tope o
limite de extensiony el amortiguador, ademés de las cuestiones estéticas. A continuacion, se

muestran ambos modelos en etapa preliminar.
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Figura 77. Modelos preliminaresde ‘a’y ‘c".

La componente superior de larodillatiene dos barrenos cuyos centros estanseparados
a la distancia y a la angulacion correspondiente del eslabén superior. En su parte superior
tiene su respectivo conector piramidal, el cual fue ubicado de tal manera que, al ensamblar
la prétesis el eje longitudinal del fémur pase anterior al centro de masa de la rodilla protésica,
ya que las recomendaciones para la alineacion en el plano sagital indican que el eje
longitudinal del fémur debe quedar de 1.5 a 3 mm por delante, segun las necesidades del
usuario. La primeramodificacion que se le hizo a esta pieza fue para evitar colisiones entre

los eslabones ‘a’ y ‘c’ que se conectan a esta pieza.

Figura 78. Disefio final de la componente superior de la rodilla (eslabon “b°).

El disefio final de la componente superior (Figura 78) cuenta con dos extrusiones
barrenadas, extraa la que corresponde con el eslabonamiento, una posterior que permitirael
ensamblaje superior del amortiguador, y una inferior que servira como sistema de blogqueo
en extension de rodilla para pacientes con menor nivel de movilidad (K1) o que apenas estén
iniciando con su rehabilitacion protésica. Adicionalmente, cuenta con una extrusion en
ambos lados entre los orificios del eslabonamiento, que sera el tope o limite de extension

(180° entre musloy pierna) del mecanismo.

En la parte superior de la componente inferior de la rodilla se encuentran barrenos

cuya separaciony posicion corresponden a las del eslabon ‘d’. Esta pieza se prolonga hacia
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abajo con la intencion de dar espacio para alojar el cuerpo del amortiguador entre sus dos
paredes, el cual se ensamblara en la parte inferior de esta pieza. Por ultimo, cuanta con su
respectivo conector piramidal. Las modificaciones que se le hicieron a esta componente
fueron sobre todo enfocadas en ajustar la distancia adecuada para el amortiguador. Evitar un
sobredimensionamiento es importante, por lo que se tuvieron presentes medidas de rodillas
protésicas que existenen el mercado, como la Total Knee ® 2000 que mide 173 mm de largo

y 55 mm de ancho (maés adelante se veran las medidas de la rodillaensamblada).

Figura 79. Disefio final de la componente‘inferior de la rodilla (eslabén 'd").

El disefio de los eslabones ‘a’ y ‘c’ fueron muy simples puesto que estos Gnicamente
tienen que cumplir con la longitud determinada, respectivamente. Estos eslabones no
necesitaron de un disefio complejo gracias al disefio de las anteriores dos componentes. Sin
embargo, durante el proceso se hicieron algunos eslabones preliminares con recorrido curvo,

pero no fue necesario utilizarlos.

Figura 80. Disefio final de los eslabones 'a'y 'c', respectivamente.

En el eslabon “a’ se destaca la presencia de un tercer barreno que se encuentra bajo el
barreno del extremo superior, el cual hara posible el funcionamiento del sistema de blogqueo

en extension de rodilla que se menciond previamente en la componente superior de la rodilla.
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Muchas de las modificaciones que se realizaron en las componentes se hicieronde la
mano con el ensamblaje de la rodilla, puesto que de esta manera era facil observar
incongruencias o si existian colisiones entre las piezas. Durante este proceso se cred un
amortiguador muy simple que solo constaba de un émbolo que se uniaa ‘b’ y su cuerpo se
conectaba a ‘d’. Observar la trayectoria del émbolo (con una vista de seccion) al flexionary
extender la rodilla sirvié para determinar gran parte del disefio y de las medidas de las

componentes ‘b’ y ‘d’.

Figura 81. Vista de seccion del amortiguador prueba.

Durante el ensamblaje también se realizaron las piezas restantes como los pernos o
pines de rotacion con sus respectivos bujes, que en conjunto permitiran la rotacion del
eslabonamiento. También, se incorporaron los respectivos tornillos y tuercas de seguridad
sacadas del Toolbox de Solidworks, en los que se destacan opresores, tornillos de cabeza
Allen M3y M4, y un tornillo guia.

Ya con la rodillaensamblada se realizé un amortiguador final, el cual cuenta con una
propuesta de disefio que permite modificar la tensién del amortiguador, esto se logra
presionando o liberando el amortiguador manualmente unos cuantos milimetros con un
segundo émbolo. La ventaja de este sistemaes que dicho amortiguador podra ser regulado a
diferentes cadencias de marcha, segun las necesidades de los usuarios. EI mecanismo cuenta
con-un tornillo inferior que controlala posicién del segundo émbolo, al apretar el tornilloel
émbolo sube presionando el resorte del amortiguador y al aflojar el tornillo el émbolo baja
liberando presion. El disefio esta pensado para poder realizar el ajuste del brio del resorte con

facilidady rapidez. En la Figura 82 se puede observar el amortiguador de brio ajustable.
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Figura 82. 1) Ensamble del amortiguador final. 2) y 3) Vistas de seccion del amortiguador que varian entre si por la
diferente presion que genera el émbolo inferior en el resorte.

Después de tener el modelo final del amortiguador ensamblado, este se incorpor6 en
el ensamble de la rodilla protésica. Cabe destacar que aln en este punto se realizaron
modificaciones en algunas componentes que aportaran efectos positivosal sistema protésico
en general o que simplemente evitaran problemaéticas en el mecanismo. Aun asi, siempre sera

importante contemplar la etapa de prototipado para asegurar un correcto funcionamiento.

Figura 83. Ensamble final de la rodilla protésica.

Ena vista frontal del ensamble (Figura83) se muestrala dimension longitudinal y la
transversal que comprende el ensamble, 170 mm sin contemplar los conectores piramidales,
y 60-mm, correspondientemente. Para la alineacidn sagital del eje longitudinal del fémur con
respecto al eslabonamiento, se utiliza como referencia el eje de rotacion anterosuperior
(anteriormente definido como B) y el conector piramidal superior, donde se tiene un
desplazamiento de 15 mm. Algunos protesistas utilizan el centro de masa de la rodillacomo
referencia, este se puede aproximar con la interseccion entre las dos lineas que se trazan
uniendo los ejes del eslabonamiento, como se muestraen la vista lateral de la Figura 83 y se

aprecia un desplazamiento de 20.4mm
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El material que se usara en la mayoria de las componentes de la rodilla, por su bajo
peso y sus propiedades mecanicas, serala aleacion de aluminio 6061, a excepcion del resorte
del amortiguador, los tornillos y tuercas que seran de acero inoxidable AISI 304, los bujes
seran de laton (aleacion de cobre y zinc), y, por Gltimo, los pernos seran de acero inoxidable
AISI 420. A través de un renderizado se pueden apreciar de manera mas realista los
materiales del ensamble de rodilla, como se muestraen la Figura 84. Estos materiales podran

ser modificados dependiendo de los resultados de los analisis de esfuerzos.

Figura 84. Diferentes vistas del modelo.renderizado de rodilla protésica de control voluntario.

5.3.3 Modelado del pie protésico

El modelado del pie protésico se comenzd con el adaptador piramidal, el cual
permitirala adaptacion de éste con la rodilla protésica, a través de un conector hembray un
pilén. Este adaptador cuenta con dos barrenos con rosca para tornillos M6, ya que de esta

manera se ensamblara a las placas de respuesta dinamica.

Figura 85. Modelado del conector piramidal del pie protésico.

Teniendo en cuenta que la longitud méxima del pie protésico es de 22 cm
(previamente establecido) se hicieron las placas o resortes de respuesta dindmica. Para esto
se utilizaron las herramientas de Superficies de Solidwoks, ya que éstas permiten crear
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facilmente geometrias que son dificiles o imposibles con las herramientas u operaciones
comunes de Solidworks.

Primero se modelaron dos placas de 5 mm de espesor, una anteriory una posterior, y
después se hizo una tercerade 4 mm de espesor la cual corresponde a la zona plantar del pie.
La placaposterior sera laencargada de absorber el impacto en el contacto del talon, la anterior
permitird ladorsiflexionde la fase de apoyo y hara el retorno de energia al finalizar estafase.
La placa plantar estara unida a las anteriores dos para reforzarlas y para unificarel pie

protésico. El material de las tres placas es de fibra de carbono con resina e pdxica.

N~

Figura 86. Modelado de las placas de respuesta dindmica.

Posteriormente, se realizaron 3 piezas que ayudaran a unir las placas de respuesta
dindmicay al mismo tiempo serviran como separadores de las mismas para evitar fricciény
desgaste. Estas piezas seran de Polipropileno copolimero por sus propiedades mecanicasy
por sus propiedades favorables para adherirse a la fibra de carbono. Por ultimo, se hizo una
ranurarectacon 2 barrenos que ayudara al ensamble de las placas con el adaptador piramideal.
Durante el ensamblaje se usaron dos tornillos M6 de cabeza Allen con sus respectivas

rondanas, sacadas del Toolbox de Solidworks y su material serd acero inoxidable AISI 304.

Figura 87. Vista lateral del ensamble del pie protésico.

Como se menciono antes, el disefio esta basado en el pie 1C30 Trias de Ottobock,

pero tomando en cuenta la simplicidad de otros ejemplares como el Flex-Foot Assure de
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Ossur. El pie 1C30 Trias cuenta con un total de 5 delgadas placas de fibra de carbono, en
cambio el Flex-Foot Assure cuenta Gnicamente con 2 placas, pero de mayor grosor. El pie
protésico aqui modelado tiene una longitud de 220 mm y tiene una alturade 130 mm (desde

laplantaa la cimadel conector piramidal).

Figura 88. Renderizado del modelado de pie protésico:

5.3.4 Modelado de las componentes restantesy ensamblaje deaprotesis.

Las componentes al que este apartado se refiere son las que hacen posible el ensamble
final de la protesis, los adaptadores (conectores) y.tubos. Se comenz6 modelando un conector
piramidal macho de cuatro orificios para el socket protésico.

Figura 89. Conector piramidal macho de cuatro orificios.

Posteriormente se modeld el adaptador hembra con abrazaderade tubo. El cual enun
extremo se adapta al conector piramidal macho, y en su otro extremo se fija al tubo o pilon

protésico, que se modeld posteriormente.

Figura 90. Adaptador hembra con abrazadera de tubo.
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Estas componentes permiten adaptar la protesis a la alineacién que requiera el
paciente, se colocan estratégicamente ya sea en el socket o en los otros modulos para otorgar
angulaciones o desplazamientos entre los mismos. De igual manera se pueden usar diferentes
disefios derivados de los adaptadores que otorguen estos desplazamientos o angulaciones. En
el presente trabajo se usaran Unicamente adaptadores simples para ensamblar la protesis,
teniendo en cuenta lamayoria de las recomendaciones de alineacion en banco de una protesis

transfemoral.

El modelo de los tubos protésicos, tanto el del segmento del muslo.como el de la
pierna, son muy simples. Lo importante a considerar son las longitudes que deben tener
respecto a las dimensiones del miembro amputado y las del miembro contralateral. La
prétesis puede ser un tanto mas corta (alrededor de 5 mm) que el miembro sano para incluir
un recubrimiento cosmético de pie y prevenir tropiezos al balancear la protesisen la marcha,
aunque sabemos por lateoria que los mecanismos policéntricos logran un acortamiento extra
de la misma en la flexion. Segun con las medidas establecidas en el capitulo anterior, 714.5
mm es la distancia de piso a mufién, por lotanto 709.5 mm es la longitud total que debe
abarcar la protesis en extension, contemplando desde la calceta protésica (liner), socket

interno y externo, conexiones, etc.

Para la alineacion protésica primero se definid la altura de la rodilla sobre el plano
sagital, trazando la linea TKA. En rodillas policéntricas se toma como referencia el eje
anterosuperior del eslabonamiento, el cual se recomienda estar 20 mm por arriba de la meseta
tibial del miembro contralateral. Después, se alinearon las componentes sobre el plano
coronal, el disefio del socket se adaptaa la ligeraaduccion del mufion y su conector piramidal
pasa bajo-la linea vertical imaginaria que parte desde la articulacion de cadera, bajo esta
mismalinease coloca larodillay el pie protésico. Sobre el plano sagital, el disefio del socket
establece 5° de flexion inicial, la rodilla cuenta con el desplazamiento anterior de 15 mm
(previamente sefialados) del eje de referenciaal eje longitudinal del fémur, y el talon del pie
queda 5 mm elevado (Figura 91, 2). De acuerdo con la teoria se tiene una alineacion
involuntariaya que el eje de referencia de la rodillapasa posteriormente ala linea TKA. Por

altimo, sobre el plano transversal se roté lateralmente 5° larodillay pie, ya que se recomienda
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una rotacion de 5° y de 5 a 7°, respectivamente. Esto se aprecia en la vista frontal de la

proétesis, el pie y larodilla no apuntan directamente haciael frente (ver Figura 91, 1).

Figura 91. Protesis ensambladay alineada: 1. Vista frontal, 2:'Vista Lateral y 3. Vista isométrica.

La alineacion en banco de una prétesis transfemoral es muy importante para
que el usuario tenga estabilidad en su introduccion a la prétesis o en sus primeros intentos de
marcha, pero se podran llevar a cabo modificaciones endichaalineacion durante este proceso
de entrenamiento (alineacion dindmica) de manera que se logre una alineacion personalizada
al usuario y conseguir un mejor desempefio de las componentes. Una correcta alineacion
podra otorgar un mejor control voluntarioy estabilidad de la rodilla protésicay de la prétesis

en general.

5.4 Analisis de Esfuerzos de los modelos disefiados.

Para el analisis de esfuerzos es importante tener en cuenta la actuacion y magnitud de
las cargas, asi como la fase mas critica en las que se presentan. Durante la bipedestacion
(carga estatica) el peso del usuario se distribuye entre el miembro sano y el miembro con
protesis, por lo que no es una etapa critica con relacion al esfuerzo, y mucho menos la fase
de balanceo de la marcha, puesto que la protesis se encuentra suspendida oscilando como un
péndulo. La fase de apoyo de la marcha es la etapa critica, y aunque la fuerza de reaccion

con el suelo varia a lo largo de esta fase, para disefiar basta con utilizar como referencia la
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mayor carga que se presenta. Se estima que en el apoyo se multiplica hasta 3 veces el peso
del paciente al caminar, y hasta 5 veces al correr por la inercia presentey por el impactoo la

fuerza de reacciéncon el suelo.

Las fuerzas generadas en la fase de balanceo la definen como la etapa de carga minima
para la prétesis, ya que solamente son las que se presentan entre las piezas que la conforman.
Dicha carga depende del peso de los materiales; que como ya vimos son materiales ligerosy
con buenas propiedades mecanicas, por lo que en este trabajo no se evaluaran los esfuerzos

ejercidos durante esta fase.

Para un paciente K2 bastara con una prétesis suficientemente resistente para la
marcha, no obstante, es importante que exista un amplio factor o rango de seguridad. Esto
mantendrd la protesis integra durante las cargas estéaticas, dinamicas e incluso en el desgaste
por fatiga, alargando su vida atil y manteniendo al usuario seguro, sin dejar a un lado el

mantenimiento preventivo que cualquier protesis debe tener.

En el presente caso clinico se tiene un paciente de 70.2 kg y un rango de funcionalidad
hasta 100 kg, dicho esto, para la marcha la protesis debe ser capaz de tolerar minimoel triple,
en unidades de fuerza 2,943 Newtons.(N). Pero paraestablecer un amplio rango de seguridad
se pretende que las componentes de la prétesis sean capaces de soportar hasta 5,000 N, por

lo que esta sera la magnitud de fuerza que se aplique en el estudio.

El analisis de esfuerzos puede ser aplicado a cada una de las piezas de la protesis de
manera individual, también puede ser aplicado al ensamble completo de la misma o bien, a
subensambles. Un analisis individualizado es sencilloy constituye una carga computacional
relativamente baja si se compara con los ensambles, pero en algunas piezas resultaria un tanto
dificil adecuar las interacciones, las cargas y el ambiente en general en el que estarian
sometidas dentro de la protesis, ademas de que se tendria que realizar un alto nimero analisis.
Por otro lado, un andlisis de esfuerzos paratoda la protesis resultaria una carga computacional
muy elevada, ya que la cantidad de elementos finitos en los que se descompondria todo el
ensamble seria enorme y los numerosos calculos que se realizarian serian insoportables para

la computadora. Por lo anterior, los analisis de esfuerzos se llevaran a cabo por partes, se
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realizaran separadamente en los mecanismos o subensambles de socket, rodillay pie, y de

manera individualizadaen las piezas conectoras.

Los resultados de un analisis de esfuerzos siempre dependeran de que tan bueno sea
el disefio y los materiales de cada pieza, de las interacciones entre las piezas de los
mecanismos, de las caracteristicas del fendmeno a analizar como la direcciony magnitud de
las cargas presentesy de una correcta descomposicion por elementos (mallado) de las piezas.

Ademas de las capacidades del equipo de computo.

5.4.1 Andlisis de esfuerzos del socket

Para el andlisis estatico del socket se retird el interior de silicon, puesto que la
funcionalidad de esta membrana es para dar comodidad al mufién y atenuar las fuerzas de
cizalladura que lleguen al mufion. También se retiro la valvula de vacio porque no tiene
participacion en el soporte de cargas. Unicamente quedaréa €l socket de fibra de carbono
(socket rigido) que se encarga de distribuir las cargas del peso del paciente hacia el resto de

la protesis y de recibir las fuerzas de reaccion del suelo.

De acuerdo con lo visto anteriormente, el principal punto de apoyo en un socket
transfemoral se ejerce en la zona donde se recarga la tuberosidad isquiatica para liberar
presionsobre el fémury el resto del mufidn, esto es importante parael acomodo de las cargas

sobre el socket en el analisisestatico de esfuerzos.

Lo primero que se realiza en un analisis de esfuerzos de una sola pieza es la fijacion
de la pieza a_analizar, en este caso el socket se fija por la parte de abajo para aparentar su
contacto con el conector piramidal macho de cuatro orificios (flechas verdes en la Figura 92).
Después se colocan las cargas externas que actuaran sobre nuestra pieza, en este caso se
colocan 2 fuerzas diferentes; las flechas de color morado en la Figura 92 muestran la carga
de 5,000 N en sentido vertical sobre el borde del socket en el que se presenta la mayor carga
(soporte del isquion), y de color azul se muestra una carga en sentido normal a las paredes
internas del socket que simulan las fuerzas que ejerce el mufidn sobre el socket, la magnitud
de dichas fuerzas son muy por debajo de las fuerzas ejercidas por el peso del paciente en
sentido vertical, se utilizard una magnitud de 2,000 N para poner a prueba las capacidades
mecanicas del socket.
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Figura 92. Acomodo de las cargas y fijacion del Socket

Posteriormente se realiza el mallado. Para esto es importante adecuar las
caracteristicas de mallado para que tenga un aspecto lo méas parecido posible a la pieza, en
Solidworks Simulaciones a esto se le conoce como “relacion de aspecto”. En simulaciones
con fines de investigacion es necesario un porcentaje de relacion de aspecto por arriba de
95% para obtener resultados lo méas apegados a la realidad posible. Solidworks permite
adecuar el mallado a diferentes tamafios de elementos con el finde mejorar dicharelacion El
mallado del socket que se muestra en la Figura 93 se realizé con una configuracion de
mallado estandar de alta calidad, y se obtuvo una relacién de aspecto de 96.4%. El socket se
dividié un total de 66,055 elementosy 106,071 nodos.

Figura 93. Mallado del Socket.

Una vez teniendo el mallado y las cargas, se corre el estudio estatico. Al terminar el
proceso computacional de la simulacidn se tiene acceso a los resultados que se abordarén

mas adelante.
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5.4.2 Analisis de esfuerzos de la rodilla protésica

El analisis de esfuerzos de la rodillase realizaraen extension ya que de esta forma se
encuentra al momento de experimentar las cargas criticas, durante el contacto de talon y el

apoyo medio.

Con el fin de disminuir la carga computacional y conseguir buenos resultados en el
analisis de esfuerzos de la rodilla se removeran todas aquellas piezas no estructurales que no
estén involucradas en el soporte de cargas, como todas las que conforman al amortiguador.
Este entraen funcion como controlador de la flexion durante el apoyo final y como facilitador
de la extension de rodillaen el balanceo, pero no es una componente que soporte el peso del

paciente y menos en extension.

En el andlisis de esfuerzos de la rodilla antes de establecer una fijaciony las cargas
externas, primero se tienen que establecer las interaccionesy las conexiones que existen entre
las piezas de la rodilla, ya que se trata de un ensamble. Se establecieron conexiones de tipo
pin en el eslabonamiento (pernos) y se colocé una interaccion global de tipo contacto, que
indica que las componentes de la rodillano se encuentran soldadas entre si, sino que pueden
moverse individualmente y chocar entre ellas. Los pines de conexion se pueden adecuar a los
materiales establecidos en los pernos y en adicion cuentan con un anillo de retencion para

impedir la traslacion de los pernos en el mecanismo (ver Figura 94).

Figura 94. Conexiones e interacciones del ensamble de rodilla.

Posteriormente se procedi6 de la misma forma que con el socket. En este caso la
fijacion de la rodilla (flechas verdes) se realizo en la cara redonda del conector piramidal
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inferior, simulando su contacto con el respectivo conector hembray el pilon del segmento de
piernao tibial. Las cargas externas de 5,000 N (flechas moradas) se dirigen en sentido vertical
hacia la cara redonda del conector superior, donde se presenta la conexion y la transferencia

de fuerzas con el conector hembray el segmento de muslo (ver Figura 95).

Figura 95. Fijacion y fuerzas externas.

Por ultimo, para ejecutar la simulacion del estudio se hace el mallado, en este caso se
uso una configuracion de mallado basado en curvatura de alta calidad para obtener una mejor
relacion de aspecto (98%), ya que el mallado estdndar no superaba el 95% deseado. El
ensamble de rodilla se dividid en 41,716 elementosy 67,721 nodos (Figura 96).

Figura 96. Mallado de la rodilla.

5.4.3 Analisis de esfuerzos del pie protésico

Para el andlisis de esfuerzos del pie es importante distinguir que la actuacién de las
cargas sobre este no es la mismaen toda la fase de apoyo, por lo que la respuesta o resistencia

a las cargas es diferente a lo largo de la fase. Por esta razon, el estudio del pie en esta fase
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dindmica de apoyo se descompondraen 3 subanalisis estaticos: el contacto de talon, el apoyo

medio y el momento previo al despegue de los dedos para el impulso final.

Para los 3 subanalisis de esfuerzos se realiza el mismo procedimiento, lo Unico que
cambiaes ladirecciénde las cargasy la fijacion de la plantadel pie, que simulanel contacto
con el suelo. Primero se establecen las conexiones e interacciones entre las piezas que
conforman al ensamble del pie. En este caso se usan dos conexiones de tipo tornillo en su
respectivo lugar para unir a las placas posterior y anterior con el conector piramidal. Después
se establecieron interacciones locales de union rigida entre las placas de fibra de carbono y
sus respectivos conectores de polipropileno, simulando su intima adherencia entre si. Y, al

igual que en larodilla, se establecio una interaccion global de tipo contacto en el ensamble.

Figura 97. Interaccionesy conexiones del ensamble de pie.

Como se menciond, las fijacionesy direcciones de las cargas son distintas en cada
subandlisis. Las fijaciones de cada uno se basan en la interaccion momentéanea que tiene el
pie con el suelo, segun con la biomecénicade lamarcha. En cuanto a las fuerzas, la direccion
en cada subanalisis se coloca de manera distinta de acuerdo con la linea de carga que se
presenta en cada -momento del apoyo. La magnitud de la carga que experimenta un pie
protésico tampoco es la mismaen toda la fase, por lo general las etapas de contacto del talon
y el apoyo medio son mas criticas que la del momento antes del despegue de los dedos, ya
que se amortigua el impacto con el suelo, asi como las fuerzas inerciales. Pero a manera de
poner-a prueba el mecanismo de pie protésico y para estandarizar el estudio, en los tres
subanalisis se aplicaran los 5,000 N de fuerza externa. En la Figura 98 se muestran las 3
diferentes configuraciones de las fijaciones y fuerzas, en el apoyo medio ademas de la

fijacion se cred una interaccion de pared virtual que simulael suelo.
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Figura 98. Fijacionesy fuerzas en el contacto de talon, apoyo medio y antes del despegue de los dedos.

En el mallado de los 3 subanalisis se obtuvo la mismarelacion de aspecto, ya que se
tratadel mismoensamble y se utiliz6 la misma configuracion de mallado. Al igual que en la
rodilla se utiliz6 una malla basada en curvatura de alta calidad y se obtuvo una relacion de
aspecto del 95.2%, un total de 36,964 elementosy 62,945 nodos.

Figura 99. Mallado del pie.

Andlisis de esfuerzos de las piezas de conexién

En los conectores piramidales y los tubos de conexion de la protesis se realizo el
mismo proceso que en el socket, ya que se evaluaran individualmente y no se necesitan
establecer conexiones. Bastara con colocar la fijacion del modelo y la carga (5,000 N) de
manera que se simule lainteraccion con las demas piezas de la prétesis. Se realizara el estudio
en un conector piramidal macho, un hembra y un tubo o pilon. La configuracion de la malla
fue la mismaen los tres, estandar de alta calidad, y se obtuvo una relacion de aspecto mayor
a 97% en las tres componentes. Dicho mayado, junto con la colocacion de la fijaciony las

cargas se muestrana continuaciénen la Figura 100.
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Figura 100. Mallado de las piezas de conexion.
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CAPITULO VI.

6. Analisis y discusion de los resultados.

En este capitulo se describen los resultados de los valores de tension, deformaciony
factor de seguridad de cada uno de los mecanismos y componentes de la prétesis transfemoral
que fueron sometidos a una carga de 5,000 N a través de un andlisis de simulacién de
esfuerzos estaticos. Se mencionan las modificaciones que se tuvieron que realizaren las
componentes que mostraron fallas o malos resultados y se discuten los resultados. También

se abordan las caracteristicasbiomecanicas finales de la protesis.

6.1 Resultados del socket
Tensién de von Mises

El primer resultado de un analisis de esfuerzos que nos permite ver Solidworks
Simulaciones son las tensiones, que como se menciond en el marco teorico, en este trabajo
particularmente es de interés la tension de von Mises y se representa a través de la siguiente

gréfica (Figura 101).

Figura 101. Tension de von Mises del socket.

La gréfica nos indica las tensiones en Mega Pascales (MPa) que se presentan a lo
largo del socket por la interaccion con las cargas establecidas en la simulacion. La coloracion
de las diferentes zonas del socket concuerda con los valores de la gréafica, siendo las de color

azul las que presentan una menor tension. En la Figura 100 del lado derecho se muestra la
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zona donde se presenta latension maximaen el socket, de 129.98 MPa, esta zona corresponde
a la parte inferior de la pared postero-medial del socket, justo por debajo de donde se aplica
la mayor carga en el socket (en donde se recarga el isquion).

Deformacion

Los resultados de deformacion permiten observar el desplazamiento que se generaen

el modelo a causa de las cargas externas que se aplican en el mismo.

Figura 102..Deformacion del socket.

En la Figura 102, se observa que el desplazamiento méaximo en la simulacion del
socket es de 0.3772 mm, el cual se produce en el borde superior de la cara lateral del socket.
De acuerdo con la graficay lavista lateral, podemos ver que la deformacidn es ligeramente

mayor en la parte posterior, donde se ejerce la mayor carga.
Factor de seguridad

El factor de seguridad es el resultado que mejor nos permite interpretar el desempefio
de los madelos en una simulacion estética, este resultado es calculado de acuerdo con la
Tension de von Mises Maxima Admisible del modeloy la Tension Actuante en la simulacion,
buscando que la Tension Admisible siempre sea mayor para lograr como resultado un valor
mayor a 1. Lo recomendable es obtener un factor de seguridad mayor a 1.5, debido a que en
la vida real es dificil tener materiales totalmente homogéneos, y generalmente presentan
pequefios poros, inconsistencias o defectos. Ademas de que de esta manera se prevé un

desgaste por fatiga prematuro. En los resultados de factor de seguridad es de particular interés
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la zona donde cada modelo presenta el minimo valor y se entendera como falla cuando este

no supere o iguale 1.5.

t
Figura 103. Factor de Seguridad del socket:

En el socket (Figura 103) la zona con el minimo factor de seguridad es donde se
presentd la mayor tensiony es de 9.463. Esto nos dice que la tension admisible del socket es
muy superior a la actuante en la simulacion. Con estos resultados podemos afirmar que el
socket tolera las cargas presentes en la simulacion y que inclusive el disefio de este pudiera

hacerse mas delgado en sus paredes para quitarle peso a la protesis, sin afectar el desempefio.

6.2 Resultados de la rodilla

Antes de abordar los resultados del analisis de esfuerzos de la rodilla, es importante
mencionar que se tuvieron que realizar algunas modificaciones en el disefio y en los
materiales de algunas componentes, ya que se detectaron fallas en las primeras iteraciones
del analisis de-esfuerzos. Inicialmente el material de los eslabones ‘a’, ‘b’, ‘c’ y ‘d’ era
aluminio 6061-T6, pero este no cumplia con las propiedades mecanicas para soportar las
tensiones actuantes, sobre todo en los eslabones posteriores (‘a’) y en la pieza superior o
eslabon ‘b’, por lo que se prefirid utilizar aluminio 7075-T6 y se reforzaron los eslabones
posteriores en la zona de riesgo a fallar. También se hicieron modificaciones en los pines de

rotacion que se abordan a detalle mas adelante.

La pieza inferior (eslabon ‘d’) no mostr6 fallas en la simulacion, pero su factor de
seguridad era por muy poco mayor a la unidad por lo que también se cambi6 su material a
aluminio 7075. Los eslabones anteriores del mecanismo (‘c’) no se modificaron ya que el
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aluminio 6061 es ligeramente mas liviano que el 7075 y no presentan tensiones tan altas

como los demas eslabones.

Tensiéon de von Mises

Figura 104. Tension de von Misesde la.rodilla.

Las tensiones presentes en lasimulacion del ensamble de rodilla sometido auna carga
de 5,000 N se muestran en la Figura 104. La mayor tension se presenta en los eslabones

posteriores ‘a’ y es de 296.758 MPa, especificamente proviene del barreno superior por
donde pasa el pin de rotacion.

Deformacion

Figura 105. Deformacién de la rodilla.

La deformacion que se presentaen larodillaes mayor frontalmente por lalocalizacion

en sentido anterior del conector piramidal superior. En laFigura 105 se puede ver que la parte
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fontal del eslabon ‘b’ presenta el mayor desplazamiento (0.773 mm) a causa de la

deformacion que existe en ensamble al soportar la carga simulada.
Factor de seguridad

En ensambles, Solidworks nos da dos opciones para ver los resultados de factor de
seguridad, ya sea de manera general (ensamble) o por piezas. Ambas formas son Utiles, la
general nos permite conocer a grandes rasgos el desempefio de todo el mecanismo, pero Si se
requiere un acercamiento individualizado de cada una de las piezas, sobre todo cuando se
presentan fallas, es necesario desplegar los resultados de cada pieza. A continuacion, en la
Figura 106 se muestra una comparativa en el factor de seguridad del eslabon ‘d” antes y
después del cambio de material. Con aluminio 6061 se obtuvo un factor de seguridad de
1.332 en la zona sometida a mayor tension, que quiere decir que la componente soporta dicho
esfuerzo, pero como se menciono antes, en el software a diferencia de la vida real se tienen
condiciones ideales de un material homogéneo y sin defectos, por lo que se optd por el

cambio a aluminio 7075 y se consiguié un factor de 2.435.
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Figura 106. Factor de seguridad; Aluminio 6061-T6 vs Aluminio 7075-T6 en el eslabdn 'd".

Los resultados poco favorables del factor de seguridad en los eslabones ‘a’ y ‘b’ en
las primeras iteraciones de la simulacion nos llevaron a modificar su material a aluminio
7075, al igual que nos permitieron identificar zonas que necesitaban un refuerzo extra en el
disefio de ‘a’. Finalmente se consigui6 un factor de seguridad de 1.702 y 1.954, en su zona

de mayor tensioén respectivamente. En los eslabones ‘c’ que permanecieron de aluminio 6061
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se obtuvo un factor de seguridad mayor a 5 en casi toda su superficie, su valor mas bajo fue
de 3.466 (ver Figura 107).

§E§ ¢

o

= N

Figura 107. Factor de seguridad eslabones ‘a’, b’y ‘c’, respectivamente.

Los resultados de los pernos son mostrados de forma independiente en Solidworks
Simulaciones, ya que se insertaron como conexiones independientes para ayudar a definir
correctamente el ensamble. Al inicio, los pines de rotacion tenian un didmetro de 5 mmy
eran de acero AISI 420. Al observar fallas, se les agregd 1 mm de didmetro a todos los pines,
con lo que se obtuvo un factor de seguridad mayora 1.5 en los 4 pines inferiores, perono en
los 2 superiores. Tras observar detalladamente los resultados poco favorables en estos dos
pines, nos percatamos que las fuerzasresultantes ejercidas en dichos pines eran muy grandes,
sobre todo en el pin que une a ‘a’ con ‘b’, y que la distribucion de las fuerzas sobre estos dos
pines no era suficiente, en comparacion con la distribucion entre los 4 pines inferiores. Por
lo que se optd por cambiar el material de estos dos pines a una aleacion de titanio con mejores
propiedades mecanicas(Titanio Grado 19 o Ti-3Al-8V-6Cr-4Mo-4Zr), y se incrementd su

diametroa 7 mmeen el pin anteriory a 8 mm en el posterior.

En laFigura 108 se comparan los resultados no satisfactorios en los pines con los que
si, Solidworks despliega los resultados de las conexiones de tipo pinesy tornillos de manera
muy simple; de color rojo los pines que no cumplen con el factor de seguridad deseado (1.5)

y de color verde las que si.
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Figura 108. Chequeo del factor de seguridad de los pine.

Por altimo, en la Figura 109 se grafica el factor de seguridad del ensamble final de
rodillaya con todos los ajustes previamente descritos.

Figura'109. Factor de seguridad del ensamble de rodilla.

6.3 Resultados del pie

En el analisis estatico del pie protésico también se detectaron piezas que no superaban
el factor de seguridad deseado en alguna de las tres etapas o subanalisis, aunque esto ocurrié
en pocas piezas y los cambios requeridos fueron minimos. Se cambid el material de los
tornillos y de la ranura de AISI 304 a AISI 420, y se realiz6 una ligera modificacionen la
pieza de polipropileno que une la placa de fibra de carbono frontal con la plantar. Con estos

cambios se obtuvieron buenos resultados en cada subanalisis, y se muestran a continuacion.

Tension de von Mises
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En la Figura 110 se ilustran las tensiones resultantes en los subanalisis de contacto de
talon y apoyo medio. La mayor tension presente en las placas o resortes de fibra de carbono
a causa de la amortiguacion de la carga se presenta en el subanalisis que simula el contacto
de talon, especificamente en la placa posterior y es de 772.752 MPa. En el apoyo medio la
tension maxima también se presenta en la placa posterior, pero esta disminuye a 443.552
MPa gracias a la direccion y distribucién de la carga, ya que el pie se sustentano solo sobre

el talén sino también en la zona plantar que esta delante del arco del pie.
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Figura 110. Tension de von Mises en el-contacto de talony apoyo medio del pie.

En la simulacién de la fase antes del despegue de los dedos, la mayor tension se
presenta en el resorte frontal con un valor de 487.46 MPa, en esta posicion dicho resorte es
el principal encargado de amortiguar lacarga, por lo que se genera una ligeradorsiflexion en

el pie. En la Figura 111 se puede observar la grafica de tension en esta fase.

Figura 111. Tension de von Mises antes del despegue de los dedos del pie.

Deformacion
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Como es de esperarse, las deformaciones del pie son diferentes en cada fase de
estudio. En el contacto de talén ocurre el mayor desplazamiento a causa de la amortiguacion
de la carga por parte del resorte posterior, se observa en la Figura 112 que el maximo
desplazamiento es de 13.408 mm, donde el conector piramidal se dirige hacia abajo y
posterior. En el apoyo medio el desplazamiento maximo es mucho menor (3.438 mm) ya que
la carga es amortiguada por todos los resortes en conjunto. Por ultimo, antes del despegue de

los dedos el maximo desplazamiento se presenta en el talon (8.34 mm) derivado de la ligera

dorsiflexion que se genera en la parte anterior del pie.

Figura 112. Deformaciones del pie protésico.

Factor de seguridad

Describir detenidamente el factor de seguridad de cada componente en cada uno de
los 3 subanélisis extenderia mucho este apartado, por lo que se abordarén unicamente de
forma general y se ilustraran inicamente las graficas generales resultantes de cada subanalisis

del ensamble de pie, incluyendo los resultados de los tornillos.

Counterbore Screw-2:| 0K
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Figura 113. Factor de seguridad del pie al contacto de talén.
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En la Figura 113 se muestran los resultados del contacto de talén, donde las
componentes que presentan el menor factor de seguridad son los tornillos, pero ambos por
arriba del valor minimo deseado. El resorte posterior es la componente que les sigue a los
tornillos, cuenta con un valor minimo de 1.618. El resto de las componentes cuentan con
valores superiores, por lo que se puede afirmar que no se generan fallasen el ensambley que

se desempefia adecuadamente.
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Figura 114. Factor de seguridad del pie en el apoyo medio

En el apoyo medio (Figura 114).el factor de seguridad minimo se presenta también
en los tornillos (1.822), seguido inmediatamente por la ranura de acero inoxidable AISI 420

(1.885) justo en el barreno por donde pasa el tornillo inferior del ensamble. En general, son

pocas las zonas del ensamble donde el factor de seguridad es menor a 3 unidades.
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Figura 115. Factor de seguridad en el momento antes del despegue de los dedos.

Por ultimo, en el momento antes del despegue de los dedos (Figura 115) el factor de
seguridad minimo también se presenta en uno de los tornillos y en el barreno inferior de la

ranura, de 1.513 y 1.531, respectivamente. Las componentes por donde pasan los tornillos,
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en especial la ranura y el conector piramidal, estdn sometidas a la tension generada por su
contacto que impide la separacion del ensamble. En la vista de seccion de la Figura 115 al
ocultar los tornillos se pueden observar los colores de la grafica de factor de seguridad en
dicha zona. El simple hecho de cambiar el material en los tornillos y la ranura ayudé a

contrarrestar las fallas en todos los subanalisis.

6.4 Resultados de las piezas de conexién

Es importante mencionar que el material elegido en todas las piezas de conexion es
Aluminio 6061-T6, ya que es un material usado tipicamente en el mercado en este tipo de
componentes. En este apartado no se tuvieron que realizar cambios de diseiio 0 materiales ya

que los resultados fueron satisfactorios, y se muestrana continuacion.
Tension de von Mises

En los conectores piramidales macho y hembra se tiene una tension maxima de 29.225
MPay 24.792 MPa, respectivamente. En el pilonla tension méximaes mayory se genera en

la parte distal, cerca del borde, con un valor de 34.25 MPa (ver Figura 116).

v Msgs Amm~ 2 (MP &

Figura 116. Tension de von Mises de las componentes de conexion.

Deformacion

Las deformaciones (Figura 117) que causa la carga de 5,000 N en las piezas de
conexion son minimas; 0.004 mm de maximo desplazamiento en el conector macho, 0.003

mm en el hembray 0.069 mm en el pilon.
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Figura 117. Deformaciones de las componentes de conexion.

Factor de seguridad

Como podemos ver en la Figura 118, el factor de seguridad de las piezas conectoras

es elevado y satisfactorio, el valor minimoes de 8.029 y se presenta en el pilon.

Figura 118. Factor de seguridad de las componentes de conexion.

6.5 Discusion de los resultados
6.5.1 Discusion de resultados de los analisis de esfuerzos

Gracias a los analisis de esfuerzos de las componentes de la prétesis transfemoral, se
llevaron a cabo los cambios de disefio o material necesarios para que estas soportaran las
cargas establecidas en la simulacién. Algunas piezas apenas superaron el factor de seguridad
deseado de 1.5, pero como sabemos, se establecieron cargas muy por arriba de las que se
presentarian cotidianamente por usuarios con un nivel de movilidad K2 y con un peso menor
a 100 kg para lograr un amplio rango de seguridad y prevenir fallas estructurales en los
mecanismos, evitando accidentes a causa de esto. Es importante que todo equipo ortopédico,

especialmente al hablar de protesis de miembro inferior, tengan un amplio rango de

161



prevencion contra posibles fallas y por esta razon deben delimitarse a una poblacién con un

peso y nivel de movilidad especifico.

Desde un inicioen el modelado de cada componente, la eleccion de sus materiales se
basé en lo que hoy en dia se utilizaen el mercado para cada uno de estos méodulos protésicos,
particularmente enaquellos que presentan un mejor costo-beneficio para el tipo de paciente
del presente trabajo, un ejemplo es el uso mayoritario de las aleaciones de aluminio sobre las
de titanio, ya que son mas econdémicas en general, y en las de acero porque son menos
pesadas. Un usuario con limitada movilidad genera una menor exigencia para las
componentes, pero de igual manera, requiere componentes ligeras para poder controlarlas,
en cambio, usuarios jovenes con gran movilidad exigen componentes con mayor resistencia

y tienen la capacidad de adaptarse a componentes méas pesadas.

La mayoria de los materiales utilizados en los madelos, son materiales cuyas
propiedades fisicas y mecanicas estaban precargadas en el catdlogo de materiales de
Solidworks, sin embargo, las propiedades de la fibra de carbono con resina epoxicay el
polipropileno copolimero fueron afiadidos a este catdlogo de manera manual y se obtuvieron
de la base de datos de materiales de MatWeb (2021).

Al terminar los modelos con sus materiales y ensamblarlos, antes de pasar a los
analisis de esfuerzos, se checaron las propiedades fisicas, entre ellas la masa para ver que
cumplieran las recomendaciones para pacientes geriatricos o se asemejaran a los mecanismos
de este mercado. Dicha masa cambid ligeramente en algunas componentes tras las
modificaciones requeridas en los andlisis de esfuerzos, estos valores los podemos saber
gracias a las herramientas de evaluacion de propiedades fisicas de Solidworks y se describen

a continuacion:

- El ensamble final de rodilla tiene una masa total de 533.12 g, alrededor de 20 g mas
que la version original. La masa es adecuada para una rodilla protésica, ya que esta dentro
del rango del peso de las rodillas que hay en el mercado, que van desde 360 a 900 g. Donde
los modelos disefiados para usuarios de baja movilidad o geriatricos tienden a ser los méas

ligeros, generalmente no pasan los 650 g.
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- En el caso del pie final, se obtuvo una masatotal de 321.97 g, muy similarala masa
que se tenia antes de las modificaciones de material en los tornillosy ranura. Su peso esta
dentro del rango adecuado para estas componentes.

- En el socket se presenta una masa total de 1,731.15 g. Este peso no es el mejor, pero
al ser el modulo més proximal de la prétesis su peso no es muy alarmante. Es de mayor
inquietud que los modulos de rodillay pie sean ligeros, puesto que, al estar mas alejados del
mufion, el brazo de palanca es mayor, y de lo contrario el usuario requeriria de mucho
esfuerzo para levantarlos. Ademas, gracias a lo obtenido en los resultados del analisis de
esfuerzos del socket se puede optar por realizar el mismo disefio, pero con menor grosor en

sus paredes para quitarle peso.

- El ensamble final de la protesis transfemoral tiene un peso total de 3,029.58 g, ya
con las componentes de conexion que son muy ligeras en realidad. A continuacion, se
muestra el renderizado del ensamble final de la prétesis transfemoral, para tener un

acercamiento semejante al de la aparienciaque tendria en la vida real.

Figura 119. Protesis Transfemoral Renderizada.

163



6.5.2 Discusion de las cuestiones biomecanicas

En este apartado se discuten las cuestiones biomecéanicas de la prétesis y sus mddulos,
aunque se enfoca primordialmente en la rodillay el pie protésico. No se pretende aminorar
la importancia del socket y su sistema de suspension, de hecho, se sabe que al ser la
componente que conecta al usuario con la protesis tiene una especial importanciay requiere
de una mayor personalizacion, pero es dificil analizar su desempefio biomecénico si no se

hace de forma experimental o directamente con el usuario.

Para el modelado del socket se tomaron en cuenta diferentes opciones de disefios y
sistemas de suspension que se presentan en la literatura, la eleccion.se basé en los
requerimientos generales de usuarios geriatricos. Sin embargo, no.es posible afirmar que la
eleccion del socket de apoyo isquiatico de contacto total es ideal, puesto que estos, como los
sockets CI pueden ser prescritos y ambos cuentan con sus ventajas, el apoyo isquiatico logra
mayor comodidad siempre y cuando el paciente cuente con un buen brazo de palanca y
estabilidad, en contraste el socket Cl puede ser més molesto, pero ayuda a dar estabilidad
medio-lateral y es sugerible en mufiones cortos. Todo dependera de las particularidades de
cada individuo, pero sinimportar el disefio, todos los sockets se deben acatar a la morfologia
del mufion, aprovechar el apoyo isquiatico y respetar las prominencias 6seas que puedan
generar malestar por exceso de presion. El socket interno de silicon puede ser usado en

cualquierade los disefios como coadyuvante de comodidad.

Maés alla de las particularidades que se deben tomar en cuenta en el socket, todos los
mecanismos .de la protesis fueron seleccionados y disefiados para cumplir con los
requerimientos biomecanicos en usuarios de nivel de movilidad K2. El sistema de suspensién
por succion pasiva ajustado al liner es muy usado en estos casos al igual que los sistemas de
blogueo distal con carraca, estos ultimos tienen puntos a favor en mufiones cortos y permiten
al usuario una facil colocacion de la protesis, pero el sistema por succién logra un mejor
ajuste e impide mayormente desplazamientos no deseados, como larotaciony el pistoneo del
mufion dentro del socket. En sistemas por succion ajustado a liner, los usuarios deben rosear
con alcohol isopropilico el liner para poder introducir el mufién dentro del socket, una vez
colocado se establece una especie de sello atmosférico y de forma pasiva se crea el vacio a
traves de la valvula, pero para que esto ocurra es fundamental un correcto disefio del socket
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de manera que embone adecuadamente. EI método con el que se modelé el socket, simulé lo
que se hace de manera practica para la creacién de encajes protésicos, que es laminar el
disefio a partir de un molde positivo del mufion. En la vista de seccion sagital del socket

(Figura 120) se puede observar el ajuste intimo entre el socket y el molde positivo con liner.

Positivo
Membrana (Mufién)

de silicona Fibra de

carbono

Figura 120. Vista de seccion sagital del socket y el molde positivo.

Fue necesario el uso de un segundo software CAD para lograr el disefio del socket,
ya que esta tarea resultd muy dificil en Solidworks, inclusive con sus herramientas de
Superficies, ya que la figura del socket debia contar con una simetria muy irregular para
poder adaptarse al molde positivo. No _obstante, al tener el disefio general del socket se
trasladd a Solidworks para establecer sumaterial y para adaptar la valvula de vacio.

Para determinar el funcionamiento de la valvula disefiada, desde un punto de vista
virtual, se tendria que realizar un analisis de fluidos para poder observar si es capaz de
bloquear la entrada de aire hacia el socket y de permitir la salida, con el objetivo de lograr la
suspensidn por succion del mufidn, aungue este analisis resultaria hasta cierto punto retador,
porque la salida de aire del socket se logra al comprimir el pequefio resorte presente en la
valvula, y. probablemente sea mas facil prototiparla con impresién 3D y evaluarla

fisicamente:

Con el fin de analizar biomecanicamente la protesis, por el momento se asumird una
buena adaptacion del socket y un correcto funcionamiento del sistema de suspension, ya que

esto es importante para un optimo desempefio del resto de las componentes.

Biomecénica de la rodilla protésica
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Un mecanismo de rodilla de cuatro barras de ‘control voluntario’, especificamente
con las medidasy especificaciones del eslabonamiento del presente trabajo, es adecuado para
pacientes con un nivel de actividad media baja 0 K2. Es un mecanismo que de acuerdo con
la investigacion de T. Amador & et al (2012) permite una marcha cosmética o similar a la
marcha sin amputacion, claro que esto dependera también de la rehabilitacion, de una buena
alineacion protésicay del entrenamiento del usuario con la protesis. La extension y flexion
de estos mecanismos son controlados por el usuario a través de los momentos de flexo-
extension de la caderay el traslado voluntario de la linea de carga o la linea FRP por delante
0 detras del CIR. Estos mecanismos no solo permiten el control de la estabilidad en la
extensiony al inicio de la flexidn de rodilla, sino también, extienden dicho control durante
los primeros grados de flexion. Es decir, el usuario podria regresar con-estabilidad la rodilla
a extension en los primeros grados de flexion, siempre y cuando la proyeccion del CIR siga

en la llamada ‘zona de control voluntario’.

Recordemos que en los mecanismos de ‘control voluntario’ el CIR no inicia
extremadamente elevado en extension, y la trayectoriade la poloide es suave hacia abajo, a
diferencia de los mecanismos con elevado CIR 0 hiper- estabilizados, esto mantiene el CIR
dentro de la zona de control durante los primeros grados de flexion de rodilla. En la Figura
121 se muestra la curva poloide del-presente mecanismo correspondiente al angulo de flexion
entre el socket y la parte inferior de la rodilla. La trayectoria de la poloide se apega al
comportamiento que se-describe teéricamente en este tipo de mecanismos, aungue con sus
particularidades a causa de la configuracion del eslabonamiento. En extension (0°) el CIR se
proyecta hacia posterior por los angulos del eslabonamientoy su trayectoriaen los primeros

5° es ascendente, a partir de este punto desciende suavemente como lo indica la teoria.
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Figura 121. Curva poloide de la rodilla protésica.

Para que el CIR esté proyectado en la zona de control voluntario desde extension
hasta el mayor rango posible de flexidon, es de crucial importancia laalineacion de la protesis.
Segun con el estudio de T. Amador & et al (2012), el mecanismo permite un control
voluntario desde los 0° hasta los 4° de flexidn, lo cual es aceptable y concuerda con el
proposito del tipo de mecanismo, aunque se cree que este rango se puede ampliar con una
alineacion adecuada. En su estudio se-analizé la biomecénica del mecanismo a través de
gréaficas que carecen de la consideracionde factores como el ajuste del socket, el tipo de pie
protésico, la alineacion entre los modulos, la fuerza del mufion, entre otros. En sus graficas
(vista sagital) el eje longitudinal del segmento de fémur esté alineado verticalmente con el
eje de referencia de la rodilla (eje anterosuperior), no existe un desplazamiento frontal del
eje longitudinal del fémur, como se indica usualmente en la alineacion de rodillas protésicas
y como se hizo en la alineacion en banco de la presente prétesis. Al adelantar el eje
longitudinal del fémur, la linea de carga del usuario se recorre en la misma direccion, esto
permite mantener la rodilla en extensién con mayor facilidad durante la bipedestacion y
podria ampliar significativamente el rango de control voluntario, tal como se graficaen la
Figura 121. Cabe mencionar que la zona de control voluntario también varia de acuerdo con
la actividad y fuerza del usuario, primordialmente en la flexo-extension de cadera. Entre
mayor fuerza, la zona de control se extiende. La Figura 122 ejemplificael diagrama de

estabilidad de la protesis en el apoyo desde la extension hasta 10° de flexion, se observa el

167



traslado voluntario de la linea de carga a través de los momentos de cadera para lograr la

flexion.

Momento- flexion 4
de cadera

Momento - extension
de cadera

Linea de carga
anterior al CiR

Linea de carga
posterior al CIR

Zona de control
voluntario

Flexién de fid
rodilla (10°) A8 £
I

Figura 122. Diagrama de estabilidad de la protesis transfemoral.

De la Figura 122 se pude decir que la articulacion de rodilla se mantiene extendida
en el contacto de talon, apoyo medio, y al inicio del despegue de talén. La terceraimagen
ilustra el punto en donde la rodilla podra ser flexionada voluntariamente por el usuario al
trasladar la linea de carga posterior al CIR, inmediatamente después al iniciar la flexion, el
CIR se mantendra en la zona de control voluntario en los primeros grados, y en la cuarta
imagen podemos decir que el CIR ya no esta dentro de esta zona, por lo que la flexion
necesariarestante para finalizar el apoyo, se logra gracias a la inercia que se tiene hasta este

punto de la locomocion.

En usuarios de baja movilidad o K1, la zona de control serd muy angosta por la falta
de fuerza y podria comprometer el bienestar de este tipo de pacientes. No obstante, al
mecanismo se le incluyd un sistema de bloqueo para mantener la rodilla en extension (ver
Figura 123), estos sistemas son comunmente usados para pacientes de baja movilidad o que
recién empiezan el entrenamiento protésico. Tras una buena rehabilitaciony el dominio de

la protesis en extension estos usuarios podran desbloquear la rodilla para empezar a practicar
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una marchaasistida (barras paralelas, andadera, etc.) con cadencias progresivas, hasta lograr

lamovilidad necesaria para el uso sin asistencia.

Figura 123. Rodilla bloqueada en extension a travésde un pin de bloqueo:

Este simple sistema de bloqueo en extension de rodillaextiende la indicacion de este
mecanismo para usuarios menos activos, o bien se puede decir que es una articulacion de

rodilla protésica para usuarios K1 y K2.

Durante la fase de oscilacion es importante que la protesis se balancee libremente y
que no exista la posibilidad de impactar con el suelo previamente al siguiente contacto de
talén, puesto que esto afectaria en su desempefio biomecanico e implicaria riesgo para el
usuario. EI mecanismo policéntrico de rodilla previene por si mismo esta situacion a través
de la generacion de un acortamiento de la prétesis, ya que en su flexion se combina un
movimiento de desplazamientoy rodadura simultaneo que lo logran. De cualquier modo, en
el disefio de los tubos de conexidn se contempld un acortamiento de 5 mm en el segmento

tibial, lo que permitira la incorporacion de un recubrimiento cosmético de pie.

El uso de amortiguadores en rodillas protésicas puede ayudar a evitar flexiones
bruscas al oponerse ligeramente a la flexion de la articulacion, pero su principal funcién es
asistir y asegurar la extension de la articulacion en tiempo y forma para evitar tropiezos. El
amortiguador de brio variable permite que la rodilla sea ajustada a diferentes cadencias de
marcha, segun la necesidad de los usuarios. Las especificaciones del resorte dependeran de
la fuerza que se necesite para extender la protesis a una velocidad especifica, conforme con
los rangos de cadencia de marcha de pacientes geriatricos. Recapitulando el apartado de
Fases del ciclo de la marcha normal del marco tedrico, tenemos que el rango de cadencia,
velocidad y tiempo de cada ciclo de la marcha en sujetos masculinos mayores a 65 afos

sanos, es de 81 a 125 pasos/min, 0.81 a 1.61 m/sy de 0.96 a 1.48 s, respectivamente. La

169



literatura menciona que en circunstancias ideales la velocidad en usuarios con amputacion
transfemoral merma a 40 m/min (0.6667 m/s) y consigo disminuye la cadencia. Tomando
estos valores como referencia, se pude deducir el rango aproximado de velocidad que se
requiere del amortiguador para extender la rodilla y adecuarse a las cadencias de usuarios

amputados de la terceraedad o con nivel de movilidad K2.

En este trabajo no se profundiza en los tipos y disefios de resortes que existenen el
mercado puesto que es una componente que en caso de prototipar la rodilla protésica se debe
conseguir con algun fabricante o proveedor de resortes, pero a la hora de elegirlo seria
prudente considerar que el rango de cadencia de marcha empiece desde un bajo limite
inferior, y de aqui, si las capacidades de cada usuario lo permiten, ajustar dicha cadencia
ascendentemente a través del embolo inferior. Se considera que una velocidad de 0.4 m/s es
un buen punto de partida, esta se reflejaria en una cadencia de alrededor de 35 pasos/miny
un tiempo de 3.43 spor ciclo. Estos datos son aproximados yagque pueden variar dependiendo
de la longitud de zancada, pero son los que se toman en cuenta para ejemplificar la fijacion
del mencionado limite inferior del rango de cadencia. Ahora, sabiendo que el ciclo de marcha
se divide en 60% fase de apoyo y 40% fase de oscilacién, el amortiguador debe de extender
la rodilla desde el maximo angulo de flexidn de la marcha (60 a 65°) en un tiempo igual o
ligeramente menor a 1.372 s durante el balanceo, para adaptarse a la menor cadencia. Si la
rodilla se extiende en menor tiempo sigue siendo funcional, aunque la cosmética de lamarcha
se veria afectada levemente. En contraste, si la extension demora el usuario peligraria al
iniciar el apoyo con larodillaen cierto grado de flexion. En el caso de usuarios con cadencias
mas rapidas, se debera comprimir previamente el resorte con el émbolo inferior para

decrementar o agilizar el tiempo de extension.

Otra consideracion importante para la seleccion del resorte es el limite de compresion
y-la'compresion a la cual se vera sometido, que viene dada por el recorrido del émbolo
superior durante la flexion y la posicion del émbolo inferior, cabe mencionar que esto se
tomo en cuenta desde un inicio para el disefio de la rodillay el amortiguador. El cilindro del
amortiguador de la rodilla en extension cuenta con una distancia de 76 mm entre émbolos
(resorte no comprimido) y el recorrido maximo del émbolo superior se presenta a los 65° de

flexiony es de 33.84 mm, esto representaria en el resorte una compresion de 44.52% de su
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longitud (ver Figura 124). Si el émbolo inferior se aprietaaumentael brio del resorte, ya que
se ‘pre- comprime’. Lo maximo que el mecanismo de brio ajustable permite pre- comprimir
el resortees 4.05 mm, por lo que el resorte debe ser capaz de comprimirse hasta un 49.85%

de su longitud, de lo contrario podria romperse.

Figura 124. Longitud entre émbolos en extension, 65° de flexiony.65¢ de flexion con maximo ajuste de brio.

Biomecénica del pie protésico.

Aunque se cree que una buena seleccion de rodilla es de principal importancia en
prétesis transfemorales, el pie protésicotambién es fundamental para la adaptacion y manejo
del amputado. De manera mas significativa en el amputado transtibial, ya que es el Unico
mecanismo (extra al socket y su suspensidn) que repercute en el éxito del tratamiento, pero
también juega un papel sumamente importante a nivel transfemoral al trabajar en conjunto
con larodilla. Ambos mecanismos, asi como el disefio y ajuste del socket, desempefian tareas
cruciales y podriamos decir que la mala seleccion de uno solo de estos afectaria al éptimo

desempefio de los demas.

Es dificil decir que el disefio presentado es el ideal para usuarios geriatricos K2 con
amputacion transfemoral, ya que hay muchos disefios y opciones en el mercado de pies
protésicos que podrian adecuarse a las necesidades de este tipo de paciente, y no solo otros
disefios de pies de respuestadindmica, sino también, pies de eje sencillo, algunos multiaxiales
e incluso pies convencionales tipo SACH. Esta decision tiene un fuerte peso en el presupuesto
del usuario, ya que en paises en desarrollo el pie SACH sigue siendo una opcion viable y
hasta cierto punto funcional por su bajo costo.
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En la seleccion de las componentes para una prétesis de miembro inferior, ademas de
estética, se debe considerar sobre todo un dinamismo adecuado a la movilidad del usuario 'y
una funcidon cosmética que logre una marcha considerablemente normal. Hablando
especificamente del pie protésico de respuesta dindmica del presente trabajo, se considera
que es un disefio adecuado para usuarios K2 con amputacion transfemoral e inclusive para
usuarios K3, es un pie un tanto alto a comparacion de otros disefios por lo que seria dificil
adaptarlo en amputaciones por debajo de rodillapor la poca distancia del mufion al suelo, lo

cual no pasa en transfemorales.

Al igual que en el mddulo de rodilla, la alineacién del pie con respecto a las demas
componentes es muy importante para un correcto desempefio biomecanico de toda la protesis,
concretamente para obtener buena sinergia con la rodilla protésica. La alineacidn en banco
es un buen punto de partida, aunque de ser requerido pueden existir modificaciones en la
alineacion dinamica, sobre todo en la alineacion del plano sagital para obtener una buena
absorcion de energia al contacto de talény un buen retorno de la mismaen el empuje de los

dedos, asi como una suave transicion entre ambas etapas.

Por lo visto tedricamente en los pies de respuesta dindmicay el presente estudio de
esfuerzos estaticos del pie (dividido en 3 etapas), se puede realizar una interpretacion
dinamicade dicho estudio. En el contacto de talon con el suelo, el resorte de fibra de carbono
posterior amortigua y absorbe la energia del impacto, generando una ligera flexion plantar.
Mientras la inercia de lamarcha continua hacia adelante, parte de esta energia absorbida en
el talonretornariaal alcanzar el apoyo medio. El resorte plantar, al unir el talon con el antepié,
permite una transicion continua y suave de taldn a punta, a través de un traslado de la
progresion-de carga uniforme. En la transicion hacia el antepié, durante la dorsiflexiony
antes de empezar con el despegue de los dedos hacia la fase de oscilacion, sigue existiendo
unaabsorcion valiosa de energia en el resorte frontal por la inerciay el peso del paciente, a
la que se le suma parte de la energia almacenada desde el talén con el traslado hacia delante
de los mismos resortes. Gran cantidad de esta energia se libera por los resortes
(principalmente por el frontal) para impulsar el pie en el despegue de los dedos, facilitando
significativamente el inicio del balanceo de la prétesis. En la Figura 125 se grafica lo anterior

de manera muy simple.
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Figura 125. Absorcién de energia (flechas rojas), traslado de energia (azules) y liberacion final de energia (verde).

Otra de las ventajas del pie protésicoy que es caracteristicade los pies de respuesta
dindmica es su capacidad de adaptarse a terrenos irregulares, dando estabilidad medio-lateral.
Esto ocurre principalmente con pies dinamicos con dedo dividido. El presente disefio
presenta una minimadivision, ya que se dirige a usuarios K2. Una divisién més prolongada
pudieraayudar a adaptarse a terrenos con mayor irregularidad, pero se indica en usuarios mas

activos ya que requiere de mas fuerza para ser controlado.
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CAPITULOVILI.

7. Conclusiones y Recomendaciones.

Por medio de este trabajo de tesis se ha presentado una vasta investigacion sobre las
protesis de miembro inferior, sobre todo de las Ilamadas prétesis transfemorales, asi como.de
la biomecéanicade la marchay de las articulaciones péelvicas, también se exponen diferentes
disefios y mecanismos de las componentes que se usan actualmente en el tratamiento
protésico de pacientes con amputacion transfemoral; con la finalidad de sustentar un disefio

de protesis transfemoral dirigido a usuarios geriatricos.

En Mexico la principal causa de amputaciones es por complicaciones de diabetes
mellitus y afecta principalmente a personas de la tercera edad. En el tratamiento protésico
estos usuarios generalmente se catalogan como de actividad baja (K1) o media-baja (K2),

distinguiendo a los K2 como los de mayor presenciaen Latinoamérica.

Los disefios de las componentes de la protesis del presente trabajo fueron modelados
virtualmente a través de un software CAD, en su mayoria Solidworks, y muestran una
orientacion clara para requerimientos de pacientes geriatricos con un nivel de movilidad K2
y un peso maximo de 100 Kg, desde el disefio de socket y su tipo de suspension, la
configuracion del mecanismo policéntrico de rodilla, hasta el pie de respuesta dinamica. Pero
también se distingue que estos mecanismos no son universales para este tipo de pacientes, ya
que es importante tener.en cuenta las singularidades de cada individuo, tal seria el caso en
usuarios con mufidn corto o con limitado brazo de palanca, donde seria recomendable usar
un disefio distinto de socket. Cabe mencionar que el alcance de indicacién de la rodilla
también puede ser para usuarios con nivel de movilidad K1 usando el sistemade bloqueo en

extension, y el pie protésico hasta en usuarios K3.

El software Solidworks también nos permitio utilizar las herramientas de CAE para
realizar un estudio de esfuerzos de las componentes modeladas, a través de simulaciones
basadas en el método del elemento finito. Donde fue posible apreciar el desempefio mecanico
de cada una de las piezas de la protesis con su respectivo material, al ser sometidas a una

carga elevada. De esta manera, en el mismo software, se llevaron a cabo ajustes pertinentes
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de disefio en zonas especificas o de material en las piezas que lo requerian, para obtener un
buen desempefio y sin la necesidad de realizar los modelados desde cero. Demostrando que
el proceso de disefio e ingenieria asistidas por computadora (CAD/CAE) es ideal en la
industria protésica y en muchos otros sectores para el desarrollo de nuevos productos y
mecanismos, ya que facilita la eleccion de materialesy la correccion de disefios, y evidencia
la reduccion de tiempo y costos en la fabricaciony desarrollo de prototipos, al aminorar la

construccion, prueba y destruccion innecesaria de los mismos.

El anélisis de esfuerzos de la protesis transfemoral se realizé por modulos (socket,
rodilla, pie y piezas de conexion). Es posible realizar el andlisis en el ensamble completo de
la protesis, pero esto implica lanecesidad de un equipo de computo méspotente y con mayor
capacidad de memoria RAM. Las cargas utilizadas en las simulaciones son relativamente
elevadasa las que se presentarian cotidianamente en una proétesis para usuarios de movilidad
K2 y con un peso menor a 100 Kg, con la finalidad de obtener disefios y materiales
resistentes, que prevengan en la mayor medida posible cualquier riesgo. El factor de
seguridad minimo aceptado en los resultados del anélisis de esfuerzos fue de 1.5y no de 1,
ya que en las circunstancias de los materiales en el software son idealesy en la vida real se

pueden presentar pequefios defectos.

Gracias a la interfaz de Solidworks también fue posible ensamblar adecuadamente las
partes de la protesis y realizar una simulacion de sus movimientos para analizar a grandes
rasgos la biomecénica de la prétesis y su comportamiento de acuerdo con las fuerzas y
momentos que existen en el mufidn durante la marcha, si fuera utilizada por un usuario. Lo
anterior se enfatiza en la fase de apoyo de la marcha, ya que es donde la estabilidad es de
crucial importancia. En la fase de oscilacion, al tener el miembro contra lateral apoyado y la
prétesis suspendida en el aire, lo importante fue determinar el tiempo en el que el
amortiguador de la rodilla debe pasar la prétesis de flexion a extension para comenzar la
siguiente fase de apoyo; al igual que contemplar las medidas correctas de la protesis para
prevenir el choque de la protesis mientas se balancea, donde también se distingue una de las
ventajas de los mecanismos policéntricos de rodilla, que es el acortamiento de la prétesis al

flexionarse.
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Los materiales establecidos en los mecanismos fueron elegidos porque cumplen con
los requerimientos de resistencia mecanica y de peso, ademas de que otorgan la funcionalidad
y movilidad necesariaen cada parte. Especificamente en los materiales de larodilla protesica,
se consideraque, por cuestiones mecanicas, el uso de aleaciones de titanioera lo ideal y con
esto se incrementaria el rango del peso limite de usuario, pero repercutiriaen costos muy
elevados. Por otro lado, en los aceros inoxidables el problema radicariaen el aumento de la
masa de la rodilla, lo cual no es recomendable en usuarios de baja actividad. Por esta razon
los materiales que comprenden la mayoria de sus componentes son aleaciones estructurales

de aluminio.

En cuanto al socket y pie protésico, que en su mayoria estan formados por fibra de
carbono por su alta resistencia mecanica, su bajo peso y sus propiedades que tienen la
capacidad de amortiguar impactos y retornar energia (en el caso del pie), la hacen el material
ideal para ambos usos y por lo mismo es altamente usado en el mercado. Por desgraciaeleva
los costos de la protesis. Como alternativas, en el caso del socket, se utilizan fibras de vidrio
y termoplésticos como Polipropileno para aminorar los costos, aunque se sacrifican
considerablemente ventajas que otorga la fibra de carbono. En los pies protésicos de
respuesta dinamica, la fibra de carbono es el material que se ha usado desde su introduccién
al mercado, por lo general estos pies protésicos son mas caros que los convencionalesy los
pies articulados, aunque generalmente tienen un mejor desempefio. Actualmente el uso de un
tipo fibra de vidrio en pies de respuesta dinamicaempieza a emerger y son mas baratos que
los de carbono y con caracteristicas de funcionalidad similares.

Las caracteristicas fisicas finales de la protesis son buenas, se destaca el peso de la
rodilla, el pie y las piezas de conexidn, en el caso del socket su peso es elevado porque las
paredes del modelo resultaron demasiado gruesas, pero de acuerdo con los resultados del
analisis de esfuerzos, el socket podra soportar las mismas cargas aun siendo mucho mas

delgado. Esto se aborda a detalle en las Recomendaciones.

En general, gracias a los resultados obtenidos y al desempefio visto a través del
software se puede decir que la continuacion del presente trabajo es llevar a cabo el
prototipado de las partes disefiadas, para de esta manera poder evaluar con mayor certezasu
viabilidad de uso.
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El desarrollo de este proyecto enriquece la investigacionen el rubro de la protésicay
se combina con el uso de herramientas de disefio y modelado computacional que se usan
cotidianamente en el &mbito ingenieril. Se contribuye al desarrollo de disefios mecanicos en
México por medio del modelado digital y se evidencian una vez mas los beneficios que trae

consigo el manejo de estas herramientas.
Recomendaciones

El peso final de la protesis puede ser mejorado al corregir el grosor del socket. Este
debe ser remodelado con las mismas caracteristicas de disefio y funcionalidad, pero con
paredes mas delgadas, inclusive mas de la mitad de su grosor actual. Con esto seguira
teniendo suficiente resistencia para soportar las cargas simuladas, pero con menor masa. En
el presente trabajo el socket se disefié en Autodesk Fusion 360 porque permite modelar piezas
asimétricas con mayor facilidad que Solidworks, pero posteriormente se observé que para

este tipo de tareas hay softwares ain mas amigables,como Meshmixer.

La rodilla protésica cumple con los requerimientos biomecanicos del tipo de
mecanismo, pero siempre sera de muchovalor para el peciente contar con una zona de control
voluntario més amplia. Seria ideal abarcar de los 0° (extension) hasta los 10° de flexidn, por
lo que el mecanismo podria ser ampliamente mejorado si se propone una configuracion del
eslabonamiento que asegure dicha ampliacion. Una vez establecida la nueva configuracion,

resultaria muy sencillala modificacion del modelo virtual de la rodilla.

Complementar los analisis de esfuerzos estaticos a través de estudios de fatiga para
indicar la vida Gtil de los mecanismos a lo largo de su uso, seria una buena continuacion del
presente proyecto. Este tipo de estudio también puede realizarse en softwares CAE, como
Solidworks y ANSIS.

Impulsar proyectos nacionales en la ramade la protésica es importante para contribuir
en lainnovaciony desarrollo tecnolégico que ayude a personas con amputacionesa mejorar
su calidad de vida. Proyectos como: el explorar los nuevos métodos de creacion de encajes
protésicos a través de un escaneo del mufion e impresion 3D, que ya es utilizado en algunas

empresas en paises desarrollados y que cuentan con sus ventajas sobre los métodos
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convencionales; la creacion de un pie protésico de bajo costo dirigido para usuarios
mexicanos; la creacion de protesis inteligentes nacionales, sobre todo de miembro inferior
(rodillay pie), que sean capaces de leer e interpretar sefiales musculares del usuario para
controlar los mecanismos a través de actuadores hidraulicos o neumaticos; entre otros

proyectos.
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