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RESUMEN EJECUTIVO

En la actualidad, se ha incrementado la necesidad de las protesis de miembros inferiores en la
sociedad y muchas de las prétesis convencionales que se utilizan hoy en dia no tienen
incorporados componentes que ayuden a mitigar impactos, afectando a la duracién de los
componentes que se encuentran en la protesis y a su vez, permitiendo que en la zona del
mufidn se puedan generar golpes los cuales terminan incomodando al usuario. Este proyecto
de investigacion se realizé con el objetivo de diseiar una protesis transfemoral que sea capaz
de generar movimiento mecanico en sus articulaciones. Haciendo uso del software de disefio
CAD para la realizacion del disefio y con el uso de una matriz de decision y multicriterio en la
cual se compararon distintos materiales y se seleccion6 el que mejor se adaptaba al proyecto
una buena resistencia al peso al que estara sometido sin presentar una masa mayor a la de
una pierna real. Se propuso y se demostré que la integracion de un amortiguador magneto
reologico es capaz de reducir completamente el impacto que se genera en los componentes

e incluso en la zona del munoén.

Palabras clave — amortiguador, CAD, magneto-reoldgico, prétesis, software, transfemoral.



ABSTRACT

At present, the need for lower limb prostheses in society has increased and many of the
conventional prostheses that are used today do not have incorporated components that help
mitigate impacts, affecting the duration of the components that are found. in the prosthesis
and in turn, allowing blows to be generated in the area of the stump which end up bothering
the user. This research project was carried out with the objective of designing a transfemoral
prosthesis that is capable of generating mechanical movement in its joints. Using CAD design
software to carry out the design and with the use of a decision matrix and multi-criteria in
which different materials were compared and the one that best suited the project was selected,
a good resistance to the weight to which it will be subjected without present a mass greater
than that of a real leg. It was proposed and demonstrated that the integration of a magneto-
rheological damper is capable of completely reducing the impact that is generated on the

components and even on the stump area.

Keywords - shock absorber, CAD, magneto-rheological, prosthesis, software, transfemoral.
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l. Introduccion

Nacer sin una extremidad o en algun momento de la vida perderla es un factor que cambia
totalmente la vida de una persona. La pérdida de una extremidad genera un gran impacto a
la persona desde el punto de vista social, econdmico y psicoldgico. En el caso de una persona
gue ha perdido una extremidad del miembro inferior, esta situacion se torna mas complicada
debido a que la persona o necesita el constante apoyo de alguien para poder caminar. Una
protesis es un miembro inferior que es capaz de reemplazar la extremidad que se ha perdido,

mejorando asi un poco la calidad de vida de la persona.

En el caso de las protesis de miembros inferiores, la mayoria de éstas s6lo cumplen con la
funcion de reemplazar la extremidad perdida y funcionar como un aparato que brinda un
punto de apoyo a la persona, pero no cumplen con los movimientos normal de las
articulaciones ni presentan un tipo de amortiguamiento, modificando la marcha normal que
tiene el ser humano y provocando incomodidad y dolores en diferentes zonas, como lo es la
zona del muidn. La presente investigacion tiene como finalidad disefar una proétesis e
introducir un amortiguamiento mediante amortiguadores magneto reologicos. Para la
realizacion de la protesis se necesitd el uso de un software de disefio CAD y de distintos analisis
gue permitieron que los distintos componentes mecanicos y electronicos se acoplaran entre

si a la perfeccion.

Capitulo 1l: En este capitulo se definirdn los precedentes del problema de la presente

investigacion. Luego, se define el problema y la justificacion del proyecto.

Capitulo llI: En este capitulo se muestra toda la informacion necesaria para comprender las

bases de la problematica y para la resolucidn planteada en el capitulo II.

Capitulo IV: En este capitulo se define la metodologia que se utilizara para el desarrollo de la
investigacion y se definen las distintas variables dependientes e independientes que estan
involucradas para el desarrollo del proyecto. Ademas, se muestra toda aquella informacion

fundamental de los componentes que se requieren para llevar a cabo la investigacion.

Capitulo V: En este capitulo se analizan los resultados obtenidos de las simulaciones y de
acuerdo a los objetivos planteados. Se obtuvo informacion sobre el peso promedio que

presentan los miembros inferiores del cuerpo, asi como sus respectivas longitudes. Se definid



la l6gica de programacion que se debe seguir para la activacion correcta del amortiguador
segun sea la situacion. Se realizaron estudios mediante simulaciones a las piezas realizadas

haciendo uso del software de disefio CAD.

Capitulo VI: Se dan las conclusiones a partir de los resultados que fueron obtenidos en la

investigacion, cumpliendo de esta manera con los objetivos planteados.

Capitulo VII: En este capitulo se muestran las recomendaciones para futuras investigaciones

relacionadas.



Il. PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

En este capitulo se abordarg, sobre el incremento de casos que se presentan en el mundo con
el tema de la discapacidad. Ademas, se identificaran las dificultades que existen en los
métodos para simular el movimiento de las articulaciones en las prétesis, enfocandose en una
protesis de miembro inferior y en la complejidad que presenta emular y controlar el
movimiento de la rodilla. Seguidamente, se justificard porque es necesario la investigacion y

se definiran las preguntas de investigacion y los objetivos del proyecto.

2.1 PRECEDENTES DEL PROBLEMA

En los ultimos afios se ha incrementado la cantidad de personas que presentan algun
tipo de discapacidad, esto se debe principalmente al envejecimiento que se va presentado el
mundo dado que las personas ancianas presentan una mayor probabilidad de adquirir un tipo
de discapacidad, ademas este incremento se debe a diversos problemas crénicos que se
presentan actualmente como la diabetes, trastornos mentales y enfermedades
cardiovasculares. En el caso de las enfermedades cronicas, en los paises de ingresos bajos y
medianos, representa un aproximado del 66.5% de todos los afos vividos con discapacidad
en estos paises. Las razones de la discapacidad en un pais especifico estan relacionadas con
los problemas que se presentan en la salud, por otro lado, también se ve relacionada con
catastrofes naturales, los habitos alimenticios que tiene cada persona, los abusos de sustancias
y en muchos casos los accidentes de trafico que pueden causar un gran dafio a la persona.

(Organizaciéon Mundial De La Salud, 2011).

Se estima que un 80% de las personas que son afectadas por algun tipo de
discapacidad viven en paises que se encuentran en vias de desarrollo. Dentro de los factores
principales que conllevan a que las personas se encuentren con la prevalencia de
discapacidades tenemos la pobreza y la edad. Ademas, con las estadisticas obtenidas,
encontramos en el mundo hay un aproximado de 93 millones de nifios con discapacidades.

(Secretaria de desarrollo e inclusion social, 2017)

2.1.1 PRECEDENTES EN HONDURAS
De manera oficial, mediante un censo realizado en el afio 2013 indicaron que en

Honduras se registraron un total de 306,296 personas que presentaban algun tipo de



discapacidad de este total se registraron 61,704 personas que tienen limitaciones para

moverse y caminar significando esto el 20.14% de los casos totales registrados. (INE, 2013)

Un informe realizado por la Secretaria de desarrollo e inclusion social (2017) indica que
en Francisco Morazan se realizd una investigacion para identificar los casos de discapacidad
que se encuentran en esta region del pais obteniendo como resultado una prevalencia de
discapacidad de 9.9 por cada mil habitantes, teniendo un total de 15,680 casos de
discapacidad censados. Se realizd una encuesta a las personas que presentaban

discapacidades, estos resultados los dividieron por sexo y edad.

. Femenino ; 7.628
Masculino; 7.982

= Femenino [ Masculino

llustracion 1. Casos de discapacidad por sexo en Francisco Morazan.
Fuente: (Secretaria de desarrollo e inclusion social, 2017)

En la ilustracién 1, se observan los casos de personas con discapacidad, por sexo, que
fueron censadas. Los datos demuestran que en Francisco Morazan los hombres presentan
mayor numero de discapacidad con el 51% del total de entrevistados, mientras que las mujeres

representan en 49%.
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llustracion 2. Casos de discapacidad censados en Francisco Morazan segun la edad.

Fuente: (Secretaria de desarrollo e inclusion social, 2017)

Los datos reflejados en la ilustracién 2, muestran que las personas de mayor edad
tienden a presentar discapacidades, en este caso, de 79,668 habitantes en Francisco Morazan
que tienen una edad mayor a 64 afos se encontraron que 4,797 personas que tienen

discapacidades, significando el 6.21% de este rango y el 30.6% del total de encuestados.

Los pocos registros que se realizan en el pais hacen que la obtencidén de estadisticas
exactas actuales sea complicada, pero se estima en Honduras actualmente existe alrededor de
700,000 personas que presentan discapacidades de los cuales sélo el 17% ha recibido algun

servicio de rehabilitacion. (CAMO, 2018).

2.2 DEFINICION DEL PROBLEMA

El gran incremento que se ha dado en los ultimos afios de problemas para caminar o
discapacidad crea que la necesidad de sustituir esta extremidad faltante por un artefacto que
permita recuperar la movilidad de las personas vaya incrementando y con la ayuda de la
tecnologia se ha logrado cubrir de forma mas eficientes las funciones que cumplian los

miembros reales del cuerpo.



El cuerpo humano es capaz de mitigar impactos mediante la los cartilagos y el liquido
sinovial que se encuentran presentes en la rodilla. En el caso de las protesis convencionales,
no se encuentra ningun tipo de sistema que absorba completamente o disminuya
considerablemente el impacto que recibe las partes de las que esta compuesta la prétesis y

los golpes que se reciben en la zona del muién.

Es por esto que, en la presente investigacion, se pretende realizar el disefio de una
proétesis transfemoral presentada a través de un disefio CAD, determinando el material que
sea mas conveniente y con la integracion de un componente que permita mitigar los impactos

que se generan al momento de caminar.

2.3 JUSTIFICACION

Las protesis tradicionales, al no presentar un sistema de amortiguamiento que permita
reducir la fuerza de impacto que se presenta al momento de caminar, genera incomodidad y
dolores en la zona de la espalda y principalmente en la zona del mufidn, zona que es bastante

sensible.

Con los datos obtenidos de las empresas que se dedican a realizar protesis en
Honduras, NEOTEC y CAMO, en la ilustracidn 3, se observa que en los ultimos 4 afios se ha

producido la siguiente cantidad de protesis transfemorales y transtibiales.

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45
MW Total de Protesis fabricadas B Transtibial 0O Transfemoral

[lustracion 3. Produccidon de Prétesis de miembro inferior

Fuente: (CAMO, comunicacion personal, 2020; Neotec, comunicacién personal, 2020)



En total en los Ultimos 4 afos, en estas dos empresas hondurefias, se ha fabricado un
total de 121 prétesis transtibiales y transfemorales, siendo en 2019 el afio en el que mas se

realizaron protesis de miembro inferior con un total de 41 protesis fabricadas.

45%

55%

B Transfemoral DO Transtibial

llustracion 4. Porcentaje de protesis fabricadas segun el tipo.
Fuente: (CAMO, comunicaciéon personal, 2020; Neotec, comunicacion personal, 2020)

En la ilustracion 4, se puede observar que del total de protesis fabricadas desde el afio
2016 hasta 2019, el 55% fueron protesis transfemorales, representando un total de 67 proétesis

fabricadas y el 45% fueron transtibiales, representando un total de 54 protesis fabricadas.

La produccion de protesis en Honduras es poca, y generalmente en los componentes
de las mismas no se encuentra ningun sistema de amortiguamiento. Con base a la
investigacion realizada, la Unica empresa privada que realiza prétesis con amortiguamiento es

NEOTEC, pero al implementar este tipo de componentes el precio de las mismas se eleva.

Para el disefio de una protesis de debe tomar en cuenta la funcion que se desea realizar.
Las protesis para caminar deben ser resistentes, cdbmodas y presentar algun tipo de
amortiguamiento para conseguir una mayor estabilidad en el momento de caminar, creando
de esta manera una protesis mas duradera evitando el desgaste de las piezas y reduciendo la
fuerza que recibe el muidn. Por esto, se propone diseflar una proétesis transfemoral
implementando el uso de un amortiguador magneto reologico que sea capaz de imitar la
funcionalidad que tiene la rodilla para mitigar el impacto que se genera en la zona inferior del

cuerpo.



2.4 PREGUNTAS DE INVESTIGACION

>

;Cudles son los materiales que se utilizan para la fabricacién de los distintos
componentes que se encuentran presentes en las protesis inferiores?

iEs posible realizar una protesis transfemoral que presente un peso igual o menor al
que presenta una pierna real y que resista el peso de una persona?

;Cuales son los movimientos que deben presentar las articulaciones que se encuentran
en las protesis de miembros inferiores?

iCual es el porcentaje de impacto que mitigaria un amortiguador magneto reoldgico

al ser implementado en una protesis transfemoral?

2.5 OBJETIVOS

A continuacion, se presentaran el objetivo general y los objetivos especificos para la

presente investigacion.

2.5.1 OBJETIVO GENERAL

Disefar una prétesis transfemoral utilizando un amortiguador magneto reologico para

observar si la implementacion del mismo es capaz de reducir el impacto que se genera al

momento de caminar.

2.5.2
1.

OBJETIVOS ESPECIFICOS

Realizar el disefio de las piezas con las longitudes promedio que presenta el cuerpo
humano.

Determinar los materiales apropiados mediante las simulaciones y una matriz de
decision y multicriterio.

Analizar los parametros de movimiento de los miembros inferiores del cuerpo.
Realizar los analisis cinematicos y estaticos en las distintas piezas que se encontraran

en la protesis disefiada.



I1l. MARCO TEORICO

En este capitulo se abordaran los conceptos necesarios para un desarrollo correcto de la
investigacion, para esto es importante conocer sobre las amputaciones, las protesis, su
fabricacion y los componentes que se emplearan para la realizacion correcta de un disefio de

protesis transfemoral.

3.1 ANALISIS DE LA SITUACION ACTUAL

En este apartado se mencionaran algunas de las empresas que se dedican a la
fabricacion de protesis o de componentes prostéticos y se mencionaran algunas de las
herramientas, sensores, actuadores o cualquier tecnologia que implementan para el desarrollo

y control que presentan sus protesis.

3.1.1 PRODUCCION DE APARATOS PROSTETICOS EN EL MUNDO
Se mencionaran algunas de las empresas mas conocidas en paises de Europa y
América, siendo mas especificos en Alemania, Islandia y México, y las caracteristicas que

presentan sus protesis y componentes utilizados.

3.1.1.71 Alemania

Ottobock, fundada en 1919, es la empresa mas famosa del mundo en el tema de las
protesisy es laempresa que ha venido innovando en la fabricacién de las proétesis. En la década
de 1960 desarrollo una protesis que presentaba el control mioeléctrico a través de las sefales
gue mandan los musculos. En 1997, present6 la C-Leg siendo el primer dispositivo prostético
que tenia incorporado un microprocesador dando avance a las nuevas formas de desarrollo
de prétesis en el mundo. En la actualidad Ottobock se encarga de fabricar diferentes protesis,
encajes y componentes prostéticos con altos niveles de control a través de la tecnologia y

microprocesadores ademas de fabricar componentes completamente inteligentes.

3.1.1.2 Islandia

Ossur es una de las empresas méas conocidas del mundo por la fabricacion sus protesis
desde 2009 y los componentes que vienen integrados en las mismas. Ossur fabrica protesis
que utilizan microprocesadores para construir prétesis completamente inteligentes que se
adaptan a las distintas necesidades que presente el usuario en el momento. Para el control de

las articulaciones implementan todo tipo de componentes eléctricos, neumaticos e hidraulicos
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en sus protesis. Su producto insignia es la i-limb quantum que es una proétesis completamente
inteligente controlada por sensores mioeléctricos, esta protesis tiene una capacidad de realizar

36 programaciones distintas. (OSSUR, 2020)

3.1.1.3 México

Probionics es una empresa mexicana que implementa los avances en la tecnologia 3D
para fabricar protesis de mano, brazos y dedos. Esta empresa utiliza una impresora 3D Object
Alaris 30 fabricada por Stratasys que cuenta con la posibilidad de realizar cambios de forma
inmediata al disefio. Las protesis disefiadas por esta empresa utilizan el control mioeléctrico

para lograr el movimiento de sus articulaciones. (Plastics Technology, 2016)

CIDOP es una empresa que se encarga de realizar prétesis para diferentes
extremidades del cuerpo que cuentan con la posibilidad de realizar movimientos de las
articulaciones o solamente artificiales. Esta empresa utiliza la tecnologia 3D Structure Sensor

gue es una tecnologia que permite crear modelos 3D en cuestién de segundos.

3.1.2 PRODUCCION DE APARATOS PROSTETICOS EN HONDURAS

Los centros de salud publicos normalmente no estan capacitados para gran cantidad
de protesis que se ocupan en el pais y la obtencién de una prétesis mediante las empresas
privadas suelen representar una gran inversion por sus costos elevados. En el pais el material
mas utilizado para la fabricacién de protesis es el polipropileno debido a su costo, pero como

desventaja se encuentra la dificultad para adquirirlo. (Borjas & Flores, 2015)

En Honduras son pocas las empresas u organizaciones que se encargan de la
realizacion de aparatos prostéticos para las personas con discapacidad, en las cuales se
pueden encontrar los laboratorios de ortesis y protesis, que son manejados por Teletdn,

Neotec y la organizacion CAMO.

3.1.2.1 Central American Medical Outreach (CAMO)

Es una organizacion que ha producido aparatos prostéticos desde que se inauguro su
laboratorio de Ortesis y Protesis en 1999. Esta organizacion proporciona movilidad
aproximadamente a 1,200 personas por afio. En los datos obtenidos del 2018-2019 esta

organizacion brindd servicios de proétesis y ortesis a un total de 1,334 personas.
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Para la produccion de una proétesis de miembro inferior CAMO toma en consideracion

diferentes componentes y materiales para la creacién de las mismas.

e Se utilizan componentes modulares para las rodillas, adaptadores y pies.

e Polimeros para la fabricacién de la cuenca.

e Titanio para la fabricacién de tubos y adaptadores, ya que estos seran los que estén
sometidos a mayores esfuerzos.

e Fibra de carbono para la fabricacién de pies prostéticos.

El costo y tiempo de fabricacion para las proétesis inferiores varia segun el tipo que se

ha solicitado. En la tabla 1, se puede observar los costos de fabricacion y el tiempo que se

necesita.
Costos de fabricacion y tiempo requerido segun el tipo de protesis.
Tipo Costo Tiempo
Transfemoral L. 42,000.00 14 horas
Articulacion de la rodilla L. 40,000.00 18 horas
Transtibial L. 25,000.00 16 horas

Tabla 1. Costos de fabricacién y tiempo requerido segun el tipo de protesis.

Fuente: (CAMO, comunicacion personal, 2020)
Para iniciar el proceso de fabricacién de la protesis se realiza una medida del mufién;
luego se procede con la toma del molde negativo que funciona como referencia de la medida

de cada paciente.

Una vez realizado el molde negativo, se realizan los procesos técnicos para la
fabricacién de un molde positivo, posteriormente se realiza el proceso de planificacion, corte

y pulido para el respectivo ensamble y alineacion de la protesis.

Para determinar que la proétesis fue correctamente fabricada, CAMO realiza
evaluaciones estaticas y dinamicas. En las evaluaciones estaticas se encuentran la adaptacion
del mufién con la cuenca, la altura y la alineacion correcta en diferentes planos. En la parte

dindmica se realiza la alineacion en diferentes fases de la marcha.
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3.1.2.2 NEOTEC

Para la fabricacién de sus prétesis NEOTEC utiliza materiales como titanio, aceros y
aluminio segun la necesidad que se le presente al cliente. Estos materiales son importados de

Alemania.

Esta institucion privada tiene como principal proveedor a Ottobock, que es una
empresa que se dedica a la fabricacibn de componentes prostéticos que presentan
caracteristicas electrdnicas e inteligentes. Ottobock se encarga de suministrar rodillas y tobillos
gue presentan un componente de amortiguamiento y de control, pero son pocas las protesis
que son fabricadas en el pais utilizando estos componentes debido al alto costo que significa
para el paciente. Al incluir este tipo de componentes el precio llega ser mayor a Lps. 130,000
y una prétesis completamente inteligente llega a alcanzar un precio mayor al millon de
lempiras, algo que es muy poco accesible a las personas por eso es la poca implementacién

de aparatos electrénicos o algun tipo de amortiguamiento en el pais.

Para el proceso de produccion se toman las medidas del paciente y el peso del mismo
y utilizan moldes para tener la medida exacta del mufidén, una vez establecido estos
parametros se procede con darle una lista al paciente de los componentes que se pueden
implementar y éste selecciona segun su capacidad econébmica que componente y material
desea. Luego proceden con la realizacion de la cuenca para el mufidn y con el acoplamiento

de los diferentes componentes que conforman la protesis.

Este tipo de protesis luego de producirlas es necesario ajustarlas segun el paciente y

luego se le debe a ensefiar al paciente su nuevo ciclo de marcha.

3.2 TEORIAS DEL SUSTENTO

Las teorias del sustento es toda aquella informacidn que permitira conocer mas acerca
del proyecto y la forma en la que éste se puede realizar correctamente. Las teorias del sustento
estaran divididas en varios temas y subtemas que permiten comprender mejor todo el

proyecto de investigacion.

3.2.1 AMPUTACION
La amputacion es uno de los procesos mas antiguos, consiste en retirar una parte del

cuerpo, normalmente una extremidad de la zona superior o inferior. Se considera una accion
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destructiva para el paciente debido a que disminuye su capacidad, funcionalidad y comodidad,
por otro lado, también es constructiva ya que una amputacion puede evitar una enfermedad
y evitar un daflo mayor al paciente. Antes de realizar esta accion se deben considerar las
consecuencias positivas o negativas que conlleva realizar esta cirugia. Debido a los avances
que se han presentado en la medicina y en la cirugia se ha logrado que, en algunos casos de
traumatismos graves, se ha conseguido conservar las extremidades afectadas, de este modo

se aplazan las indicaciones para la realizacién de una amputacion. (Vela, 2016)

3.2.1.1 Principales causas de amputacion

Tomar la decisién de realizar una amputacién no es algo sencillo, existen varios factores
que conllevan a la decision de retirar algin miembro del cuerpo, estos factores pueden ser
traumatismos graves o enfermedades, ambos afectan tanto a la zona superior del cuerpo

(hombros, brazos, manos) como a la zona inferior (cadera, pierna, rodilla, pie).

Ministerio de Salud y Proteccion Social (2015) menciona que las principales causas de

amputacién son:

e Traumas: principalmente esta relacionado a los accidentes de los cuales se hace énfasis
a los causados en accidentes de transito graves, accidentes que se dan en areas
laborarles y a las agresiones fisicas. El riesgo del paciente de sufrir una amputacién en
estos casos es elevado.

e Diabetes Mellitus: esta enfermedad afecta directamente el sistema nervioso y vascular
atacando principalmente al pie humano (pie diabético) y es provocada por la presencia
de glucosa elevada en la sangre. Esta enfermedad provoca dolor e infecciones llevando
asi a la amputacion.

e Enfermedad Arterial Periférica: es una enfermedad que se da cuando se presenta una
acumulacion de grasa en las arterias obstruyendo el flujo de sangre que se dirige hacia
los brazos y las piernas. Al obstruirse las arterias, causa muerte en los tejidos de estas
extremidades y en algunos casos llevando a la necesidad de realizar una amputacion.

e Cancer: es una enfermedad patoldgica no tiene una zona especifica en la que se
produce ya que puede encontrarse en cualquier parte del cuerpo. Esta se caracteriza
por el crecimiento no controlado de células. La aparicion de tumores lleva a la

necesidad de una amputacion.
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Ausencia Congénita: La ausencia congénita es la falta de una extremidad desde el
nacimiento. Este tipo de deficiencia se da durante el embarazo y se genera por el
consumo de sustancias nocivas, por la mutacion de los genes o por la existencia de

bridas amnidticas.

3.2.1.2 Niveles de amputacion del miembro inferior

Las amputaciones estan divididas por niveles segun el tipo de amputacién necesaria.

En la ilustracién 5, se muestran los 7 niveles en los que se realizan las distintas amputaciones

de los miembros inferiores.

Hewmipelvectomia

Desarticulacién
de cadera

Transfemoral

Desarticulacién
de vodilla

Transtibial

Desarticulacion
del tobillo

Amputacion
parcial del pie

llustracion 5. Niveles de Amputacién del Miembro Inferior.

Fuente: Ministerio de Salud y Proteccién Social (2015)

Desarticulacién de la pelvis y hemipelvectomia: Este tipo de amputacion se da cuando
se encuentran tumores en la zona pélvica del cuerpo. Se considera como una de las
zonas mas complicadas para rehabilitacién debido a dificultad para realizar una
protesis que pueda sujetarse y brindar estabilidad al momento de apoyar el cuerpo.
Amputaciéon Transfemoral: La amputacién transfemoral se da sobre la rodilla, siendo
mas especificos, en la parte del fémur, no se tiene una medida exacta de esta
amputacion entonces se suele realizar antes de llegar a la rodilla, a nivel medio y a nivel
superior por debajo de la zona pélvica.

Desarticulacion de la rodilla: Este tipo de amputacion la encontramos en la rodilla,

debido a la posterior necesidad de una protesis no es recomendada realizarla en
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adultos mayores o en situaciones postraumaticas que han dejado graves dafos en la
zona.

e Amputacion Transtibial: Encontrada en la parte inferior de la rodilla, en la zona de la
tibia. También conocida como amputacién bk (Below Knee). Este tipo de amputacién
debe realizarse entre 12 y 17 cm a partir de la linea media articular.

e Desarticulacion de tobillo: Para este tipo de amputacion se utiliza el método
transmaleolar. Este método permite realizar la amputacion de tobillo sin dafiar la tibia,
preservando los tejidos del talon que posteriormente son utilizados para cubrir la

superficie del muion. (Silva, 2015; Vela, 2016)

3.2.2 PROTESIS

Desde la antigliedad dispositivos prostéticos han sido utilizados para restaurar la
movilidad y la utilidad para los que han perdido una extremidad. Actualmente en el mundo
existen muchas personas que presentan la pérdida de una extremidad, esto debido a defectos
congénitos, traumas o incluso el cancer. Estas pérdidas causan un gran impacto en la vida de
las personas afectando principalmente de forma econdmica, social y psicoldgica. La funcién
de las prétesis es cubrir con la funcion que la extremidad cumplia, pero para conseguir un
funcionamiento correcto de la protesis se deben tomar en cuenta ciertas consideraciones de
las cuales se pueden destacar el costo, la solidez, la estética y los métodos de fabricacion. (Cruz

et al., 2020)

Las proétesis pueden reemplazar muchos miembros del cuerpo incluyendo brazos,
piernas, manos, rodillas e incluso hasta ojos. En la mayoria de los casos nos encontramos con
protesis que pueden ser removibles, como es con los 0jos y piernas. Ademas, nos encontramos
con la posibilidad de que el usuario tenga mas de un tipo de proétesis dependiendo del uso

que se le quiera dar en el momento.

Para el desarrollo de una protesis se encuentran diferentes areas de estudio de las
cuales destacan matematicas, fisica, biologia, electronica y anatomia. Debido a la integracion
de estas diferentes areas se ha logrado mejores resultados y aplicaciones en las proétesis. Las
matematicas aportan los calculos, la electrénica aporta los componentes fisicos que facilitan
la funcionalidad de la protesis, la informatica aporta el lenguaje de programacién el cual junto

con la electrénica ayuda a un mejor control de la protesis y los campos de la biologia y la
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anatomia se encargan de brindar la informacion sobre el funcionamiento del miembro

humano. (Navarro, 2018)

3.2.2.1 Clasificacion de las protesis
Las protesis son clasificadas segun la funcion que estas deben cumplir para el usuario,
por la forma en la que sus articulaciones son accionadas y por el tipo control mediante

microprocesadores o componentes electronicos. Esta clasificacion se muestra en la

ilustracion 6.

Clasificacion

Modo de

Funcion Accién
Control

Control a

Funciones Reemplazo

Pasiva Activa Programada

voluntad
(EMG, EEG)

Motoras de érganos

Miembros Miembros

Superiores Inferiores
J

Hombros Cadera
Brazos Piernas

Manos Rodillas

[lustracion 6. Clasificacion de las Prétesis

Fuente: Tomada y adaptada de (Ramirez, 2012)

3.2.2.1.1 Funcion
Segun la funcion que cumplen nos encontramos con dos tipos de protesis, las que se

encargan Unicamente en el reemplazo de 6rganos internos del cuerpo y nos encontramos con
las protesis que buscan reemplazar las extremidades del cuerpo que son encargadas de

cumplir con las funciones motores del mismo.
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Dentro de estas funciones motoras, las prétesis pueden reemplazar las extremidades
superiores, tales como brazos, codos, hombros, manos y dedos, y las extremidades inferiores,
como pueden ser la rodilla, la cadera, el tobillo y el pie. Normalmente este tipo de proétesis
busca cumplir también con el movimiento de las extremidades, pero en algunos casos nos
encontramos con proétesis cosméticas que el Unico objetivo de éstas es reemplazar la

extremidad faltante sin cumplir con el movimiento de las mismas.

3.2.2.1.2 Accién
Cuando nos referimos al accionamiento de las protesis nos enfocamos en las protesis

que buscan cumplir con el movimiento que ejercia la extremidad perdida. En esta clasificacion

nos encontramos con dos casos, las protesis pasivas y activas.

Las proétesis pasivas son aquellas que logran simular el movimiento que tenia la
extremidad perdida, pero con la condiciéon de que el usuario debe realizar un esfuerzo para
que ésta cumpla con su objetivo. En este tipo de prétesis nos encontramos con las protesis

mecanicas.

Las protesis activas buscan cumplir con el mismo objetivo de las pasivas, pero con una
pequefa diferencia, en este tipo se necesita una alimentacion externa ya que presentan

componentes eléctricos o electronicos.

3.2.2.1.3 Modo de control
Con los avances que se han presentado en la tecnologia y la incorporacion que ha

tenido en el area prostética, se han implementado el uso de componentes electronicos los
cuales son controlados por microcontroladores permitiendo que las prétesis sean capaces de

imitar el comportamiento de una extremidad real de forma mas eficaz.

En las protesis programadas nos encontramos con la incorporacion de diferentes
sensores que, por medio de un cddigo de programacién leido por un microcontrolador,

pueden accionar las prétesis segun las condiciones que se han establecido en el codigo.

El control EMG o control mioeléctrico se realiza mediante la utilizacién de sensores
emg, estos sensores permiten reconocer las sefiales eléctricas que son enviadas a través de
los musculos. Este tipo de control es muy eficiente, pero presentan una gran limitante, se
necesita la implementacién de varios sensores para lograr reconocer los patrones de sefiales

de forma eficiente.
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3.2.2.2 Tipos de protesis

Protesis Mecanicas: Este tipo de proétesis estdn compuestas por diferentes partes
unidas entre si con el fin de lograr un movimiento de la articulacion. La desventaja de este tipo
de prétesis es que, al no encontrarse ningun tipo de componente en ellas, el usuario tiene que

acomodar el mecanismo segun el uso que se le esté dando.

Protesis Eléctricas: La incorporacion de la tecnologia en las prétesis ha permitido que
se logren utilizar componentes eléctricos, como motores, servomotores o actuadores, en las
mismas. El uso estos componentes permiten un facil control y accionamiento de las

articulaciones que se presenten.

(a) (D) —
battery. motor.
4— (ransmission,
and electronics

ankle
joint

in-series

spring

carbon-composite foot

(c)
timing belt

ball screw

motor

parallel

ball nut

o
Pl ®
in-series \'

S spring

spring

¢

llustracion 7. Protesis eléctrica de tobillo-pie.

Fuente: (Herr & Graboswki, 2011)

En la ilustracidn 7, se observa una protesis eléctrica que cumple la funcion que realiza
el tobillo y el pie, esta protesis funciona mediante un actuador lineal que se encarga de realizar

los movimientos del pie.

Protesis Mioeléctricas: Funcionan mediante el uso sensores mioleléctricos los cuales se
encargan de leer e interpretar las sefiales eléctricas (EMG) que producen los musculos al
ejercer un movimiento. Este tipo de prétesis son las mas efectivas ya que permiten un mejor

control de las protesis.
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[lustracion 8. Brazo Bidnico

Fuente: (Phantom Limb, 2019)

En la ilustracion 8, se observa el brazo bidnico fabricado por Phantom Limb. Este
proyecto consiste en una protesis robdtica que es controlada por las sefiales eléctricas que
son enviadas el cerebro y recibidas por los sensores mioeléctricos que traducen la informacion
en una ejecucion. Esta protesis es capaz de controlar las articulaciones de forma independiente

segun la sefal que interprete.

3.2.2.3 Protesis transfemoral

Debido a los diversos niveles en la que se realizan amputaciones del miembro inferior
se han realizado diferentes tipos de proétesis para lograr restaurar la extremidad perdida y el
movimiento parcial o total del usuario, el caso de la protesis transfemoral, se utiliza cuando se

realiza una amputacion por encima de la rodilla y debajo de la zona pélvica.

La prétesis transfemoral debe cumplir con las caracteristicas y condiciones que tiene la
pierna humana en su marcha normal. De tal forma que la persona pueda utilizar la protesis

desplazandose de manera eficiente garantizando su seguridad al dar cada paso.

A

llustracion 9. Prétesis Modulares para amputacion transfemoral, rodillas modulares

Fuente: (Vela, 2016)
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En este tipo de protesis estan construidas con diferentes componentes (ilustracion 9)
gue permiten ser usadas para reemplazar la extremidad perdida y asegurar la recuperacion
del apoyo y movilidad que se presenta en la pierna. Dentro de estos componentes se

encuentran la cuenca, la suspension, el pie, el tobillo, y la rodilla.

La cuenca es la parte que se encarga de conectar la protesis cuando esta cuenca se
fabrica con fibra de carbono o de vidrio se suele evitar utilizar la suspensién por que se adapta

de mejor manera al mufién.

La suspension es un material se usa entre la cuenca y el muion, esta tiene como funcion
evitar los roces que se generan entre el mufidn y la cuenca, generando mayor comodidad al

paciente.

Este tipo de protesis al tener que ejecutar las funciones que realizan la articulacion de
tobillo y pie, la rodilla y el apoyo que brinda la tibia, se suele implementar los mecanismos de

las protesis que reemplazan estos segmentos en las protesis transfemorales.

Protesis parcial o total del pie y tobillo: Las prétesis de pie tienen la tarea de funcionar
como un apoyo que permite al usuario recuperar su movilidad. El disefio varia segun la
amputacién que se realizd al usuario. Existen proétesis de tobillo y pie que son capaces de

ejecutar movimiento y otras que sélo funcionan como apoyo.

llustracion 10. Prétesis Parcial de pie para nivel de amputacién chopart

Fuente: (Vela, 2016)
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En la ilustracion 10, se puede observar que para este disefio se tomd como referencia
una amputacion parcial del pie. Este tipo de protesis no posee ninglin movimiento de tobillo

por lo cual su Unica funcidn es servir como apoyo para caminar.

Protesis Transtibial: son las protesis que se fabrican cuando se realiza una amputacion
por debajo de la rodilla como se puede observar en la ilustracion 11. Al tener que incorporar

un pie prostético, el movimiento depende totalmente del movimiento del pie fabricado.

llustracion 11. Proceso para adaptacion de protesis transtibial

Fuente: (Vela, 2016)

3.2.2.4 Grados de libertad

Una protesis que presenta movimientos en sus articulaciones puede ser considerada
como un mecanismo y al ser un mecanismo se necesita conocer los grados de libertad que se

encuentran en el mismo.

Cabrera etal, (2016) define a los grados de libertad como “el niumero de los
parametros independientes que definen la posicion en la que se encuentra un mecanismo.”

Indicando la posicion en la cual un mecanismo se encuentra en el espacio.

El célculo de los grados de libertad que se presentan en un mecanismo depende del
numero de eslabones y las uniones que presenta. Para conocer los grados de libertad se utiliza

la ecuacién #1.
GDL =3(n—1)—2F

Ecuacion #1. Ecuacion de Gruebler.

Fuente: (Guerra, 2015)
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Donde n es el nUmero de eslabones y F es el nimero de tipo de junta. Esta ecuacion
se puede utilizar para conocer los grados de libertad de cualquier mecanismo sin importar su

peso y dimension.

La protesis se puede visualizar como un mecanismo que esta compuesto por eslabones
y uniones, los cuales, al no tener un movimiento rotacional en sus articulaciones, presentan un
grado de libertad el cual se pueden observar en sus componentes que presentan movimientos,
como lo son la rodilla y el tobillo. Estas articulaciones, de forma individual, deben presentar
un grado de libertad al no tener rotacién de sus ejes y de forma conjunta, la protesis
transfemoral con movimiento en la rodilla y el tobillo, se visualiza como un conjunto de 3
eslabones y 2 uniones los cuales permiten que la protesis sea capaz de tener 2 grados de

libertad.

3.2.3 BIOMECANICA HUMANA

Los estudios para entender mejor el cuerpo humano se han realizado desde hace siglos
atras, siendo especificos desde el siglo XX utilizando los conocimientos de las areas de fisica,
medicina y biologia. La unidén de estas areas asociadas al cuerpo humano ha llevado a una
nueva disciplina de estudio conocida como la biomecanica. La palabra biomecanica se asocia
al Dr. Moritz Benedikt en 1887, que posteriormente realizé la publicacion “Fundamentos de la

Biomecanica” en 1910. (Soriano & Belloch, 2015)

La biomecanica es la aplicacion de estudios anatoémicos y analisis mecanicos para
comprender de mejor manera los sistemas bioldgicos. Los analisis mecanicos y matematicos
se utilizan para comprobar el funcionamiento y se analiza principalmente las caracteristicas
que presentan en los solidos. Ademas, se analizan las fuerzas internas y externas para evaluar

el movimiento que se genera de un segmento a otro. (Dufour & Pillu, 2018)

3.2.3.1 Biomecatronica

El avance exponencial de la tecnologia ha apoyado el desarrollo de distintas areas de
la ciencia, dando gran avance a la medicina. Estos avances han permitido la incorporacion de
sensores, microprocesadores y nanotecnologia para brindar diferentes solucionas a los
problemas que encuentran los pacientes en la actualidad. Con la implementacion de estos

componentes electrénicos dan paso a la biomecatrdnica.
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La biomecatrénica es la ciencia que busca la integracién de la tecnologia, los
componentes mecanicos y la biologia con la intencién de mejorar la condicion de vida del
humano. Esta ciencia ha permitido grandes avances en el desarrollo de protesis aportando
mayor calidad a las mismas. Dentro de estos avances se puede observar que las protesis

pueden ejecutar movimientos dinamicos. (Garcia & Espinoza, 2014)

3.2.3.2 Planos anatémicos

Los planos anatémicos permiten visualizar, analizar y comprender los movimientos que
genera el cuerpo humano de una manera mas eficiente. Se le puede considerar a este tipo de
planos como referencias que ayudan a saber la posicion de las partes del cuerpo y la relacion

gue tienen entre si. Los planos anatdomicos pueden observarse en la ilustracién 12.

Eje mayor
(plano longitudinal)

B
: Plano
Eje = coronal
menor
P—
Plano
transversal

Plano
sagital

[lustracion 12. Planos Anatomicos.

Fuente: (Soni et al., 2020)

Segun Soni et al.,, (2020) los planos anatémicos son:

e Plano sagital: Es un plano vertical que divide el cuerpo en mitades exactas de derecha
a izquierda pasando de la cabeza a los pies.
e Plano Frontal o coronal: Este tipo es un plano vertical que divide el cuerpo a la mitad

mostrando la parte frontal y posterior del cuerpo.
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e Plano Transversal o eje corto: es un plano horizontal que divide el cuerpo en zona

superior y zona inferior.

La visualizacién de estos planos ayuda a definir los movimientos que realizan las

articulaciones del cuerpo.

Movimiento en el plano transversal: se presentan los movimientos de flexion y
extension los cuales pueden ser visualizados en la ilustracion 13. EL movimiento de flexion es
aquel que produce la articulacion y disminuye el angulo entre dos partes del cuerpo y el

movimiento de extensidn el cual aumenta el angulo existente. (Hall & Stephens, 2020)

Extension

llustracion 13. Flexion y extension de la pierna en la articulacion de la rodilla.

Fuente: (Moore & Agur, 2003)

En el movimiento de extension lo que ocurre es que la pierna se aleja del muslo y a
medida que esto sucede el angulo existente entre ambos va incrementando hasta llegar a su
extension maxima. En el caso de la flexidon ocurre lo opuesto a la extension, la pierna se acerca

al muslo disminuyendo continuamente el angulo entre los dos.

EL pie realiza también realiza sus movimientos en el plano transversal y son parecidos
al de la pierna, estos movimientos son de dorsiflexion en donde el talon se aleja de la parte
posterior de la pierna y el movimiento de flexion plantar en donde el talén se acerca a la parte

posterior de la pierna. Estos movimientos estan representados en la ilustracion 14.
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Flexion plamtar
llustracion 14. Flexion plantar y Dorsiflexion del pie en la articulacion del tobillo.
Fuente: (Moore & Agur, 2003)

Movimiento en el plano sagital: En este plano nos encontramos con los movimientos
de abducciéon y aduccion (ilustracion 15). El movimiento de abduccion es aquel movimiento
que aleja una extremidad del plano medio sagital y aduccion es el movimiento que acerca una

extremidad al plano. (Hall & Stephens, 2020)

llustracion 15. Abduccion y aduccion de los miembros derechos.
Fuente: (Moore & Agur, 2003)

Movimientos en el plano horizontal: en este plano nos encontramos varios movimientos,

como son los de rotacion, supinacién, pronacion.

e Se le considera movimiento de rotacién al movimiento que se da sobre su propio eje.
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llustracion 16. Rotacion de los miembros izquierdos en las articulaciones glenohumeral y

codera.

Fuente: (Moore & Agur, 2003)

En la ilustracion 16, se observa que las articulaciones capaces de realizar movimientos

rotacionales son la rodilla, el tobillo, la mufieca y el codo.

e La pronacién es conocida como la rotacidén que se genera en el antebrazo llevando a
la palma a mirar hacia atras y la supinacion es la rotacion que se genera en el antebrazo

que coloca la palma hacia enfrente. Este movimiento se presenta a continuacion en la

ilustracion 17.

llustracién 17. Pronacion y supinacion del antebrazo en las articulaciones radiocubitales.
Fuente: (Moore & Agur, 2003)
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3.2.3.3 Ciclo de marcha

El ciclo de marcha estudia el tiempo que transcurre entre dos eventos en la marcha
humana. En este tipo de estudio cualquier evento puede dar inicio o fin a un ciclo debido a
que se ejecutan de manera continua y sin variar su orden. Para determinar el inicio del ciclo

habitualmente se toma como referencia el contacto que se ejerce del pie contra el suelo.

(Soriano & Belloch, 2015)

El ciclo de marcha esta dividido en la fase de apoyo y la fase de balanceo. Estas fases

se pueden observar en la ilustracion 18.

despegue de los contacto inicial despegue de los
dedos lado izquierdo lado izquierdo dedos lado izquierdo
PIERMA fase de balanceo fasa da & o ladio Ezaulsrdo
IZQUIERDA lado izquierdo e .
doble apoyo sencillo dable apoyo sencillo doble
apoyo lado derecho apoyo lado izquierdo apoyo
PIERMNA fase de balanceo
DEREGHA fase de apoyo lado derecho lado derecho
contacto despegue de los contacto
Inicial lado dedos lado derecho inicial lado
derecho derecho

TIEMPO .

llustracion 18. Apoyo y apoyo doble durante la caminata

Fuente: (Hamill et al., 2017)

La fase de apoyo inicia cuando el pie entra en contacto con el suelo y termina cuando
el pie deja de hacer contacto con el suelo. Esta fase se divide comunmente en el choque del
talén, el seguimiento del pie en el plano, apoyo medio, elevacién del talon y el despegue de
los dedos del suelo. La fase de balanceo inicia cuando la planta del pie deja de realizar contacto

con el suelo y termina cuando el pie vuelve a realizar contacto con el suelo. (Hamill et al., 2017)
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En la fase de apoyo esta dividida en cuatro etapas en donde el fin de cada etapa indica

el inicio de la siguiente. Las cuatro etapas son:

e Contacto con el talén: se da en el primer contacto que tiene el pie con suelo, siendo
mas especificos, el contacto que tiene el taldn y esta etapa finaliza cuando el extremo
del taldn deja de realizar contacto con el suelo.

e Apoyo medio: se da cuando el pie es apoyado en su borde lateral y termina cuando el
talén, completamente, deja de realizar contacto con el suelo.

e Propulsion activa: en esta etapa todo el peso ejercido por el cuerpo recae en la parte
delantera del pie que deja de ser un mecanismo de apoyo y pasa a ser un mecanismo
gue se encarga de realizar un impulso para que la marcha continte. Esta fase termina
cuando inicia la fase de doble apoyo.

e Propulsion activa: esta etapa inicia cuando se realiza el contacto del talén del otro pie

contra el suelo y termina cuando se acaba la fase de doble apoyo. (Ortega, 2019)
7 S ?g ’
\\\/‘* é = =

Choque de talon Apoyo completo del pie Despegue de antepié Oscilacion

[lustracion 19. Ciclo de Marcha

Fuente: (Vazquez, 2002)

En la ilustracion 19, se observa el comportamiento de la pierna y el pie en las distintas
fases de la marcha humana, desde el choque del talén contra el suelo hasta el momento de

oscilacion de la pierna.
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Una de las variables a considerar durante el ciclo de marcha es el tiempo, al caminar el
tiempo de la fase de apoyo es de 60%, en la fase de balanceo esta presente 40% restante del
ciclo. Durante la caminata siempre hay un momento en el cual ambos pies se apoyan contra

el suelo, a esta accion se le conoce como apoyo doble. (Hamill et al., 2017)

3.2.3.4 Articulacion de la rodilla
La rodilla, siendo la articulacion intermedia de la pierna, es una de las articulaciones
mas complejas que posee el cuerpo humano, siendo asi para los fisioterapeutas y demas

profesionales de la salud uno de los principales objetos de estudios. (Erazo & Mejia, 2017)

La composicién anatomica de la rodilla, mostrada en la ilustracion 20, es muy compleja
debido a los diferentes componentes que se encuentran. En esta articulacion esta compuesta
por cartilagos que son los encargados de brindar amortiguamiento a los golpes, con los
tendones que se encuentran en los huesos y su funcion es mover dichos huesos y se encuentra
con la caracteristica que los cartilagos se auto lubrican con la ayuda de una membrana que
genera liquido sinovial. En esta articulacion también se encuentran presentes las bolsas
suprarrotulianas, prerrotuliana subcutanea, la bolsa infrarrotuliana superficial y la bolsa
infrarotuliana profunda, estas bolsas tienen como principal funcién contener liquido viscoso
que ayuda a disminuir la friccion al actuar como almohadillas para la articulacion. (Staugaard,

2014)

Tendon del
\ -~ <uadriceps
o -.-{g = femoral
e ———Bolsa
suprarrotuliana

{ - ~ Bolsa
prerrotuliana
) " g subcutanea

i = Ligamento
L3 &\f\ (tendon) rotuliano
“ \ 2

\Bolsa
imnfrarrotuliana
"-.\ superficial
\‘\
a) ‘Bolsa
infrarrotuliana
profunda

llustracién 20. Articulacion de la rodilla vista desde el plano sagital

Fuente: (Staugaard, 2014)

29



La principal caracteristica de la articulacion de la rodilla es que es la articulacidén que se
encarga de soportar gran parte del peso del cuerpo y proporciona gran nivel de estabilidad,
pero al estar expuesta a gran cantidad de esfuerzo hace que se presenten con mas frecuencia
lesiones en esta articulacion. La rodilla puede realizar movimientos de rodamiento y

deslizamiento con la ayuda de los ligamentos y musculos que la componen.

Los movimientos de la rodilla son, principalmente, de extension y flexion en el plano
sagital, sin embargo, esta articulacién también es capaz de realizar un pequefio movimiento

de rotacién que se ejerce sobre su eje longitudinal.

La rodilla posee un rango de flexion, cuando la cadera se encuentra extendida este
rango de flexion es de 120°, en cambio cuando esta flexionada su angulo llega hasta los 140°
y cuenta con la capacidad de alcanzar un angulo de flexion de 160° cuando la rodilla esta

flexionada de forma pasiva. (Pons, 2008)

En cuanto al movimiento rotacional que es capaz de realizar la rodilla, este movimiento
es mas visible al tener la pierna apoyada contra el suelo y la rodilla completamente extendida,
este rango de rotacién es muy limitado y, si se considera esta pequefia rotacion, nos
encontramos con que la rodilla presenta dos movimientos rotatorios que se ejercer alrededor

del gje:

e Rotacion medial: Cuando la rodilla estd completamente extendida, el rango de
movimiento rotacional que puede ejecutar se encuentra entre 10° y 30°. En cambio,
cuando la rodilla esta completamente flexionada, el angulo maximo de rotacion media
se reduce a 15°.

e Rotacion lateral: Este tipo de movimiento rotacional se encuentra Unicamente al inicio
de la etapa de flexion, se limita a 30° con 30° de flexion en su primera etapa y 50° con

120° en su segunda etapa. (Pons, 2008)

3.2.3.5 Articulacion del tobillo y pie

La estructura anatomica del pie y el tobillo presenta grandes cantidades de huesos,
articulaciones, ligamentos y mdusculos. En este apartado encontramos 26 huesos, 30
articulaciones sinoviales, mas de 100 ligamentos y 30 musculos. Todos estos componentes

deben interactuar entre si para lograr el movimiento eficaz del pie. (Hamill et al., 2017)
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El pie se compone por la articulacion del tobillo y articulaciones intertasianas,
tarsometatarsianas, metatarsofalangicas e interfalangicas. En cuanto al tobillo, cuenta principal
mente con una articulacion troclear que esta ubicada en entre le maléolo medial, el lateral y
el astragalo. Los ligamentos que soportan el tobillo tienen la funcién de limitar la flexién y
deflexion que se produce y de brindar estabilidad y apoyo a la persona. (Hamill et al., 2017;

Smith et al.,, 2018)

Como se observo anteriormente en los planos anatémicos, los estudios biomecanicos
establecen que el tobillo tiene dos movimientos los cuales se realizan en el plano transversal,

estos movimientos es la dorsiflexion y flexion plantar.

e La dorsiflexion: al ocurrir este movimiento el pie dorsal se acerca a la parte posterior
de la pierna. Este movimiento presenta un movimiento angular de 0 a 20°.

e Flexién plantar: este movimiento hace la funcion opuesta de la dorsiflexion,
generalmente suele ocurrir cuando el talén deja de realizar contacto con la superficie
dejando solamente los dedos del pie contactando el suelo. El rango de movimiento se

encuentra entre 40° y 50°. (Pons, 2008)

Una de las caracteristicas principales del pie, ademas de brindar movimiento, es que sirve
para dar estabilidad al sujeto al momento de caminar, esta estabilidad es causada por los
las articulaciones, siendo la principal la articulacion subastragalina. Esta articulacion
también presenta movimientos contando con un angulo de 42° en el eje sagital y 16° en

el transversal como se puede observar en la ilustracion 21. (Hamill et al., 2017)

llustracién 21. Ejes de rotacion de la articulacion subastragalina.

Fuente: (Hamill et al., 2017)
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3.2.3.6 Parametros
Para la fabricacién de una protesis se deben realizar algunos parametros. Se debe
considerar algunos modelos matematicos para calcular la longitud de los miembros del cuerpo

y el centro de gravedad que se encuentra en cada uno.

3.2.3.6.1 Modelo matematico de Drillis y Contini
Este modelo se tomara en referencia para calcular las longitudes que se presentan en

los miembros inferiores del cuerpo, siendo mas exactos, en el pie, la pantorrilla y el muslo.

0.055H 0.152H

llustracion 22. Longitud de los segmentos del cuerpo segun Drillis y Contini.

Fuente: (Velandia, 2016)

Drillis & Contini, en la ilustracién 22, muestran las distancias promedio que se
encuentran en el cuerpo humano, en esta ilustracion se puede observar la variable H, esta
representa la altura del individuo al evaluar. Una vez calculada la altura, ésta se debe multiplicar
por el valor presentado en cada uno de los segmentos del cuerpo sacando de esta manera la

longitud que se encuentra en cada una de las extremidades.

3.2.3.6.2 Calculo de peso y centro de gravedad.
Para el calculo de peso de cada uno de los miembros del cuerpo se utilizara como
referencia el modelo matematico presentado por Dempster y Clauster. Para determinar el

centro de gravedad se tomara como referencia el modelo realizado por Hinrichs.

El estudio los parametros inerciales del cuerpo humano se ha realizado a través de

diferentes técnicas de experimentacion y nos encontramos con varios modelos para
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determinarlos. Estos modelos tienden a no ser perfectos y presentar datos que no son precisos.

Uno de los mas conocidos es el de Dempster y Clauser.

SEGMENTO MASA (%)
Muslo 10.3
Pantorrilla 43
Pie 1.5

Tabla 2. Parametros inerciales determinados por Dempster y Clauser

Fuente:(Diego-Mas, 2015)

En la tabla 2, se puede observar el porcentaje de masa que representa cada uno de los
miembros inferiores del cuerpo con respecto al peso total del individuo. Para encontrar la
masa de cada una de estas extremidades se debe multiplicar el valor mencionado en la tabla

y el peso que presenta la persona.

Dempster y Clauser también realizaron el analisis del centro de gravedad que se
encuentra en cada una de las extremidades del cuerpo, pero Hinrichs resolvid algunos errores
en los parametros realizados por ellos. Debido a esta modificacion se tomara como referencia

los datos del centro de gravedad dados por Hinrichs en la tabla 3.

Segmento Centro de
gravedad
Muslo 41.76%
Pantorrilla 40.01%
Pie 41.79%

Tabla 3. Centro de gravedad ajustada por Hinrichs.

Fuente: (Soto & Guitierrez, 1996)

En el caso de una protesis transfemoral se necesita utilizar la ecuacion 2 que permite

calcular el centro de gravedad de tres particulas (muslo, pantorrilla, pie).

Xcm_ X1Mq+XpM3+ X3mM3
T mi+my+ms

Ecuacion #2. Centro de gravedad para un sistema de tres particulas.

Fuente: (Tipler & Mosca, 2003)
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Donde Xcm es el centro de masa, cada x1, X2 y x3 son las distancias de los miembros del

cuerpo y ms, mz y ms son las masas que tiene cada miembro.

Los principales miembros inferiores involucrados para mantener un desplazamiento
minimo del centro de gravedad al momento de caminar son la rodilla, el tobillo y el pie. Estos
actiian sobre el cuerpo regulando la curva de amplitud para suavizar el cambio del centro de
gravedad al caminar, permitiendo de esta manera que el centro de gravedad se desplace 4 cm
0 5 cm de su punto inicial de manera lateral. El desplazamiento del centro de masa de forma
vertical es controlado por la rodilla y la pelvis, permitiendo un desplazamiento de 5 cm. (Sanz,

2016)

3.2.4 REOLOGIA

La reologia estudia el comportamiento de los fluidos al ser sometidos bajo una fuerza
externa en diferentes condiciones. Esta ciencia ha permitido conocer cémo se comporta el
flujo de los liquidos a diferentes fuerzas permitiendo asi que estos puedan usarse para la

produccion de materiales a nivel industrial, alimenticio y de uso personal. (Wen, 2019)

La palabra reologia fue presentada por Eugene Bingham en 1928 asociandola al flujo
y la deformacién que se presenta en la materia. Los estudios hechos establecen que todos los
materiales tienen propiedades reoldgicas y con el avance en tecnologia se ha logrado generar
materiales y nuevas aplicaciones en diferentes areas de las cuales encontramos la geologia,
mecanica de suelos, bioingenieria y se enfoca principalmente en el procesado de los alimentos.

(Quintans, 2008)

La reologia no solamente estudia el flujo de los liquidos, también estudia la viscosidad
y la elasticidad que se presentan en los mismos. Para determinar estas caracteristicas la

reologia toma en cuenta dos factores, los factores intrinsecos y los factores externos.

e Factores Intrinsecos: se analiza la estructura molecular del material, esta estructura
ayuda a determinar la friccidbn que existe de manera interna entre el movimiento de las
particulas. La velocidad y la friccidon que estas particulas generan determinan el nivel
de viscosidad y la forma en la que el liquido fluye. Los materiales que presentan
moléculas de gran tamafio son denominados como fluidos no newtonianos y los que

presentan moléculas de tamafio reducido son considerados fluidos Newtonianos.
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e Factores Externos: la aplicacion de fuerzas externas en un liquido puede generar
compresion, lo que determina el nivel de compresion que se genera es la viscosidad
que presenta el mismo fluido, ya que al presentar mayor viscosidad se encontrara que

el liquido es mas resistente al cambio de flujo. (Wen, 2019)

3.2.4.1 Viscosidad de los fluidos

La viscosidad de un fluido le permite fluir con mayor o menor facilidad segun el nivel
de viscosidad que este tenga. Cuando un fluido se encuentra en movimiento se genera una
fuerza que permite que una unidad de area de un liquido sea mueva sobre otra, esto es

conocido como un esfuerzo cortante.

Esfuerzo 7/ ) [, U=Velocidad

Gradiente de Velocidad

Distancia = Y

v

Esfuerzo

[lustracion 23. La definicion fundamental de la viscosidad.
Fuente: (Dinger, 2010)

La ilustracion 23, es comUnmente usada para explicar el esfuerzo cortante, en este caso
se presentan con dos superficies, superior e inferior, en las cuales dos fuerzas que son
aplicadas en direcciones opuestas, al realizarse este tipo de fuerza se genera un esfuerzo
cortante en las superficies que posteriormente es transmitida al fluido que se encuentra entre

las dos superficies.

Entre mas pequefia sea la distancia que existe entre estas dos superficies, la tasa de la
velocidad con posicion tiende a ser lineal. En cuanto a la velocidad, nos referimos al gradiente

de velocidad que es una medida que permite calcular el cambio de velocidad.
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Definiendo que el gradiente de velocidad es proporcional al esfuerzo cortante que se

encuentra en el liquido, se obtiene la ecuacién 3.
Av
T=n(—
n(Ay
Ecuacion #3. Esfuerzo Cortante

Fuente: (Mott, 2006)

Dénde, T es el simbolo tau y representa el esfuerzo cortante, n se le denomina

viscosidad dinamica del fluido yi—;es el gradiente de velocidad, que indica el cambio en la

velocidad que se da en el fluido entre la distancia.

Para conseguir la ecuacion necesaria para expresar la viscosidad dinamica que se

encuentra en el fluido es necesario despejar n de la ecuacion #3 obteniendo la ecuacidn #4:

n = t (Ay/Av)

Ecuacion #4. Viscosidad Dinamica

Fuente: (Mott, 2006)

3.2.4.2 Fluidos newtonianos y no newtonianos
En la actualidad es posible encontrarse con liquidos que presentan diferentes
comportamientos segun sus caracteristicas internas. Los fluidos son clasificados en fluidos

newtonianos, no newtonianos.

Fluidos Newtonianos: este tipo de fluidos se caracterizan por tener una viscosidad que,
aunque se le aplique una fuerza externa, no varian a lo largo del tiempo. Esta caracteristica
permite que la velocidad de deformacion no se vea afectada por factores externos. (Dinger,

2010)

Los fluidos newtonianos no modifican su viscosidad con los factores externos, pero
ésta puede variar con el cambio de temperatura. Son los mas comunes de encontrar e
identificar, se logra encontrar este tipo en el agua, el azlcar, el aire y en ciertos tipos de aceites,
teniendo como caracteristica en comin que presentan una estructura molecular de gran

volumen.

36



Fluidos no newtonianos: los fluidos que entran dentro de esta categoria son aquellos

que al ser sometidos a un factor externo su viscosidad varia, ya sea incrementando o

disminuyendo.

Los fluidos en los que cuya viscosidad aumenta cuando el esfuerzo la velocidad de

deformacion aumenta son considerados fluidos dilatantes, mientras que los que presentan

una disminucion en su viscosidad al tener una velocidad de deformacién menor se consideran

fluidos seudo plasticos. (Dinger, 2010)

Esfuerzo

Fluido newtoniano

= = = Fluido de Bingham
------- Fluido dilatante
\ !
\ /
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L ’
v. .Il \ ’I
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aparente ’/ \
n ",’ ~\_
-
Gradiente de velocidad
Av/Ay
(b)

llustracion 24. Fluidos Newtonianos y no Newtonianos.

Fuente: (Mott, 2006)

En lailustracidn 24 (a), se observa el esfuerzo cortante de los diferentes fluidos. El fluido

newtoniano presenta una viscosidad constante debido a la relacion lineal que existe en el

esfuerzo cortante y el gradiente de velocidad. En cambio, en los fluidos no newtonianos su

pendiente varia debido a la aplicacién de factores externos. En la ilustracion 24 (b), el cambio

en el gradiente de velocidad genera un cambio en la viscosidad de los fluidos, en el caso de

los no newtonianos. En los fluidos newtonianos la viscosidad se mantiene constante.
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3.24.2.1 Fluidos independientes del tiempo
Este tipo de fluido es considerado un no newtoniano en el la viscosidad que presenta

el fluido no varia a lo largo del tiempo. En esta categoria se encuentran los pseudoplasticos,

los dilatantes y el fluido de Bingham.

Los fluidos pseudoplasticos presentan la caracteristica que, al estar sometidos a una
velocidad de deformacién alta, se vuelven menos espesos y al estar sometidos a una velocidad
lenta son mas espesos haciendo que la viscosidad dependa directamente de la velocidad de

deformacion.

Los fluidos dilatantes presentan caracteristicas opuestas a los pseudoplasticos, éstos al
estar sometidos a velocidades de deformacion altas presentar un liquido mas espeso, mientras
que a velocidades lentas es menos espeso. EL comportamiento de estos dos fluidos puede

visualizarse en la ilustracion 25.

El fluido de Bingham requiere la aplicacion de una fuerza externa de forma constante
antes de comenzar su flujo. Una vez iniciado, la pendiente de su curva se comporta de forma
lineal indicando que su viscosidad puede cambiar a lo largo del tiempo, pero puede

mantenerse constante si su factor externo es constante. (Mott, 2006; Quintans, 2008)

llustracién 25. Comportamiento reoldgico de distintos fluidos.

Fuente: (Quintans, 2008)

En la ilustracion 25 se observa el comportamiento de los pseudoplasticos y los

dilatantes, en este caso se le asignaron diferentes valores a Ty a la velocidad de deformacion.
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El comportamiento de un pseudoplastico es muy parecido al de un plastico de Bingham. En
euido dilatante se observa como la viscosidad aumenta al presentar una mayor velocidad de

deformacion.

3.2.4.2.2 Fluidos dependientes del tiempo
El estudio de los fluidos que dependen del tiempo es complicado de analizar debido a
que su viscosidad pasa variando con la temperatura, la velocidad de deformacion y por el

mismo tiempo. A estos liquidos se les conoce como liquidos tixotrépicos y reopécticos.

e Fluido tixotrépico: este tipo de fluidos tienen un comportamiento similar a los
pseudoplasticos, en donde la viscosidad disminuye con el incremento de la velocidad
de deformacién. La diferencia entre éste y los pseudoplasticos es que la viscosidad
también varia con la duracién de la deformacion. Este liquido solo puede recuperar su
viscosidad inicial tras un tiempo de reposo, ya que necesita que su estructura se
reconstruya.

e Fluidos reopécticos: presentan un espesamiento que depende del tiempo. Su
comportamiento es lo opuesto al comportamiento que se presenta en los fluidos
tixotrépicos, es decir su viscosidad aumenta con la velocidad de deformacion y con el
tiempo. En este caso al aplicarse una fuerza su estructura se construye en lugar de

destruirse. (Quintans, 2008; Raparo, 2016)

Los fluidos electrorreologicos y los fluidos magnetorreoldgicos son los tipos de fluidos a

destacar que entran en la categoria de fluidos tixotrépicos.

e Los fluidos electro reoldgicos o fluidos ER son fluidos con particulas finas en el que
sus propiedades varian segun la corriente eléctrica que se le aplica convirtiéndolos
en un tipo de gel adquiriendo las caracteristicas de un solido. El tiempo que toma
este fluido en convertirse a un sélido mediante la aplicacidén de una corriente es de
1/1000 segundos.

e Elfluido magneto reoldgico esta compuesto por particulas de hierro acompafnadas
por un fluido base que normalmente suele ser aceite de petréleo, de silicon o
incluso agua. Sin un campo magnético actuando sobre éste, la viscosidad del

liquido varia entre 0.2 Pa*s y 0.3Pa*s a 25°C. Con la incorporacién de un campo
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magneético, el fluido magneto reoldgico se convierte, en cuestion de milisegundos,

en un sélido capaz de soportar un esfuerzo cortante de 100 kPa. (Mott, 2006)

Las principales ventajas que presenta el fluido magneto reolodgico con respecto al
electro reoldgico es que el magneto reoldgico es capaz de soportar 20 veces mas el esfuerzo
cortante y para accionarse el magneto reoldgico puede funcionar con un voltaje menor a 6V
y una corriente menor a TmA mientras el amortiguador electro reoldgico necesita un voltaje

aproximado de 8 kV.

3.2.4.2.3 Clasificacion del comportamiento reologico

Al analizar el comportamiento reoldgico de la materia se presentan dos caracteristicas
en el caso de los fluidos se encuentran los fluidos newtonianos y no newtonianos que han sido
explicados anteriormente. La otra caracteristica que analiza la reologia es el comportamiento

elastico que se presenta conocidos como materiales hookeanos y no hookeanos.

Fluido Solido
{comportamiento (comportamiento
viscoso) elastico)

Newtoniano No Newtoniano

Dependiente del Independiente Viscoelastico
tiempo del tiempo (sdlido-fluido)

Elastico
No - lineal

Ley de Potencia

llustracion 26. Clasificacion del comportamiento reologico.

Fuente: (Quintans, 2008)
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En la ilustraciéon 26, se observa de forma general una forma en la que se pueden
clasificar los distintos comportamientos que se encuentran presentes en la reologia de los
fluidos. Esta clasificacion es muy util para estimar el comportamiento de un fluido aun no
estudiado. Los materiales que son completamente elasticos o conocidos como idealmente
elasticos son considerados que presentan un comportamiento hookeano y por otro lado se
encuentran los materiales que son completamente viscosos que son llamados newtonianos.
Ademas, se encuentran los fluidos que presentan ambas caracteristicas que son situados en la

mitad de la clasificacion.

3.2.4.3 Fluido magneto reoldgico

El fluido magneto reoldgico presenta la caracteristica de un fluido newtoniano en la
ausencia de un campo magnético. Con la aplicacion de un campo magnético externo el fluido
convierte una condicién de flujo libre en un sélido, una vez el campo magnético es eliminado,
vuelve al estado de flujo libre. Este fluido puede cambiarse rapidamente y ser reversible
aplicando un campo magnético, y el limite elastico al cizallamiento después de una
deformacion fluida y el campo magnético tienen una relacién correspondiente estable. (Li

et al, 2017)

La intensidad del campo magnético controla la tension de fluencia de este liquido en
su estado sélido viscoelastico, que se puede utilizar entonces en varias aplicaciones. La idea
es lograr manipular el valor de limite elastico requerido, esto generalmente se maneja
mediante el uso de un electroiman que hace que este tipo de fluido sean apropiados para las
aplicaciones basadas en el control. En la ilustracién 27, se observa como las particulas
magnéticas, estan dentro del aceite portador y distribuidos aleatoriamente en suspension en
circunstancias normales, sin embargo, cuando se aplica un campo magnético, las particulas
microscopicas se alinean a lo largo de las lineas de flujo magnético. (Krishnan & Tamilarasan,

2018)

41



Particulas

% suspendidas S
o°°°° 05 d ocoBoofBoogooO
0 000 %° coBoofBoofBoo0
09 660 0 g —— Flido 008000800800
o°° g D 5 00B00B0O0BOO
L ) ocoBooBooBoo

N

Campo magnético

llustracion 27. Formacion de cadenas paralelas al campo magnético
Fuente: (Raparo, 2016)

Los fluidos magneto reolégicos estan compuestos por aleaciones, generalmente de
hierro y la base que pueden ser aceites, agua o hidrocarburos También se puede utilizar una
aleacién de cobalto, hierro y la base, pero esto significa un incremento en el precio. El hierro

representa entre el 20% y 40% del volumen total encontrado en el liquido.

Una de las mayores ventajas que presentan este tipo de fluidos es el tiempo de
reaccion que tienen las particulas para alinearse en la direccion del campo magnético y
aumentar su viscosidad de esta manera. El tiempo de reaccion es menor a 15 ms, permitiendo

de esta manera un rapido control del fluido.

Los fluidos magneto reoldgicos son actualmente aplicados en varios dispositivos de la
ingenieria como amortiguadores, embragues, frenos y valvulas. Ademas, gracias a su
caracteristica para mitigar vibraciones sismicas este tipo de fluido es utilizado en estructuras

civiles. (Wahid et al., 2016)

3.2.4.4 Modelo de Bingham

El comportamiento de los fluidos magneto reolégicos generalmente se asocia al
comportamiento de un plastico ideal o también conocido como plastico de Bingham el cual
tiene la caracteristica de poseer un limite elastico que puede variar. y para analizar este

comportamiento se utiliza la ecuacién #5.
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Av
T=1,(H) + n(E)

Ecuacion #5. Ecuacion de Bingham

Fuente: (Cupich & Elizondo, 1998)

Donde T es el esfuerzo total representado en Pascal, T,(H) es el esfuerzo que se ejerce
cuando se aplica un campo magnético al fluido magneto reoldgico, sus unidades son kA/m, n

como se vio previamente es la viscosidad que presenta el fluido y sus valores se miden en

s/Pa,y (i—;) es el gradiente de velocidad.

Para aplicar la ecuacién #4 se debe cumplir una condicion y es que el esfuerzo cortante
debe que presenta el fluido sin el campo magnético debe ser mayor al esfuerzo dependiente
del campo magnético. Si esta condicion no se cumple, se considera que el fluido se comporta

como un fluido viscoelastico.

3.2.4.5 Electromagnetismo
Es el fendmeno por el cual los materiales que presentan caracteristicas magnéticas son

atraidos o repelidos segun la direccién del flujo que esta presente en un campo magnético.

Este es un fendmeno que en su momento llamé la atencion de grandes cientificos entre
ellos encontramos a Faraday y Maxwell y cada uno realiz6 avances en el estudio de este
comportamiento y con la ayuda de las bases teoricas acerca de la electricidad proporcionadas
por Ampere, Faraday llegd a la conclusion de que la fuerza magnética y la electricidad se puede

transmitir por medio de campos.

El cientifico Maxwell, unificando todos los estudios realizados por Ampere, Faraday y

Gauss, presentd el descubrimiento del electromagnetismo y a su vez los campos magnéticos.

La ley que encarga de analizar la produccion de los campos magnéticos es la ley de

Ampere (ecuacion #6).
jg H=dr = NI
c

Ecuacion #6. Ley de Ampere

Fuente: (Rodriguez et al., 1999)

43



Donde H es el campo magnético, N es el niumero de vueltas que presenta el

electroiman e | es la corriente que se induce.

En el caso de un electroiman también es necesario conocer la magnitud del flujo

magnético que estd generando. Para obtener el flujo magnético se utiliza la ecuacion #7.
B = pH

Ecuacion #7. Flujo magnético.

Fuente: (Rodriguez et al., 1999)

Donde B representa la magnitud del campo del campo magnético, las unidades son
teslas o también conocidas como weber por metro cuadrado y p que representa la

permeabilidad magnética.

3.2.4.6 Amortiguador magneto reolégico

Es un amortiguador que estad lleno de liquido magneto reolégico que puede ser
controlado mediante el uso de campos magnéticos, generalmente estos campos se aplican
usando electroimanes. Variando el voltaje suministrado al electroiman las caracteristicas de

estos amortiguadores pueden ser continuamente controlados. (Patil et al., 2017)

e

= ®

i - / o

£\
j B

[-electromagnetic coil, 2-back iron.3-permanent magnet.4-leakage magnetic
material,5-magnetorheological fluid.6-damping channel,7- piston, 8-excitation
coil, 9-piston rod.

llustracion 28. Estructura de un amortiguador magneto reoldgico

Fuente: (Kou et al., 2016)

En la ilustracion 28, se observa la estructura del amortiguador, este tipo de
amortiguadores estan compuestos por dos compartimientos que estan llenos de fluido
magneto reoldgico, uno inferior y otro superior, los cuales son divididos por la cabeza del

piston. En la cabeza del piston se encuentran las valvulas en las cuales se aplica el campo
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magnético, la funcion de estas valvulas es permitir, segun el campo magnético aplicado, el
paso del fluido magneto reolégico hacia los compartimientos controlando de esta manera la
capacidad de amortiguamiento. En el momento en el que no se esté aplicando ningin campo
magnético, la fuerza de amortiguamiento que presente el dispositivo dependera totalmente

de la viscosidad del fluido magneto-reolégico. (Raparo, 2016)

Orificio anular
(o didmetro interno de tubedal

Campo magnético

llustracion 29. Flujo del liquido magneto reoldgico

Fuente: (Galvan et al., 2014)

En la ilustracion 29, se puede observar como pasa el flujo a través de las valvulas, este
flujo es dependiente de la viscosidad que presente el fluido al ser aplicado el campo magnético
y del diametro que tenga la valvula. La estructura utilizada en los amortiguadores magneto
reoldgicos es una estructura tipo valvula utilizada en los amortiguadores hidraulicos y su
capacidad de amortiguamiento depende de la viscosidad y densidad del liquido utilizado y

del diametro que presente la valvula.

Una de las mayores ventajas que se encuentran, en comparaciéon con los
amortiguadores tradicionales, es la capacidad de reaccion que presentan los amortiguadores
magneto reoldgicos ya que mediante la implementacion de sensores se puede controlar su
viscosidad, segun la necesidad, en cuestidon de milisegundos y su estructura simple. En la
actualidad la aplicacién de este tipo de amortiguadores puede encontrarse en algunos

modelos de carros como pueden ser Audi, Chevrolet y Ferrari.
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3.2.5 INSTRUMENTACION

Para la realizacion de la protesis transfemoral se necesitan de algunos componentes
electrénicos para realizar la funcion de la prétesis. Ademas, se necesita de una herramienta de
disefio CAD, que permite realizar el modelado y el analisis de esfuerzos para comprobar la

pieza es capaz de realizar su funcion de forma eficiente.

3.2.5.1 Diseno asistido por computadora (CAD)

Los avances en la tecnologia han generado un gran desarrollo en la parte de disefio de
productos. Actualmente este tipo de disefio es utilizado por diferentes instituciones vy
compafiias ya que representa una gran ayuda para realizar prototipos de sus productos y

realizar diferentes analisis para comprobar la funcionalidad del mismo.

Los programas CAD se puede realizar un disefio y mejorar la calidad estética del mismo,
pero su principal enfoque es en la parte de analisis de productos. Este tipo de programas son
capaces de evaluar la funcionalidad de los productos realizados mediante analisis de
esfuerzos, de desplazamiento y ademas son capaces de realizar animaciones para ver el

comportamiento del movimiento del producto.

La primera generacion de CAD solo era capaz de realizar estudios a los disefios
generados en 2D. Esto servia como una guia para el usuario, pero éste debia de imaginar como

se veria su producto en una vision tridimensional. (Shih, 2020)

Con el avance de los softwares computacionales se ha logrado desarrollar mejores
programas para realizar dibujos, piezas y ensambles, ademas de mejores herramientas para
realizar analisis de comportamientos. Uno de los programas que mayor impacto tiene en esta
area es SOLIDWORKS.

3.2.5.1.1 SOLIDWORKS

SOLIDWORKS es un software CAD creado en 1995, siendo un programa que permite
crear piezas, ensambles y dibujos. Este software también tiene la capacidad de realizar analisis
a las piezas realizadas y simulaciones de esfuerzos y desplazamientos permitiendo mejorar la
calidad que cuentan los productos, realizar mejoras de geometrias y analizar los materiales

que mejor se adapten a su funcién. (Rodriguez Vidal, 2015)
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SOLIDWORKS es un software que es capaz de ejecutar analisis de movimientos, analisis
de tensién y deformacion, creacion de renderizados 3D para visualizar el detalle estético final
del disefio (ilustracidon 30). También cuenta con herramientas para la creacidon de engranes,

tornillos, tubos y varias piezas de utilidad mas

2
2S SOLIDWORKS | Premium

2020

D7S DASSAULT

SYSTEMES

llustracién 30. SOLIDWORKS

Fuente: (Rodriguez Vidal, 2015)

3.2.5.2 Microcontroladores

Un microcontrolador es un circuito integrado que incluye entradas y salidas digitales o
analdgicas, memoria y cpu. Estos microcontroladores tienen la funcién de ejecutar programas
o indicaciones mediante un cédigo de programacion realizado por el usuario. Actualmente los
microcontroladores tienen varias aplicaciones, como puede ser controlar diferentes
dispositivos como motores, sensores, actuadores y siendo aplicados en diferentes industrias o

empresas con el fin de realizar un mejor trabajo.

Las ventajas que presenta implementar el uso de microcontroladores en productos es
que debido a su pequeio tamafo puede ser incorporado en cualquier producto y el bajo

costo que presentan estos dispositivos.
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IV. METODOLOGIA

En este capitulo se procedera con la metodologia de estudio y los diferentes procesos que se
tomaran en cuenta para elaborar la presente investigacion. A continuacion, se mostrara el
enfoque que presenta la investigacion, las técnicas e instrumentacion a utilizar para el disefio

y andlisis del disefio y las distintas etapas que se presentaran en la metodologia seleccionada.

4.1 ENFOQUE
En la presente investigacion se optd por un enfoque cuantitativo, ya que se procedera
a realizar los analisis y obtener los valores dinamicos de esfuerzos, movimiento y resistencia

que se encuentra en cada una de las partes de la proétesis transfemoral disefiada.

4.2 VARIABLES DE INVESTIGACION

Con el enfoque ya establecido para la investigacion, se procede a identificar las
variables que estan involucradas para la realizacion de la misma. Estas variables estan
relacionadas entre si y suelen clasificarse como dependientes e independientes. La variable
dependiente es la razon de la investigacion y las variables independientes son aquellas en las

cuales las alteraciones que se presenten pueden perjudicar a la variable dependiente.

Limite de
elasticidad
Analisis de
Materiales

Den5|dad

Peso

o
Cinematicos movimiento

llustracion 31. Variables dependientes e independientes.
Fuente: Elaboracion Propia.
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Para la presente investigacion se establecieron las variables dependientes e
independientes, como se puede observar en la ilustracion 31. Como variable dependiente se
encuentra el disefio de la protesis, que es la principal razén de la investigacion. Como variables
independientes se establecié el analisis de materiales, el analisis estatico, el analisis cinematico

y la alimentacién del sistema.

En el analisis de materiales, se toma en consideracién la elasticidad maxima que
presente el material, asi como la densidad del mismo, haciendo la prétesis mas o menos ligera.
En el andlisis estatico, el peso total que presenten las piezas disefiadas afectara al peso maximo
que puede presentar la prétesis, asi como también afectaran los resultados de deformaciény
desplazamiento. Los andlisis dinamicos determinaran la capacidad de movimiento angular que
presenten los componentes y, por ultimo, la variable de alimentacién determinara el tiempo

de uso de la prétesis.

4.3 TECNICAS E INSTRUMENTACION
Para el éptimo desarrollo del presente proyecto se recurrié a la informacién adquirida

de distintas fuentes como:

e Libros electronicos
e Articulos publicados en revistas cientificas

e Tesis elaboradas en distintas universidades a nivel mundial.

Ademas, se empleara el uso de un software de modelado CAD para el disefio de la
protesis y los distintos analisis que se realizaran al disefio y se utilizara fritzing para realizar los

esquemas de las conexiones de los componentes.

Para la seleccién del material mas apropiado para una futura fabricacion de la proétesis,

se utilizara una matriz de decision y multicriterio.

4.4 METODOLOGIA DE ESTUDIO
Se optd utilizar la metodologia en "V” creada por Vasic & Lazarevic. Esta metodologia
estd enfocada en la produccién de dispositivos mecatronicos e involucra el uso de

componentes electronicos, mecanicos y microprocesadores.
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La metodologia en V esta compuesta por dos ciclos: ciclo Ay B. En el ciclo A se realiza
el disefio y los analisis al disefio y, una vez fabricado el prototipo, en el ciclo B se realizan las
pruebas y correcciones al prototipo con el fin de obtener un prototipo final que no presente

errores.

Para la presente investigacion se realizara solamente el disefio y el analisis del ciclo A,
esto debido a que el alcance del proyecto es Unicamente la parte de disefio y no se realizara

un prototipo del mismo.

\ D D A
N
AN
AN
\ : =
\ Nivel de Integracion de

N Subsistemas Subsistemas
\
QN

N\
N

-
YN — > S
(ORI Realizacion Integracion ?(_.z
\\ de Partes de partes ‘ggb
\\ T\/.\
N S
N
\
N Implementacién
\
\
\
\

llustracion 32. Metodologia en V.

Fuente: Elaboracion Propia.

Este ciclo estard dividido en diferentes etapas mostradas en la ilustracion 32, cada
etapa tendra un objetivo y proceso para desarrollo de la investigacion. A continuacién, se

explicara la funcion que presenta cada etapa, asi como de sus niveles y subniveles.

4.4.1 ETAPA I: NIVEL DE LOS SISTEMAS
Para la realizacion del disefio de la protesis transfemoral se definieron los niveles de
los sistemas. Para este proyecto se presentan tres sistemas: el sistema mecanico, el sistema de

control y el sistema de energia, con sus respectivos subniveles (llustracion 33).
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Subsistema de
Estructura

Sistema
Estructural

Subsistema
Mecanico

Subsistema de
Protesis procesamiento
Transfemoral Sistema de
Control

Subsistema de
Control y
amortiguamiento

Sistema de Subsistema de
Alimentacion energia y carga

llustracion 33. Nivel de los sistemas y subsistemas.

Fuente: Elaboracion Propia.

Sistema estructural: en este sistema se necesita en la seleccion de materiales que
pueden brindar resistencia al peso al que estara sometido y que el peso de la misma proétesis
no presente inconvenientes al usuario. En este sistema se disefla una estructura en donde
todos sus componentes se acoplen perfectamente. Ademas, se evallan las propiedades que
presentan los diferentes materiales mediante una matriz de decision en la que se tomara en
cuenta el peso final de la protesis, la dificultad de obtencién del material y el precio que

presente el mismo.

Sistema de Control y amortiguamiento: este sistema estd compuesto por componentes
electrénicos y microcontroladores que estaran encargados de leer la informacion enviada por
el sensor y de esta manera accionar el amortiguador segun sea el caso. Para seleccionar los
componentes, se hara una tabla comparativa con los distintos tipos que se encuentran en el

mercado, seleccionando el que mejor se adapte al proyecto.

Sistema de alimentacion: en este sistema es importante tomar en cuenta la capacidad
de alimentacién que tendra el sistema. Esta alimentacion se encargara del funcionamiento
correcto de la parte electrénica. En este sistema se tomé como consideracion la capacidad de
voltaje que es capaz de entregar, su capacidad de almacenar carga y su compatibilidad con

los distintos componentes que se encontraran en el sistema de control y amortiguamiento.
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4.4.2 ETAPA II: NIVEL DE LOS SUBSISTEMAS

Luego de definir cada uno de los sistemas se procede con la definicion de los

subsistemas.

Nivel de
Subsistemas
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(@]
¥
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llustracion 34. Etapa Il: Nivel de los Subsistemas.

Fuente: Propia

4.4.2.1 Subsistema estructural
Se conforma por todas las piezas que se encuentran en una protesis transfemoral que
permita realizar movimientos y debe tener un compartimiento en donde se puedan acoplar

los demas componentes ademas se debe tomar en consideracion el material que se utilizara.

Debido a que se requiere que la proétesis posea grados de libertad, este subsistema se
compone por diferentes uniones y juntas que permitiran el movimiento de las partes del

subsistema estructural.

4.4.2.2 Subsistema de procesamiento
Se requiere un microcontrolador que pueda recibir, interpretar y procesar la
informacion que estara enviando el sensor y con esta informacidon poder accionar el

amortiguador magneto reoldgico.

4.4.2.3 Subsistema de control y amortiguamiento
La obtencién de la posicion es algo fundamental en la realizacion del siguiente
proyecto, este subsistema se conforma por un dispositivo que sea capaz de leer la posicion en

la que se encuentra la prétesis y por un dispositivo capaz de controlar la corriente de salida
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que presente el sistema. En este subsistema también se requiere un amortiguador magneto

reoldgico.

4.4.2.4 Subsistema de energia y carga
Se compone por la forma en la que se conseguira alimentar los distintos componentes

eléctricos y electronicos que se encontraran en los demas subsistemas.

4.4.3 ETAPA III: REALIZACION DE PARTES
Luego de definir cada uno de los subsistemas y los requisitos que presentan los
mismos, se procedié a especificar los distintos materiales y componentes que se requieren

para el desarrollo de los subsistemas.
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llustracion 35. Etapa llI: Realizacion de Partes

Fuente: Propia

4.4.3.1 Subsistema estructural

Para este subsistema se tomd en consideracion los distintos materiales que se usan
para la fabricacién de protesis que son aluminio, titanio y polipropileno. Debido a que estos
materiales presentan distintas aleaciones con diferentes caracteristicas lo primero que se
realizd fue una comparativo de las aleaciones de uno y visualizar si este material esta

disponible en SOLIDWORKS.

El aluminio es uno de los materiales mas utilizados en el mundo debido a que sus
aleaciones son faciles de mecanizar y presentan un bajo costo al momento de conseguirlo. Su

densidad generalmente es baja y presenta una buena resistencia.
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Limite Tension Resistencia
Densidad Dureza
Tipo elastico 0.2% | de Rotura ala Soldabilidad
[g/cm3] (Brinell)
[Mpa] [Mpa] corrosion
5052 H32-
2,7 180 230 60 Excelente Excelente
H112
5083 H112 2,7 130 300 75 Excelente Excelente
6061 T6-
2.7 270 320 95 Buena Buena
T651
6082 T6 2,7 270 330 90 Buena Buena
2024 T3-
2,7 320 480 120 Débil No
T351
7075 T6-
2,7 480 560 150 Débil No
T651

Tabla 4. Propiedades mecanicas del aluminio

Fuente: (Fabricatium, 2016)

La dureza Brinell, definida por la norma ASTM E 10-78, es un método de ensayo
mediante indentacion. Esta prueba se realiza aplicando una fuerza contra la superficie de un
material utilizando una bola hecha de acero templado y una maquina calibrada. La dureza de
Brinell representa la resistencia de penetracion a la esfera de acero templado. (Diaz Perez &

Rodriguez Toscano, 2019)

En la tabla 4, se muestran las distintas caracteristicas que se tomaron en cuenta para
realizar la comparacion de cada una de las aleaciones que presenta el aluminio. En la densidad
todas las aleaciones del aluminio presentaron los mismos valores y basandose en los valores
de limite elastico, durezay resistencia a la corrosién se selecciond la aleacion de aluminio 6061

que es uno de los materiales con los cuales se realizaran las pruebas del disefio.

El titanio esta clasificado por grados, cada grado representa propiedades mejores con
respecto al Anterior. La clasificacién del titanio llega hasta el grado 38 y el titanio usado
comercialmente es el titanio puro y se encuentra en el grado 1, grado 2, grado 3 y grado 4. El
resto de la clasificacion esta compuesta por distintas aleaciones de titanio. Las propiedades

mecanicas del titanio puro se pueden encontrar en la tabla 5.
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Tension Limite
Densidad Elongacion | Estriccion
Tipo de rotura | elastico
[g/cm3] % %
(Mpa) [Mpa]
Grado 1 4.5 240 170 24 30
Grado 2 4.5 345 275 20 30
Grado 3 4.5 450 380 18 30
Grado 4 4.5 550 485 15 25

Tabla 5. Propiedades mecanicas del titanio.

Fuente: (Gil & Planell, 1993)

La elongacién en un material es el aumento de longitud que presenta al ser sometido
a un esfuerzo. Cuando se produce demasiada elongaciéon de un material este llega a su zona
de rotura, esta zona es conocida como estriccidon y representa el porcentaje maximo de

elongacion que puede tener un material.

Se seleccion¢ el titanio de grado 2 como uno de los materiales con los cuales se
realizaran las pruebas a los componentes. Debido a que el titanio tiene costo elevado y cada
incremento de grado significa un incremento de costo, se selecciond el titanio grado 2 que es

el comunmente mas comercial.

Los parametros dados por Dirillis, Contini, Dempster y Clauser se obtuvieron las
longitudes y masas que deben presentar las partes del disefio y estableciendo que la
amputacion se realizo a la mitad del muslo y el gluteo se encuentra 10% por debajo de la

pelvis.

Las piezas disefadas no deben cumplir exactamente con las medidas establecidas de
cada parte del cuerpo, pero la suma de las longitudes de todas las piezas se debe encontrar

entre el rango establecido.

4.4.3.2 Subsistema de procesamiento
Se selecciono el microcontrolador que se adapte de mejor manera al proyecto. Se tomé
como consideracion la compatibilidad con las librerias del giroscopio, los puertos PWM vy el

voltaje de entrada que presenta el microcontrolador.
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Microcontrolador | Voltaje de | Voltaje de | Puertos | Libreria
entrada salida PWM

ATmega328 5-12V 3.3-5V 6 Si

Pic18f45k22 5-9V 5V 2 No

Tabla 6. Microcontroladores

Fuente: Propia.

En la tabla 6, se muestran las caracteristicas del atmega328 y la pic18f45k22. El
microcontrolador seleccionado fue el ATmega328 debido a que soporta la entrada de 12V que
serad la bateria con la que se alimentara el amortiguador magneto reoldgico y la principal
condicion por la que se selecciond este microcontrolador es por la compatibilidad con la

libreria del giroscopio.

4.4.3.3 Subsistema de control y amortiguamiento
El control del accionamiento del amortiguador sera mediante la deteccion de la
posicion en la que se encuentra la prétesis. Los sensores capaces de realizar este tipo de lectura

son los acelerometros y los giroscopios mostrados en la tabla 7.

Sensor Voltaje Senal Ejes
Acelerémetro AXDL345 | 2.0a 3.6V Andloga | 3 Ejes
Giroscopio MPU6050 33V Anédloga | 6 Ejes

Tabla 7. Acelerometro y giroscopio.

Fuente: Propia

Se seleccion6 el Giroscopio MPU6050 por que presenta mas ejes y tiene una lectura
mas precisa de la posicion en la que se encuentra el cuerpo, ademas, este tiene un

acelerometro incorporado que permite ver la velocidad a la que se mueve un componente.

En la actualidad el area automotriz fabrica sus propios amortiguadores magneto
reoldgicos para aplicarlos en sus modelos de automoviles, pero no son accesibles al publico,
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el Unico vendedor de este tipo de amortiguadores es la marca LORD, en la tabla 8 se muestran

sus caracteristicas.

Tipo Newtons (Ibf) | Corriente | Largo Voltaje

RD-8040 2447N (5501bf) 1A |208cm. |12V
667N (1501bf) 0A

RD-8041-1 2447N (5501bf) 1A | 248 cm. 12V
667N (1501bf) 0A

Tabla 8. Amortiguadores magneto reoldgicos.

Fuente: (LORD, 2008)

Se definié el tipo de amortiguador magneto reoldgico que se utilizara basandose en la
cantidad de Newtons que es capaz de soportar, la corriente necesaria para soportar dicha

fuerza y el largo que posee.

Ya que ambos amortiguadores presentan caracteristicas similares, se opt6 por escoger
el RD-8041-1 debido a que tiene un largo mayor y esto significaria que la estructura ocuparia

menos material y esto reduciria un poco su costo.

El controlador de corriente tiene la funcion de controlar la salida de corriente para
alimentar el amortiguador magneto reolégico mediante la frecuencia enviada por el

microprocesador.

1.QIRD

AskUsHow

[lustracion 36. Controlador Wonder Box

Fuente: (Lord, 2006)
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Para el controlador de corriente se selecciond el controlador de LORD. Este controlador
funciona con una entrada de hasta 12 V y es capaz de tener una salida maxima de 2 A.

controlada mediante los PWM enviados por el microcontrolador.

En la ilustracién 36, se observa la entrada de voltaje de la fuente (A), la salida de
corriente que ira hacia el amortiguador magneto reoldgico (B), el potenciometro (c) que es
capaz de generar una resistencia hasta 8 ohm, la entrada de la sefial PWM enviada por el
microntrolador (D) y, por ultimo, el switch que permite controlar la corriente de forma manual

al presionarlo (E).

4.4.3.4 Subsistema de energia y carga
Se compararon las diferentes baterias para brindar alimentacion a los componentes
eléctricos y electrénicos y se selecciond la bateria en base al voltaje de salida que presenta 'y

la cantidad de mAh que es capaz de entregar.

La bateria seleccionada debe presentar la caracteristica de poder ser recargada y tener
un voltaje de salida de 12 V para alimentar el amortiguador y los demas componentes. En la

tabla 9, se muestra la comparacién de las baterias

Marca Voltaje Amperios/Hora | Recargable Switch
Suministrado ON/OFF
Bateria if-224 12V 1800 mAh Si Si
Bateria Wanhong 18650 12V 6000 mAh Si No
Bateria BLR-SECU123 12V 3000 mAh Si Si
Zendee DC-12600 12V 6000 mAh Si Si

Tabla 9. Baterias 12V.

Fuente: Propia

La bateria Wanhong 18650 y la Zendee presentan la misma capacidad de
amperios/hora, pero para este proyecto se seleccion6 la Zendee debido a que ésta presenta
un interruptor de encendido y apagado que permitira ahorrar energia cuando la protesis no

se esté utilizando e incrementar el tiempo de vida util que tiene la bateria.
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4.4.4 ETAPA IV: INTEGRACION DE PARTES

Una vez realizadas las partes del sistema estructural y definidos los componentes que
se necesitan para el desarrollo del proyecto se continua la segunda parte del ciclo A donde se
empieza con la implementacion de las diferentes partes en la etapa IV que se encarga de

realizar pruebas a cada uno de los componentes.
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llustracion 37. Etapa IV: integracién de partes.

Fuente: Propia.

4.4.4.1 Subsistema estructural
Con el programa de disefio CAD, SOLIDWORKS, se realizaron pruebas experimentales
a cada pieza realizada para conocer si cada pieza podra soportar la tension a la que estara

sometida y conocer cual es la tension maxima que esta soporta.

Se tomo6 como referencia la masa que presentan las partes reales del cuerpo, dadas
por Dempser y Clauser, para que las piezas presenten una masa lo mas parecida a las

extremidades reales del cuerpo.

Para calcular la fuerza que debera soportar la protesis, se tomd como referencia la
masa del cuerpo humano completo y partiendo de la segunda ley de Newton (Ecuacion #8)

se obtiene la formula para calcular el peso.
F=m*a
Ecuacion #8. Segunda Ley de Newton.

Fuente: (Mott, 2006)
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Donde F es la fuerza, m es la masa que presenta el objeto y a es la aceleracion que
presenta. Partiendo de esta ecuacion de Newton se obtiene la ecuacion #9 para conocer el

peso que presenta un objeto.
W = m*g
Ecuacion #9. Ecuacion del Peso.
Fuente: (Mott, 2006)

Donde W es el peso generado por el objeto, m es la masa del objeto y g es la fuerza

de gravedad que actua sobre el mismo.

4.4.4.2 Subsistema de procesamiento
Se realizaron pruebas para comprobar que la libreria del giroscopio funciona

correctamente.

4.4.4.3 Subsistema de control y amortiguamiento
Se realizaron las pruebas de conexion con el giroscopio y se realizé el calculo para
conocer la fuerza de impacto que genera el cuerpo al caminar, ademas ésta fuerza se comparé

con la fuerza de amortiguamiento que presenta el amortiguador.

En las pruebas experimentales realizadas por Bharathi Priya & Gopalakrishnan, (2016)
muestran el comportamiento del amortiguador de la marca LORD a diferentes corrientes, en
sus pruebas se puede visualizar la fuerza de amortiguamiento que presenta el amortiguador

(ilustracion 38)

Force (kN)

Time (sec)

llustracion 38. Fuerza de amortiguamiento a diferentes corrientes del amortiguador MD-

8041-1.

Fuente: (Bharathi Priya & Gopalakrishnan, 2016)
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En la ilustracion 38, se observa la fuerza de amortiguamiento que obtiene el
amortiguador a diferentes corrientes. A 0.5A y a 1 Hz el amortiguador puede soportar
aproximadamente 750N y el tiempo de reaccidén se observa que es menor a 0.2 segundos. En

1 A la fuerza de amortiguamiento es de un poco mas de 1,000 N.

4.4.4.4 Subsistema de energia y carga
Se calculé el tiempo que necesita la bateria para ser cargada completamente con el

cargador proporcionado por el vendedor.

4.4.5 ETAPA V: INTEGRACION DE LOS SUBSISTEMAS
Luego de realizar las pruebas de cada una de las partes que componen los distintos
subsistemas se procedidé a la etapa V que consta de realizar pruebas para visualizar el

comportamiento de todos los componentes de cada subsistema de manera conjunta.

Integracién de !
Subsistemas

Implementacion
- o,

llustracion 39. Etapa V: Integracion de subsistemas.

-
-
e

Fuente: Propia.

4.5.5.1 Subsistema de estructura
Luego de realizar los diferentes analisis de tension y desplazamiento a las piezas

realizadas se procedio a realizar el ensamble de las mismas.

Se procedio a realizar las uniones de las piezas de la estructura y se aseguro que las

piezas encajen y sean capaces de realizar movimientos.

4.4.5.2 Subsistema de procesamiento
Se realizd el diagrama de flujo el cual se encargara de servir como orientacion en el

proceso de programacion del microcontrolador.
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4.4.5.3 Subsistema de control y amortiguamiento

Se realiz6 el esquema de conexidén con todos los componentes de este subsistema. La
marcha humana es la misma para todos, pero la velocidad y la altura a la que se levanta el pie
del suelo depende de la forma de caminar del usuario, debido a esto se establecié que para
el calculo de la fuerza de impacto se interpretara a la protesis como un objeto en caida libre y
este calculo se realizara a varias distancias, partiendo desde 7.5 cm hasta 20 cm. Para conocer
este valor es necesario calcular la velocidad final al momento del impacto, la velocidad media

de frenado y el tiempo de amortiguamiento, para ello se utilizaron las ecuaciones #10 al #14.
Vf = ./2hg
Ecuacion #10. Velocidad final de impacto.

Fuente: (de Llano, 2003)

Donde Vf representa la velocidad final del objeto al impactar, g es la gravedad y h es

la altura inicial a la que se encuentra el punto de referencia.

_Vo+Vf

%
m 2

Ecuacion #11. Velocidad Media.

Fuente: (Montiel, 2000)

Donde Vm es la velocidad media entre dos puntos, Vo es la velocidad inicial y Vf es la

velocidad final.

At = —
Vm
Ecuacion #12. Tiempo de amortiguamiento.

Fuente: (Gowitzke & Milner, 1999)

Donde At es el tiempo que el cuerpo se demora en amortiguar un impacto, s es el

desplazamiento del centro de masa y Vm es la velocidad media.

Una vez se realizaron los calculos necesarios, se procedié a introducirlos a la ecuacion

#13 que permitira obtener la fuerza de impacto que se generara.
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_ (mVf —mVi)

F
At

Ecuacion #13. Fuerza de impacto.
Fuente: (Gowitzke & Milner, 1999)

Donde F representa la fuerza en Newtons, m es la masa del objeto, en este caso de la
persona, Vf es la velocidad final, Vi es la velocidad inicial y At es el tiempo que se tarda en

amortiguar el impacto el cuerpo.

4.4.5.4 Subsistema de energia y carga

Se calcul6 el tiempo de autonomia de la bateria seleccionada con el consumo que
presentan los componentes del sistema de control. Para realizar este calculo se utilizé ecuacién
#8.

_ Vb(Ib)
"~ Vb(c)

Ecuacion #14. Autonomia de la bateria
Fuente: (Coelectrix, 2019)

Donde H es la autonomia en horas, Vb es el voltaje de la bateria, Ib son los mAh de la

bateria e Ic es el consumo en mAh que presentan los componentes

4.4.6 ETAPA VI. INTEGRACION DE LOS SISTEMAS
Una vez terminada toda la etapa de las pruebas de los distintos subsistemas de forma

conjunta se procede a la etapa VI.
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Implementacion

- O @@ @0»

llustracion 40. Etapa VI: Integracion de los sistemas.

Fuente: Propia.

En esta etapa final del ciclo A se acoplaron todos los sistemas y se obtuvo el disefio

final de la prétesis transfemoral.

4.4.7 CRONOGRAMA DE ACTIVIDADES
Se realizd un cronograma de actividades que se deben desarrollar a lo largo del
periodo de investigacion (llustracion 41). Este cronograma se realizé en base a un tiempo de

10 semanas y con las fechas que se debe entregar cada actividad.

Nombre de tarea v Duracion v Comienzo » Fin °| semana 1 semana 2 semana 3 semana 4 semana 5 semana b semana 7 semana g8 semana 9 semana 10
4 Proyecto Fase 1 68 dias lun 12/10/20 sib19/12/20 | i
Propuesta de Investigacion 4dias lun 12/10/20 vie 16/10/20
4 Avance | 14 dias vie 16/10/20 vie 30/10/20 1—|
Capitulo i: Intoduccian 3dias vie 16/10/20 lun19/10/20 |
Capitulo II: Planteamiento del 3 dias lun 19/10/20  jue 22/10/20
Problema 1

Capitulo IIl: Marco tedrico 7dias vie 23/10/20 vie 30/10/20
s Avance Il 14 dias vie 30/10/20 vie 13/11/20 Hj
Capitulo IV: Metodalogia ladias  vie30/10/20 vie13/11/20
4 Avance Il 14 dias vie 13/11/20 vie 27/11/20 %

Capitulo V: Analisis y Resultados 12dias  vie 13/11/20 mié 25/11/2C
Capitulo VI: Conclusiones 2dias mié 25/11/20 vie 27/11/20 1
Capitulo VII: Recomendaciones 2 dias mié 25/11/20 vie 27/11/20 1
Entrega Paper Cientifico 9dias vie 27/11/20 dom 6/12/20 —

Presentacion y Correcion Final ~ 10dias  mar8/12/20 vie18/12/20

llustracion 41. Cronograma de Actividades.

Fuente: Propia.
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V. ANALISIS Y RESULTADOS

En este capitulo se mostraran los resultados que se obtuvieron con las simulaciones realizadas
en SOLIDWORKS de las distintas piezas disefladas. Ademas, se mostraran los resultados
teoricos de los calculos realizados mencionados en la metodologia que ayudaran a demostrar

la funcionalidad del proyecto.

5.1 ANALISIS DE TEORIAS DEL SUSTENTO

Con el fin de disefar una proétesis transfemoral que cumpla con las necesidades que
presenta el usuario, se realizd una larga investigacion de los diferentes temas que se
encuentran relacionados con el proyecto, los cuales se encuentran de forma detallada en el

capitulo Ill.

Con el pasar de los afios, la necesidad de las protesis ha ido aumentando de la misma
forma ha ido incrementando la necesidad de presentar mejoras en las mismas para los
usuarios. Para lograr el disefio de una protesis transfemoral, se comenzé analizando el porqué
de las prétesis, la clasificacion y los distintos componentes que se encuentran en ésta. Ademas,
estudiando la biomecanica humana, se conocieron los planos anatomicos en los que se mueve
el cuerpo humano, el ciclo de marcha que tiene el humano al caminar y, mediante los modelos
matematicos, se conocieron las medidas y masas promedio que presenta cada uno de los

miembros del cuerpo.

Para la integracién del amortiguador magneto reoldgico, se investigd acerca de la
reologia, los fluidos newtonianos y no newtonianos y el comportamiento que presenta el
fluido magneto reoldgico. Ademas, se investigd acerca del comportamiento del amortiguador
y como la implementacion de este tipo de fluidos presenta mejoras para el control de la

capacidad de amortiguamiento de los mismos.

5.2 SISTEMA ESTRUCTURAL

Se realizaron las distintas partes que compondran la prétesis transfemoral segun los
parametros de longitud y peso establecidos y se realizaron las pruebas estaticas a todas las
piezas y pruebas dinamicas al pie y a la rodilla. Los parametros que debe presentar la

protesis se observan en la tabla 10.
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Parte del Cuerpo Masa (kg) Longitud (cm)
Pie 1.20 kg 6.63 cm
Tibia 344 kg 41.82 cm
Muslo 4.12 kg 31.518 cm
Total 8.76 kg 79.968 cm

Tabla 10. Parametros para la fabricacién de la protesis.
Fuente: Propia

En la tabla 10, se muestran los parametros finales que debe tener la prétesis, en el caso
de la longitud debe ser lo mas aproximado posible, en el caso de la masa, se aceptara una
masa +500 gy, en el caso de la longitud de la protesis, una longitud maxima de 80 cm y una

longitud minima de 79.5 cm. El peso maximo que debe presentar la prétesis es de 9.26 kg.

5.2.1 ANALISIS ESTATICOS
Usando la ecuacion #9, se calculd el peso que debe resistir la prétesis disefiada. La

protesis se realizara para una persona que pese 80 kg y tenga una estatura de 1.7 m.

Como resultado de aplicar la ecuacion con 80 kg, se obtiene que el peso que ejerce la
persona es de 784 N, pero se tomo en consideracion que este peso es sostenido por ambas
piernas, por ende, el peso minimo que debe soportar una sola pierna es de 392 N. Las

siguientes piezas disefiadas se sometieron a un peso de 400N.

Se realizaron pruebas de von Mises y de desplazamientos a 400 N para conocer si las
piezas disefiadas son capaces de soportar el peso establecido. Se tomo en consideracion el
aluminio 6061 y el titanio de los materiales previamente seleccionados para estas pruebas,
esto debido a que el polipropileno se utiliza Unicamente para realizar el soporte,

posteriormente se eligid el material final mediante una matriz de decision y multicriterio.
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5.2.1.1 Soporte del mundn

El soporte debe acomodarse perfectamente a los diferentes didametros que se
presenten en la zona del muslo. La altura del soporte disefiado es de 25 cm, el didmetro interno
en la zona inferior, donde se coloca la parte superior de la rodilla, es de 5 cm y el diametro y
el diametro interior en la zona superior es de 15 cm. El objetivo de disefiar la el soporte con
distintos didmetros es que éste se encuentre completamente pegado al didametro del muslo,
de esta manera la fuerza generada por el cuerpo recae en la circunferencia del soporte, no en
la punta del mufidn, permitiendo de esta manera que el material seleccionado evite de gran

manera la deformacién. El disefio del soporte se observa en la ilustracién 42.

llustracion 42. Disefio del soporte del mufion.
Fuente: Propia

Para las pruebas de tension y desplazamiento se aplicaron fuerzas en la circunferencia
interna del soporte, debido a que la fuerza realizada debe ser por toda la zona del muslo, no
solo en la punta del muiidn y se utilizé el polipropileno como material. Por esta razén, se
realizd el soporte con distintos diametros internos. En la ilustracion 43, se observan los
resultados de las pruebas de tension, la tension maxima se encuentra en la zona inferior, justo
por encima de donde estara acoplada la rodilla, el resto de la pieza no presenta ninguna

tension que pueda causar la ruptura de la pieza.
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Nombre Tipo Min. Max.
h XL CLOECORCR00L - 000 00000

Stress VON: Tensién de yon Mises 5,440e+02N/m"2 3,178e+05N/m"2
Nodo: 16763 Nodo: 16492

von Mises /™)
31760005
' 28616405
25840005
22260 t5
190005
159405
12750405

L asTeent

64000408
2227404
5400002

Socket-SimulationXpress Study-Tensiones-Stress

llustracion 43. Prueba von Mises al soporte del mufion.

Fuente: Propia

En cuanto el desplazamiento (ilustracion 44), se encuentra un desplazamiento maximo
de 1.946e+02 mm en la zona superior del soporte, este desplazamiento es debido a que la
fuerza estara distribuida en la circunferencia de la pieza, en la zona del mufidén no se presenta
ninguna deformacién critica, asegurando de esta manera que el muiidn en todo momento

estara perfectamente acoplado a la pieza.

Nombre Tipo Min. Max.

e OCOOCON KO L

Displacement URES: Desplazamientos 0,000e+00mm 1,946e-02mm
resultantes Nodo: 1 Nodo: 1152

URES (men)
1946602
158702
136202
1167602

. 97900}
200

589703

3692¢-07
15803
1,0006-30

Socket-SimulationXpress Study-Desplazamientos-Displacement

llustracion 44. Prueba de desplazamiento al soporte del muiién.

Fuente: Propia
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5.2.1.2 Rodilla

La rodilla fue disefiada para que sea capaz de generar movimiento, este movimiento
sera de forma mecanica y sera controlado por el usuario. La rodilla estd compuesta por el
acople rodilla-soporte, el acople rodilla-tibia y tres barras que serviran para realizar el
movimiento de la misma. En la zona frontal se implementaron dos barras que cumplen con la

misma funcion de movimiento, esto con el objetivo de brindar un mayor soporte a la rodilla.

[lustracion 45. Disefo de la rodilla.
Fuente: Propia

La rodilla mostrada en la ilustracién 45, presenta unas medidas de 16.5 cm de altura, 9
cm de largo y 8.7 cm de ancho. En la zona superior ira acoplado el soporte del mufidony en la

zona inferior se acoplara la zona superior de la tibia.

El analisis estatico realizado a todos los componentes juntos y, utilizando aluminio
6061 como material, reflejo6 que la rodilla es capaz de soportar una tension maxima de
1.472e+0.7 N/m~2 sin sufrir ningun tipo de deformacion y una tensién minima de 4.611e+03
N/m~2. En lailustracién 46, se puede visualizar los puntos en dénde los distintos componentes
que conforman la rodilla estaran sometidos a mayores esfuerzos. Los resultados mostraron
que la rodilla no tendra ninguin problema en soportar el peso establecido y en ningtin punto
estara sometido a una tension que pueda causar alguna ruptura en la misma, demostrando

que la rodilla disefiada no presentara ningun problema al usuario.
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Nombre Tipo Min. Max.
e LT
Tensiones1 VON: Tension de von Mises 3,519e+01N/m"2 4,233e+06N/m"2
Nodo: 14191 Nodo: 3470

Ensamblaje final-Analisis estatico 2-Tensiones-Tensiones1

vonMies )
e

K-
e
2960006
2500006
1016006
1

12700006

46605
426005
35150401

> Limite elstico:5.515¢+07

Fuente: Propia

[lustracion 46. Prueba de von Mises a la rodilla.

Los resultados de desplazamiento presentados en la ilustraciéon 47, muestran que el

desplazamiento maximo que se encontrara en la pieza disefiada utilizando el aluminio 6061

es de 1.494e+02 mm y un desplazamiento minimo de 0.000e+00mm al no tener ninguna

fuerza aplicada. El desplazamiento maximo se encontrara en la zona superior de la rodilla, pero

ésta al estar acoplada con el soporte, se evitara que este desplazamiento presente

inconvenientes al usuario al momento de utilizarla.

Nombre Tipo Min. Max.
L0000 RGN0
Desplazamientos1 URES: Desplazamientos 0,000e+00mm 3,741e-03mm
resultantes Nodo: 8494 Nodo: 3364
URES (men)
“; V,SW«:M

112009

7481600
3781e:08
1,030

Ensamblaje final-Analisis estatico 2-Desplazamientos-Desplazamientos1

llustracion 47. Prueba de desplazamiento a la rodilla

Fuente: Propia
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En la tabla 11, se pueden observar los valores obtenidos al realizar las mismas pruebas,
pero seleccionando titanio como material. El peso aumenté considerablemente y se presenté

una pequefa disminucion en el desplazamiento maximo encontrado en la pieza disefada.

Material Acero 6061 Titanio grado 2

Masa 1.36 kg 2.28 kg

Tension maxima de von Mises 4.233e+06 N/mA~2 4.233e+06 N/m~2

Tension minima de von Mises 3.519e+01 N/m~2 3.519e+01 N/m~A2

Desplazamiento maximo 3,741e-03mm 2.458e-03mm

Desplazamiento minimo 0,000e+00mm 0,000e+00mm

Tabla 11. Resultados de las pruebas a la rodilla.

Fuente: Propia

La rodilla disefiada, al ser un mecanismo de 4 barras, se procedio a realizar el calculo
de sus grados de libertad. En este sistema se presentan 4 eslabones y 4 juntas, entonces F seria

igual a4y nesigual a 4.

Reemplazando los valores en la ecuacién de Gruebler (ecuacién #1) y resolviendo la
ecuacion se obtiene que como resultado que este sistema contara perfectamente con 1 grado

de libertad.

5.2.1.3 Tibia

Este pilar hara la funcidn que realiza la tibia el cuerpo y, junto al amortiguador magneto
reoldgico, servira de union para el pie y la rodilla. Se realizé el disefio del amortiguador con
las dimensiones proporcionadas por el proveedor y se realizd un acople que permitira la unién

del amortiguador a la rodilla.
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llustracion 48. Union rodilla-amortiguador.

Fuente: Propia

En la ilustracion 48, se muestra el acople y se realizé el disefio de un compartimiento
en la parte de en medio, en donde irdn posicionados los componentes electrénicos. En la zona
superior ira sujetada la rodilla realizada y la zona inferior se encargara de sostener el
amortiguador magneto reoldgico. Esta pieza tiene un largo de 20.5 cm, un didmetro de 9cm
y en la zona central se encuentra el comportamiento de 8 cm de alto, 6cm de largo 'y 9 cm de

profundidad.

Nomtee del modelo: Sbis megends

Tipo de resdtada Andise estitico tenmén nodal Stress
Escalade defeemacion: 593255

von Mises (N/m*2)
3506406
' 3535e006
33846006
2753e006
. 23616406
1,970 406
1579406
11856406
7,966 405
4054405
1475004

— Limite eistico: 5,5050+07

Tibia mejorada-SimulationXpress Study-Tensiones-Stress

llustracion 49. Analisis de von Mises del pilar de apoyo.

Fuente: Propia
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En la ilustracion 49, se muestran los resultados de la prueba realizada de von Mises. Se
obtuvieron con un peso de 400 N dando como resultados que la tension maxima a la que
estara sometida la pieza es de 2,269e+06N/m~2, mientras que la tensibn minima sera de
8,189e+03N/m~20. Esta pieza al ser una de las mas fundamentales y que mas estara
soportando peso, es importante que no presente una deformacion critica, en los resultados se
observa que la pieza no estara sometida a un punto de ruptura critico cuando soporta una

fuerza de 400N.

URES (men)
34550

. 310303
2767603
2401603
2075e-00

H 178503
138-0

1,058-0)

£917e.04
345504
1,030

Tibia mejorada-SimulationXpress Study-Desplazamientos-Displacement

llustracion 50. Analisis de desplazamiento del pilar de apoyo.

Fuente: Propia

Los resultados de desplazamiento presentados en la ilustracion 50, muestran que el
desplazamiento maximo que se encontrara en la pieza disefiada utilizando el aluminio 6061
es de 2,377e-03mm y un desplazamiento minimo de 0.000e+00mm al no tener ninguna fuerza
aplicada. El desplazamiento maximo se encuentra en la zona superior de la pieza, pero esta
zona estara acoplada a la rodilla, reduciendo de esta manera el desplazamiento que se

presente.

Las pruebas de von Mises y desplazamiento se realizaron en la pieza utilizando titanio

y como material, obteniendo los resultados presentados en la tabla 12.
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Material Acero 6061 Titanio grado 2
Masa 2.02 kg 3.37 kg
Tensién maxima de von Mises 3,926e+06N/m~2 3,926e+06N/mA2

Tension minima de von Mises

1.425e+04 N/mA2

1.425e+04 N/m~2

Desplazamiento maximo 3,459e-03mm 2,273e-03mm
Desplazamiento minimo 0,000e+00mm 0,000e+00mm
Factor de seguridad 3,869e+03 2,420e+04
Méaximo

Factor de seguridad minimo 1,405e+01 8,787e+01

Tabla 12. Resultados de las pruebas a la tibia.

Fuente: Propia

AL realizar las mismas pruebas con el titanio como material seleccionado, se presenta
un aumento significativo en el peso, aumento de 1.35 kg, a su vez, disminuyendo el
desplazamiento maximo que se encuentra en la zona superior a 2.273e-03 mm. Ambos, segin

los resultados, cumplen sin ningun problema con los factores de seguridad.

5.2.1.4 Tobillo y Pie
Para el disefio del tobillo y pie se tomd en consideracion las medidas indicadas por

Drillis y Contini.

Estas medidas indican que la distancia de la planta del pie hasta el tobillo representa
el 3.9% de la altura del usuario. El ancho del pie representa el 5.5% con respecto a la altura 'y

el largo del pie un 15.2%.

En el disefio realizado, tomando en consideracién una altura de 170 cm y basandonos
en las medidas de Dirillis y Contini, la altura del pie es de 6.6 cm, el ancho de 9.35 cm y el largo
de 25.8 cm. En la ilustracidn se observa el disefio que se realizé del pie, en la zona superior se

encuentra la zona en donde se acoplara la parte inferior del amortiguador.
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Nombre Tipo M,.L'.! Max.
Tensiones1 VON: Tension de yop Mises 7,104e-02N/m"2 2,684e+05N/m"2
Nodo: 11697 Nodo: 2197

von Mases (N/m*2)
2,68% 405
l 24160005
2,147¢405
16790405
16116405
1
| 1070005

80536408

53680008
26950
710802

# Limite elistico: 55150407

Ensamble pie-Analisis estatico 1-Tensiones-Tensiones1

llustracién 51. Prueba de von Mises al pie disefado.

Fuente: Propia

En la ilustracion 51, se muestran las pruebas realizadas de von Mises dando como

resultado una tension de 4,733e+02N/mA2 y la minima de 2,175e-04N/m”2. Los resultados

mostraron que la pieza puede soportar el peso sin problemas, sin presentar algin punto en el

que se pueda encontrar una ruptura de la misma.

Nombre

Tipo Min. Max.
L

Desplazamientos1

OO
URES: Desplazamientos 0,000e+00mm 1,082e-04mm
resultantes Nodo: 4874 Nodo: 13850

URES (mm)
1.082¢-08
._ ANt
8655605
7573005
6491005

* 540005
L a37e05

3,246e-05

2161605
1,0800-05
1,0006-30

Ensamble pie-Analisis estatico 1-Desplazamientos-Desplazamientos1

llustracion 52. Pruebas de desplazamiento al pie disefiado.

Fuente: Propia
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Los resultados de desplazamiento presentados en la ilustracion 52, muestran que el
desplazamiento maximo que se encontrara en la pieza disefiada utilizando el aluminio 6061
es de 2,713e-07 mm y un desplazamiento minimo de 0.000e+00mm al no tener ninguna fuerza
aplicada. EL maximo desplazamiento se podra encontrar en la parte superior del talon del pie,

pero este desplazamiento al ser tan pequefo, no afectara el funcionamiento de la pieza.

Se usé mismo procedimiento para realizar las pruebas de von mises y de
desplazamiento utilizando titanio, obteniendo los resultados y comparandolos con los

resultados usando el aluminio 6061, como se muestra en la tabla 13.

Material Acero 6061 Titanio grado 2

Masa 1.65kg 24 kg
Tensibn maxima de von 2,684e+05N/m~"2 4,733e+02N/mA2
Mises

Tension minima de von 7,104e-02N/m~2 2,175e-04N/m~2
Mises

Desplazamiento maximo 1,082e-04mm 1,783e-07mm
Desplazamiento minimo 0,000e+00mm 0,000e+00mm
Factor de seguridad 2,535e+11 1,586e+12
Maximo

Factor de seguridad minimo 1,165e+05 7,289e+05

Tabla 13. Resultados del pie disefado.

Fuente: Propia

El mayor cambio que se encuentra al usar titanio se presenta en el peso, con un
aumento de 0.75 kg. El otro cambio significativo al utilizar titanio se encuentra en el
desplazamiento maximo encontrado, disminuyendo hasta 1.738e-07 mm el desplazamiento

en comparacion con el aluminio 6061.
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5.2.2 MATRIZ DE DECISION

La matriz de decisidn se realizd en tres etapas, en la primera etapa, mostrada en la
tabla 14, se definieron los factores a considerar para la seleccion del material. Como primer
factor se encuentra la masa total que tiene la prétesis al utilizar aluminio y titanio como
material para su elaboracion, esta masa debe de ser menor a la masa que presenta una pierna
real. Como segundo factor se presenta la accesibilidad para conseguir el material y el tercer

factor es el precio por kilo del material.

Sucesos .
. .. Observaciones
investigativos 1 2 3
Factores Masa (Kg) | Accesibilidad | Precio por kg Factores de importancia
Materiales
Aluminio 6061 6.03 100% $ 1.93 Datos Recolectados
Titanio 9.42 12% $ 12.00

Tabla 14. Matriz de decisién: Etapa |.

Fuente: Propia.

Para el factor de la masa, se utilizaron los datos obtenidos de las pruebas realizadas
con aluminio y titanio, para la accesibilidad se tomd en consideracién que, para obtener titanio,
es necesario que este sea importado, disminuyendo considerablemente la facilidad para
realizar la protesis con este material y para al precio, se investigd el precio de compra que

tiene cada uno de los materiales actualmente por cada Kg.

En la segunda etapa (tabla 15), se encuentra un sistema de puntuacion para los factores
a considerar previamente seleccionados, esta puntuacion representara la importancia que
tienen estos factores para la realizacion del proyecto, siendo 5 el mas importante a cumplir y

1 el menos importante.

Sucesos investigativos 1 2 3 Observaciones
Factores Masa (Kg) | Accesibilidad | Precio por kg
Importancia de Decision 4 5 5| Tomando laescala1asb,
Materiales y Variables siendo 1 el factor menos
Aluminio 6061 6.03 100% $ 1.93 | importante y 5 el factor mas
Titanio 9.42 12% $ 12.00 importante.

Tabla 15. Matriz de decisién: Etapa |I.

Fuente: Propia.
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En la tercera etapa (tabla 16), se presenta la valoracion dada a los resultados obtenidos
de cada uno de los factores, valorando en 5 la opcion que presente mejores resultados y sea
mas conveniente para la realizacion del proyecto y siendo 1 la opcidon que representaria

mayores inconvenientes para la realizacion exitosa del presente proyecto.

Sucesos investigativos 1 2 3 Valoracién
Factores Masa (Kg) | Accesibilidad Precio por kg
Importancia de Decision 4 5 5
Materiales y Variables
Aluminio 6061 6.03 100% $ 1.93
Titanio 9.42 12% $ 12.00
Puntuacion a Materiales
Aluminio 6061 5 5 5 70
Titanio 4 1 3 36

Tabla 16. Matriz de decision: Etapa lll.

Fuente: Propia

Se calificaron, utilizando la puntacion del 1 al 5, los resultados obtenidos mediante las
simulaciones y la investigacion de los distintos materiales. Para obtener la valoracién final, se
multiplicé la importancia del factor con el resultado mostrado en cada material, este proceso
se realizd con los dos factores restantes. Posteriormente, se sumaron los resultados de las
multiplicaciones, tanto del aluminio como del titanio de forma individual, para obtener la

valoracion final que ayudo para la seleccion del material de fabricacion.

En base a la valoracién, el aluminio presentd mejores resultados que su competencia,
el titanio, lo cual permitid escoger el aluminio 6061 como material final que se utilizara para

el disefio de la protesis transfemoral.

5.2.3 ANALISIS DINAMICOS
Se calcul6 el angulo maximo al que la rodilla y el tobillo pueden llegar, la velocidad y
la fuerza de este movimiento sera determinado totalmente por el usuario. Para ambas pruebas

se utilizé una fuerza minima de 1 N.

5.2.3.1 Rodilla

Para realizar los movimientos de la rodilla se utilizé6 un mecanismo de 4 barras, este

mecanismo se utiliza para representar el movimiento de la rodilla, una barra se encuentra en
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la parte de adelante, otra se encuentra en la parte media trasera, la barra superior donde se
acoplay la barra inferior que sirve de acople también. Para brindar mayor soporte a la rodilla,
en la parte de adelante se utilizaron dos barras que cumplen con la misma funcion, pero

brindan mayor soporte a la pieza.

Desplazamiente angulard (deg)

; t ;
0.00 0.03 0.10 013 020
Tiempo (sec)

llustracion 53. Movimiento angular de la rodilla.

Fuente: Propia

Uno de los objetivos del disefio fue que la seccion de la rodilla sea capaz de flexionarse
hasta cierto angulo, utilizando un sistema de cuatro barras se obtuvo que la rodilla puede

presentar un desplazamiento angular de 60 grados como se muestra en la ilustracion 53.

Aplicando la ecuacion de Gruebler, se obtiene que la rodilla disefiada presenta 1 grado

de libertad.

5.2.3.2 Tobillo y Pie

El tobillo se disefid para que sirva como un acople para el pie y el amortiguador,
permitiendo de esta manera brindar un sistema mas estable. Al realizar el disefio del tobillo y
pie, se buscOé que éste sea capaz de realizar movimientos angulares, utilizando las
herramientas proporcionadas por SOLIDWORKS, se realizaron los calculos para conocer los

angulos en flexion plantar y dorsiflexion.
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+ t t + + + + + t t +
[} 002 003 004 005 006 007 008 008 010 0.1 012
Tiempo (sec)

llustracion 54. Movimiento angular del pie en dorsiflexion.
Fuente: Propia

En la ilustracién 54, se observa que el pie diseflado puede alcanzar un angulo en
dorsiflexién de hasta 23 grados. En la ilustracion 55, se observa que el angulo maximo que
puede alcanzar el pie en flexién de 35 grados. La velocidad en la que el pie puede alcanzar

estos angulos sera determinada por la velocidad de caminado que presente el usuario.

g . . .
o3 = den =

Desplazamienta angulars (deg)

=

i i i ;
o 010 02 (K] 14 050 080 070 0%
Tiempo (sec)

llustracion 55. Movimiento angular del pie en flexién plantar

Fuente: Propia

5.3 SISTEMA DE CONTROL Y AMORTIGUAMIENTO
Se realizo el diagrama de flujo que mostrara l6gica que debera llevar la programacion,
la conexion de los componentes y se realizaron los calculos de la fuerza de los impactos a los

gue estara sometido el amortiguador magneto reoldgico.
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5.3.1 PROCESAMIENTO
En la ilustracién 56, se muestra la I6gica que se utilizara para realizar la programacion

para el control y accionamiento de los componentes electrénicos y el amortiguador.

<7 Boton
L oMo FF )
. -

Lectura

— - 20 galel
Siroscopio TSRO =& gracios

=i e=s igual a0 grados

[ Activacion salida
AT & UniEL
frecuencia de
1HZ

Dresactivar
controlador de
corriente

L4 v
| Desactivacion
amortiguado
magneto
recldgico

|

Activacion
controlador de
corriente

v
Activar
amoartiguado
magneto
recldgico

| J

llustracion 56. Diagrama de flujo.
Fuente: Propia

Cuando la bateria se active, alimentara todos los componentes electronicos y el
controlador de corriente. La posicion inicial del giroscopio sera cuando la pierna esté
totalmente vertical al eje, estableciendo la lectura en esa posicion como 0. Cuando la lectura
del giroscopio sea de 0°, se establecera que el usuario esta parado, activando de esta manera
la salida PWM del puerto en donde estara conectado el controlador de corriente,
estableciendo al mismo tiempo el valor ICR que es el valor que se encarga de establecer los
tiempos de respuesta de los pines a 62,499, con este valor se logra conseguir que la frecuencia

a la que estara trabajando la salida PWM sea de 1 Hz.
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Una vez activado la salida PWM y con la frecuencia a 1 Hz, se activara el controlador
de corriente proporcionado por LORD, permitiendo el control del voltaje de entrada y a su
vez, la salida de corriente que activara el amortiguador. Para el presente proyecto, se
establecié que la salida de corriente que sera utilizada sera de 1 A, permitiendo una capacidad

de amortiguamiento de 1 kN.

Cuando el giroscopio detecte un angulo mayor a 20° se detectarad que la suela del pie
no esta realizando contacto con el suelo, por ende, el amortiguador no es necesario que esté
activado y se apagara la salida PWM del microcontrolador para no generar un gasto

innecesario de energia.

Al ser un sistema de lazo cerrado, se presentara realimentacién permitiendo que,
cuando el giroscopio detecte nuevamente que la protesis se encuentre en la posicién de 0°,
se activen nuevamente los puertos PWM activando a su vez el amortiguador magneto
reoldgico. El ciclo terminara una vez se apague la bateria y el usuario deje te utilizar la prétesis

transfemoral.

5.3.2 CONTROL Y AMORTIGUAMIENTO
Se procedio a realizar la conexién de los componentes que se utilizaran en el proyecto.
Cada uno de los componentes se conectaron en sus respectivos pines como se puede observar

en la ilustracién 57.

AL'E YYW000Z +
1-851-+01H3
TZT5-09p5853

llustracion 57. Conexion de los componentes

Fuente: Propia

82



La bateria se conecto directamente al Arduino y al controlador de corriente que se

encargara de suministrar la corriente necesaria al amortiguador. Debido a que el Arduino es

capaz de soportar un voltaje de entrada de 12 V no se requirid un regulador de voltaje. El

puerto PWM, que controlara la frecuencia enviada, del Arduino se conecté al controlador a la

entrada que se encuentra en el controlador de corriente y el giroscopio se conectd a los

respectivos puertos analégicos que se encuentran en el Arduino.

Se realizaron los calculos para conocer la fuerza de impacto utilizando las ecuaciones

mencionadas. Estableciendo una masa de 80kg y, debido a que cada persona presenta tipo de

caminado diferente, se establecid un rango de alturas de 7.5 cm a 20 cm y en la tibia, que es

donde estara colocado el amortiguador magneto reoldgico, se encuentra un desplazamiento

de 0.05 cm que es el valor de e. Se obtuvieron los resultados mostrados en la tabla 17.

Velc->cidad Velocic.:lad Tie-mpo c!e Im:::::aaiebas inl::zz:) ﬂ?\a
Altura Final Media |amortiguamiento . .
(m/s) (m/s) (segundos) (rsllo::\::::s) (lel\flrt';?\s)

0.075m 1.213 0.607 0.0824 1177.2 588.6
0.100 m 1.401 0.700 0.0714 1569.6 784.8
0.125 m 1.566 0.783 0.0639 1962 981
0.150 m 1.716 0.858 0.0583 23544 1177.2
0.175 m 1.853 0.926 0.0540 2746.8 13734
0.200 m 1.981 0.990 0.0505 3139.2 1569.6

Fuente: Propia

Tabla 17. Fuerza de impacto a distintas alturas.

En la ilustracién 58, se puede observar el comportamiento lineal que se presenta al

realizar el impacto. La fuerza de impacto que debe mitigar el amortiguador aumentara segun

aumente la distancia a la que se levanta la suela del pie del piso.
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1600

1400

1200

1000

800

600

Fuerza de Impacto

588,6
400

200

0.075m 0.100 m 0.125m 0.150 m 0.175m 0.200 m
Altura

llustracion 58. Fuerza de impacto vs altura.

Fuente: Propia

Sabiendo que el amortiguador a 1 A es capaz de mitigar un impacto de 1 kN, a alturas
iguales o menores de 12.5 cm sobre el suelo, el amortiguador absorbera el 100% del impacto.
A una altura de 15 cm, el amortiguador absorbera el 84.95% del impacto, a 17.5 cm el 72.81%

del impacto y a 20 cm el 63.7% del impacto como se puede observar en la ilustracion 59.

170
160
150
140
130
120
110
100
90
80
70
60
50
40
30
20
10

169

Porcentaje de Impacto mitigado

0.200 m 0.175m 0.150 m 0.125 m 0.100 m 0.075 m
Altura

llustracion 59. Porcentaje de impacto mitigado

Fuente: Propia
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5.4 SISTEMA DE ALIMENTACION
Se conoci6 de forma tedrica, mediante calculos, el tiempo que necesitara la bateria

para estar completamente cargada y la vida Util que ésta presentara al usuario.

5.4.1 TIEMPO DE CARGA

El tiempo de carga de una bateria es la capacidad de la bateria entre la capacidad del
cargador. La bateria presenta una capacidad de 6,000 mAh y el cargador proporcionado por
el vendedor tiene una capacidad de carga de 2 A. Realizando el calculo, se obtiene que la

bateria puede ser cargada completamente en 3 horas.

5.4.2 Vipa UTiL
En el caso de la bateria, el voltaje es 12V y los mAh son 6,000. En el caso de los
componentes del sistema de control el consumo del amortiguador es de 1A, el consumo del

Arduino es de 45mAy del giroscopio es de 3.6 mA dando un total de 1048.6 mAh de consumo.

Usando la ecuacién #8, la autonomia de la bateria sera de 68.66 horas lo que es igual
a 2.86 dias. Este valor puede variar dependiendo del tiempo de uso que le dara el usuario a la

protesis.

5.5 DISENO FINAL DE LA PROTESIS TRANSFEMORAL

El disefio final de la protesis se puede observar en la ilustracion 60. La protesis
transfemoral, con sus componentes acoplados en sus respectivas posiciones, presenta una
altura final de 79.92 cm vy, utilizando el aluminio como el material mas adecuado para el
proyecto, un peso total de 6.03 kg. Los resultados se encuentran dentro de los parametros
establecidos con los modelos matematicos de Contini, Drillis, Dempster y Clauser y todos los
componentes que forman la protesis fueron capaces de resistir el peso al que fueron

sometidos.

Utilizando la ecuacion de Gruebler (ecuacion #1), se obtiene que la proétesis presenta 2

grados de libertad.
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Fuente: Propia

[lustracion 60. Protesis transfemoral.
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V1. CONCLUSIONES

Una vez finalizada la presente investigacién se puede concluir lo siguiente:

1. Se demostré que la implementacién de un amortiguador magneto reoldgico,
dependiendo de la altura, la frecuencia y la corriente aplicada, puede ser capaz de
reducir un gran porcentaje de los impactos e incluso puede llegar a ser capaz de
mitigar el 100% de los impactos que se generan al momento de caminar.

2. Se selecciono el aluminio 6061 como el material indicado para el proyecto, debido a
que este es capaz de cumplir con los requisitos establecidos y su obtencién es mas
sencilla en comparacion con los demas.

3. Se diseid una protesis transfemoral que presenta un peso 6.03 kg, siendo este menor
al peso que se encuentra en la pierna real. Con la investigacion realizada, se determind
que el peso promedio de la pierna, de una persona de 80 kg, es de 8.76 kg. La protesis
disefada, al presentar un peso menor, no significara un esfuerzo extra para al usuario.
Ademas, se demostrd que la protesis sera capaz de soportar el peso que se estara
generando.

4. Se demostro que la proétesis es capaz de realizar movimientos en sus articulaciones. La
articulacion de la rodilla, al realizarse partiendo de un sistema de cuatro barras, es
capaz de realizar un movimiento angular de 60 grados. En el caso de la articulacion de
tobillo y pie, en el movimiento de dorsiflexién esta es capaz de realizar un movimiento

de 35 grados y en el movimiento de flexion plantar de 23 grados.
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VIl. RECOMENDACIONES

Realizar un prototipo de un amortiguador magneto reoldgico para conocer su
capacidad de amortiguamiento a diferentes frecuencias y corrientes aplicadas.
Realizar pruebas de estabilidad a un futuro prototipo.

Afadir un sistema de control automatico para el movimiento de la rodilla o del tobillo,
reduciendo con esto el esfuerzo que debe realizar el usuario para caminar de forma
normal. Este sistema de control no debe de afectar en gran manera el tiempo en el que
el usuario realice su marcha normal.

Se debe considerar realizar un muiidn que brinde la posibilidad de ser adaptable a
distintos diametros en la zona del muslo, con el fin de asegurar una correcta sujecion

del soporte y el muslo a diferentes usuarios.
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