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Diseio de protesis de rodilla para amputados
transfemorales

1. Introduccion

1.1 Objetivo
El objetivo de este trabajo es disefiar una rodilla protésica para amputados transfemorales, que
permita al usuario realizar actividades K3 y presente una mejor relacion entre el usuario y la protesis

con respecto las rodillas existentes en el mercado

1.2 Alcance
Disefio y construccion de un prototipo de protesis de rodilla que pueda ser integrado a una protesis
completa para amputados transfemorales, que sea probado a nivel laboratorio por usuarios que

presenten o asemejen este tipo de amputacion.

Se realizaran las pruebas para comprobar que el disefio podria ser manufacturado en un futuro y

éste seria seguro y comodo para el usuario.

1.3 Justificacion

En México el creciente nimero de amputados es un problema de salud grave, de acuerdo con la
Academia Nacional de Cirugia en México se amputan 75 personas diarias, el INEGI reporté en 2009
gue existian alrededor de 785 mil amputados en México, para el 2014 el mismo organismo reporta
gue habia cerca de 900 mil, de ellas, so6lo el 10% cuenta con una prétesis y logra reactivar sus
actividades econémicas. ©!

En la figura 1. se muestran las causas mas frecuentes de estas amputaciones de acuerdo con la

Causas més frecuentes de amputaciones

secretaria de salud. +
AMPUTACION
- Corto periodo de latencia
16% - Evento inesperado
Ampu‘taciones Iraumaticas P -+ Falta de aceptacion, depresién
Glal )] Proceso agudo + Rechazo sodial
+ Gastos catastréficos (cirugia, rehabilitacion, traslados)
. + Largo periodo de latencia
Al 81% « Efecto esperado de una enfermedad conocida
por emfermeldades vasculares ------=======-=-- P Rechazo sodal
(diabetes, hipertension, eic) Praceso crinico + Gastos catastréficos (cirugia, rehabilitacion, traslados)
Amputaciones por cancer 3%
ycongénitas - T TTT" -+ + Reemplazo oportuno

Malformaciones

Figura 1. Causas de amputaciones
Imagen tomada de Bravo Valdez, Alejandro (2016). [3]



Por otra parte, de acuerdo con la academia nacional de medicina en su publicacién, “Los amputados
y su rehabilitacion, un reto para el estado”, en México también existe una carencia de instituciones
capacitadas para la rehabilitacion de amputados, existen algunas instituciones encargadas de
fabricar y proveer prétesis en el pais pero estas no son capaces de atender a todos los pacientes,
en la actualidad el IMSS s6lo atiende a los amputados por accidente de trabajo, y éstos son la
minoria de los pacientes que sufren amputaciones, en cuanto al Sistema Nacional para el Desarrollo
Integral de la Familia (DIF) cuenta con solo 11 unidades en las delegaciones de algunos estados
gue fabrican proétesis, pero no tiene el presupuesto adecuado, por lo que sélo fabrican alrededor de
400 prétesis al afio, el Instituto Nacional de Rehabilitaciéon (INR) mencioné que da protesis a 120
pacientes al afio, el Centro para Rehabilitacion Integral de Minusvalidos Del Aparato Locomotor
(CRIMAL IAP) en Querétaro es una institucion privada que produce prétesis para 130 pacientes al
afio, los Centros de Rehabilitacién e Inclusion Infantil Teleton (CRIT) no tienen fabricantes de
prétesis, sino que las mandan a hacer a proveedores externos y llegan a producir prétesis para 775
pacientes al afio.

Considerando la produccion de proétesis no llega a 1500 en un afio, asi que, si cada afio hay méas
de 27 mil amputados, la mayor parte de los pacientes amputados no son atendidos.

La falta de organismos capacitados desencadena que, aun siendo atendidos, muchos pacientes no
regresen a sus actividades de manera correcta, de acuerdo con la academia nacional de medicina
1 de cada 10 personas con miembros amputados se rehabilita y de ellos sélo el 30% de los
rehabilitados saben usar la prétesis.

De 75,000 amputados sélo se rehabilitan 7,500, 67,500 no llegan a utilizar una proétesis y 5,250 no

la saben utilizar. 2!

En cuanto al tipo de amputacion y protesis necesarias de acuerdo con INEGI de cada 100 personas
gue presentan discapacidad para caminar, 58 personas de estas les hace falta de forma total o

parcial uno de sus miembros inferiores, lo que representa a 3.5 millones de personas.

Otro problema son los gastos que incluyen no sélo la cirugia, sino de manera importante la
rehabilitacién, asi como gastos en el transporte del paciente y la prétesis. Se calcula que en México
el costo directo de una amputacion esta entre los 30,000 y 60,000 USD. El IMSS brinda
normalmente prétesis mecénicas a sus derechohabientes, las cuales varian en costos y estan desde
los $1500 pesos hasta los $67,914 pesos ©, pero la calidad de estas no logra satisfacer las

necesidades para que los pacientes recuperen sus actividades por completo.

Esta tesis se realiz6 en el marco del proyecto DGAPA PAPIIT IT101121.



2. Antecedentes

2.1 Biomecanica de la rodilla

Para comprender mejor el funcionamiento de esta articulaciéon y en base a eso comprender los
requerimientos del disefio de la protesis, a continuacion, se explican sus funciones basicas, y la
anatomia de esta.

Articulacion de la rodilla
La rodilla es la articulacibn mas grande del cuerpo humano, en ella se unen 3 huesos: el extremo

distal del fémur, el extremo superior de la tibia y la rétula. La mecanica articular de la rodilla es muy
compleja, posee una gran estabilidad en la extensiébn completa para soportar el peso corporal sobre
un area relativamente pequefia; pero al mismo tiempo esta dotada de la movilidad necesaria para
la marcha y la carrera, y para orientar eficazmente al pie de acuerdo con las irregularidades del
terreno. 1%

Los condilos medial y lateral del fémur y la meseta tibial se articulan para formar dos articulaciones
condiloideas, una al lado de la otra, estos forman la articulacion de la rodilla. Estas articulaciones
funcionan juntas principalmente como una articulacién de bisagra modificada debido a los
ligamentos restrictivos y permite un pequefio grado de movimientos laterales y de rotacion. Los
condilos medial y lateral del fémur difieren en tamafio, forma y orientacion, por lo que la tibia rota
lateralmente sobre el fémur durante los ultimos grados de extension para producir un "bloqueo” de
la rodilla.

Tiene dos meniscos que son discos de fibrocartilago adheridos a las mesetas superiores de la tibia
por los ligamentos coronarios y la capsula articular. La parte exterior de cada menisco esta inervada,
lo que proporciona informacion propioceptiva sobre la posicion de la rodilla, asi como la velocidad y
aceleracion de los movimientos de la rodilla. Los meniscos profundizan las depresiones articulares
de las mesetas tibiales y ayudan con la transmision de la carga y la absorcion de impactos en la
rodilla. La estructura interna de los dos tercios mediales de cada menisco es resistente a la
compresion.

Los ligamentos colaterales medial y lateral impiden el movimiento lateral de la rodilla, al igual que
los ligamentos colaterales del codo. Los ligamentos cruzados anterior y posterior limitan el
deslizamiento hacia adelante y hacia atras del fémur sobre las mesetas tibiales durante la flexion y

extension de la rodilla, y también limitan la hiperextension de la rodilla. 9

A continuacién, se muestran imagenes mostrando las partes antes mencionadas anteriormente para

una mejor comprensién se la anatomia de la rodilla.



Fosa \ posterior
de la tibia sobre el fémur
fijado, restringido por el

ligamento cruzado
posterior

Ligamento —
cruzado
posterior

Fémur

Rétula ‘ Posterior
Ligamento - ’
Menisco e
/ ‘
Tibia r "/ ( /
“,‘ " ‘,l |‘ Anterior
Figura 2. Partes articulacion de la rodilla Figura 3. Ligamentos de la rodilla
Imagen tomada de Estrada Gdmez Mayra Imagen tomada de Estrada Gomez

Lissete (2013) [18] Mayra Lissete (2013) [18]

Cinematica y cinética de la articulacion

La articulacion tibiofemoral se carga tanto en compresion como en cizallamiento durante las
actividades diarias. El soporte de peso y el desarrollo de la tensién en los misculos que cruzan la
rodilla contribuyen a estas fuerzas, y la compresion domina cuando la rodilla esta completamente
extendida. La fuerza de compresién en la articulacion tibiofemoral es tres veces o méas la magnitud
del peso corporal en la fase de apoyo de la marcha, y cuatro veces el peso corporal al subir
escaleras. La meseta tibial medial soporta la mayor parte de la carga cuando la rodilla esta

extendida. La meseta tibial lateral soporta mas cargas durante la fase de balanceo. 4
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Figura 2. Diagrama rodilla
Imagen tomada de Abatedaga Mario (2011) [19]
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La articulaciéon también presenta una torsién interna de la rodilla (TIR)
generada tanto por una rotacion interna de fémur como por un aumento
de torsion tibial externa, ambos puedes causar un vector resultante de
fuerzas hacia lateral de la rétula sobre la tréclea, no esta definido en la
literatura cual es el valor de TIR fisiolégico durante la marcha, pero

algunos estudios sefialan que este alrededor de los 28° y cuando la

rodilla se encuentra flexionada 90° este puede llegas hasta los 43°. [290]

f_ /v / /'

Figura 3. Torsién en la rodilla

Imagen tomada de Manilov
Ricardo (2021) [29]



El movimiento de la rodilla ocurre en tres planos, el principal de estos movimientos es el flexo —
extension. Muchos musculos producen fuerza en la articulacién de rodilla, cada grupo muscular
genera un movimiento especifico, generando una fuerza tan grande que sirva para representar la
mayor parte de la fuerza muscular que termina por generar movimiento en la rodilla. 2 Por esta
razén el analisis biomecanico basico limita al movimiento en un plano y la fuerza que produce un
grupo muscular aislado e ir estimando la magnitud de las principales fuerzas y momentos sobre la
rodilla.

La figura 5 muestra un ejemplo de analisis de fuerza en el plano sagital, asi como el diagrama de
cuerpo libre del segmento de la rodilla.

La figura 6 muestra una gréafica que ayudan a analizar los momentos presentes en la rodilla durante
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Imagen tomada de Valencia-Aguirre,
Fernando; Mejia-Echeverria (2017) [12]
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Grados de libertad en la articulacién de rodilla

La rodilla presenta movilidad en los 3 planos del espacio, sagital, frontal y transversal.

El primer grado de libertad, en el plano sagital, este movimiento es denominado como flexo
extension y se genera entre la extension completa a la flexion completa de la rodilla que va de 0° a

140° aproximadamente, pasiva de 160° e hiperextension de 15°.

El segundo grado de libertad es la rotacién sobre el eje longitudinal de la pierna que sélo aparece
cuando la rodilla se encuentra flexionada, este movimiento se denomina rotacion interna distal y
externa proximal, hay dos tipos de rotacion:

Interna 30°, dirige la punta del pie hacia adentro e interviene en el movimiento de aduccién del pie.
Externa 40 °, dirige la punta del pie hacia afuera, de igual manera interviene en el movimiento de

aduccion del pie. [

Cuando la pierna se encuentra extendida impide casi todo el movimiento en el plano frontal, la
abduccién y la aducciéon pasiva aumentan con la flexion de rodilla hasta 30°. A partir de 20° de
flexién puede producirse una rotacion libre que aumenta hasta los 60° de flexion. Entre 60° y 90° de
flexién la rotacién activa permanece estable y vuelve a decrecer a partir de 90° de flexion.

Las actividades cotidianas requieren un rango de movimiento desde la extension completa hasta el

menor angulo que es alrededor de 117° de flexion. 10

La marcha

La marcha humana es un proceso de locomocion en el cual el cuerpo humano, en posicién erecta,
se mueve ritmicamente hacia delante en el plano sagital, siendo su peso soportado alternativamente

por ambos miembros inferiores.

El ciclo de la marcha comienza cuando el pie contacta con el suelo y termina con el siguiente
contacto con el suelo del mismo pie, se compone de dos partes: la fase de apoyo y la fase de
balanceo, una pierna esta en fase de apoyo cuando esté en contacto con el suelo y esta en fase de

balanceo cuando no contacta con el suelo. La figura 7 muestra estas fases.
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Figura 6. Marcha humana
Imagen tomada de Nyoman Indrawibawa, Gurvinder S. Virk (2013) [21]
Existen fases de apoyo dentro de la marcha, apoyo sencillo, se refiere al periodo cuando sé6lo una
pierna esta en contacto con el suelo y el periodo de doble apoyo ocurre cuando ambos pies
estan en contacto con el suelo simultaneamente. La ausencia de un periodo de doble apoyo

diferencia el andar del correr, a continuacion, se explican a detalle estas fases de apoyo.

El primer periodo de la marcha humana, también denominado “primer doble apoyo”, empieza con
el apoyo del talon recibiendo parte del peso del cuerpo. Durante esta fase el miembro inferior debe
medir, frenar y regular la progresion hacia delante. El pie que toma contacto con el suelo, que lo
hace con el tobillo a 0° de flexion, se mantiene elevado, absorbiendo primeramente el choque de
recepcion y frenando la caida del antepié. Posteriormente se observa una flexion plantar rapida,
qgue toma control de frenado y sitla toda la planta en contacto con el suelo.

En la rodilla el momento del contacto del talon con el suelo se encuentra practicamente en extension
completa (-3°), se produce una ligera flexion amortiguadora de unos 10-20° que vendra limitada,
frenada y dirigida por el mdsculo al cual se le une la accién estabilizadora. 3

En la figura 8 se pueden observar los angulos presentes en las articulaciones involucradas durante
la marcha.
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Figura 7. Angulos de flexion durante la marcha
Imagen tomada de Cuatlaxahue Formacio Sandra, Sanchez-Sanchez P (2014) [22]
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El segundo periodo se denomina “apoyo unilateral’”, o “apoyo intermedio”. Durante la fase el
miembro inferior apoyado soporta todo el peso del cuerpo a la vez que mantiene el balance en los
tres planos y permite la traslacién corporal hacia adelante El tercer periodo denominado “doble
apoyo” o “fase de despegue” se caracteriza porque el miembro inferior atrasado se inclina por una
extension de caderay la rodilla se flexiona. [13]La cantidad relativa de tiempo gastado durante cada
fase del ciclo de la marcha, a una velocidad normal, es: Fase de apoyo: 60% del ciclo, fase de
balanceo: 40% del ciclo. Con el aumento de la velocidad de la marcha hay un aumento relativo en
el tiempo gastado en la fase de balanceo, y con la disminuciéon de la velocidad una relativa
disminucién. La duracién del doble apoyo disminuye conforme aumenta la velocidad de la marcha.
Otro concepto importante es la linea de carga, este es muy importante al momento de disefar
protesis de rodilla, ya que de esto depende del balance y comodidad del usuario.

La linea de carga corresponde al eje a través del cual se transmite la reaccion del suelo a lo largo
de lamarcha. Esta linea cambia de posicién con respecto al piso debido a que el centro de presiones
(COP) en el pie se desplaza durante las fases de la marcha. Esta presenta su punto maximo en la

fase de propulsién y minimo en la de apoyo doble.

La figura 9 muestra una ilustracion de cémo cambia la linea de carga durante la marcha.

A

Figura 8.Linea de carga
Imagen tomada de Molina Garzén Jaime Ignacio (2008) [23]

2.2 Amputacion transfemoral

El uso de protesis de rodilla se limita a que el paciente haya sufrido una de las siguientes
amputaciones:

Desarticulacion de la rodilla: Una desarticulacion de rodilla se produce cuando se corta la
articulacion de la rodilla, seccionando la parte inferior de la pierna, el muslo se conserva completo.
Amputacion transfemoral: Es una amputacion en el area del muslo, se corta el hueso del muslo

(fémur).

11



Figura 10. Amputacion transfemora Figura 9. Desarticulacion de la rodilla
Nivel de amputacion - Blog Ortopedia Silvio Nivel de amputacién - Blog Ortopedia Silvio

La amputacién transfemoral ofrece mas desafios que las amputaciones transtibiales, desarticulado
de tobillo o parciales de pie, en general cuanto mas alto es el nivel de la amputacion, mas es el
gasto energético que la persona necesita para caminar y mas lenta es la velocidad de marcha.

La pérdida de poder de la rodilla es uno de los factores que hacen mas desafiante el ajustarse a
una nueva manera de caminar después de una amputacion transfemoral. La rodilla es esencial para
caminar, levantarse, ir de la posicion sentada a la de pie y viceversa, Después de una amputacion
transfemoral, los musculos residuales de alrededor de la cadera realizan los movimientos de flexion,
extension, rotacién, abduccion y aduccion, pero la rodilla protésica, contrariamente a lo que se cree,
no puede extender activamente la parte inferior de la pierna ni doblarla hacia atras en flexion. Las
rodillas protésicas no son manejadas por musculos, de manera que funcionan como bisagras bien
controladas

Esto significa que los problemas de tropiezos y caidas aumentan y que se necesita mucha mas
concentracion durante la marcha. ™

Una persona con una amputacion transfemoral debe enfocarse realmente en su caminar,
especialmente en superficies irregulares, escaleras y declives, y areas no familiares. Ambientes
diferentes pueden traer desafios diferentes y a veces peligrosos.

En los niveles de amputacion bajo la rodilla, la persona suele empezar a utilizar una prétesis poco
después de la intervencién quirdrgica, pero no ocurre lo mismo con las personas con amputaciones
transfemorales ya que también han de aprender a usar una prétesis que funciona de forma muy

distinta a la pierna que han perdido.

Los amputados transfemorales presentan una notable reduccién de velocidad de la marcha con
relacion a las personas sin amputaciones (80m/min contra 52 m/min) y con un aumento importante
en el consumo de energia al caminar. Cabe destacar que el 60% de las personas que tienen este
tipo de amputacién son personas de menos de 60 afios y ya que esto limita por completo la habilidad
de una persona de caminar se requieren prétesis de rodilla que permitan la movilidad de las

personas para que logren sus actividades diarias como lo hacian antes.

12
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2.3 Protesis para amputacion transfemoral

Existen 2 tipos de prétesis para miembro inferior: transfemoral (por encima de la rodilla) y transtibial
(por debajo de la rodilla), en este trabajo se trabajé en la transfemoral, para la adecuacion protésica
a este nivel se precisan una articulacion de rodilla, un pie ortopédico, adaptadores y elementos de

conexion con el ajuste protésico. Se muestran en la imagen 12.

Figura 11. Protesis transfemoral
SERVICES | Soblin

Las protesis para miembros inferiores son dispositivos que sustituyen una pierna amputada. En el
caso de la prétesis transfemoral, es un dispositivo disefiado para ser adaptado a las necesidades
de un paciente con amputacion a nivel del fémur, perdiendo su rodilla, tobillo y pie, pero conservando
su articulacion de cadera.

Las protesis transfemorales estan compuestas por diferentes componentes como: el socket, y la
rodilla'y el pie protésicos.

En las prétesis transfemorales, la rodilla es el elemento mas critico para la estabilidad del paciente
con protesis, y este componente posee los requisitos mas complejos en términos de rendimiento
para lograr una marcha normal, una buena prétesis de rodilla permite al usuario realizar la marcha
lo mas normal posible, ademas de la estabilidad al tener la rodilla en extension y en flexion.!!

El contacto del talén y el apoyo plantar del pie no estan diferenciados en las protesis transfemorales,
de la misma manera el despegue se produce de manera simultdnea y los dedos no pueden dar el
mismo impulso, lo cual disminuye la longitud del paso. Esto ocurre por la escasa flexion de la rodilla
que realizan los pacientes, ya que, aunque no estén limitados en los grados que recorre la rodilla,

el paciente tiende a tirar para elevar la pierna y evitar tropezar con el suelo. [")

Existe una clasificacion para el nivel de actividad que realizan los amputados, este esta determinado
por el Medicare Functional Classification Level (MFCL), también llamado niveles k, van de 0 a 4 e
indican el potencial de una persona a rehabilitarse y usar una proétesis. A continuacion, se muestra

la tabla con los diferentes niveles.
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Tabla 1. Medicare Functional Classification Level (MFCL)

Nivel 0: No tiene la habilidad o potencial de transportarse de manera segura con o sin

ayuda y una protesis no mejora su calidad de vida o movilidad.

Nivel 1: Tiene la habilidad o potencial de usar una protesis para moverse o andar por
superficies elevadas a una cadencia fija, Tipicamente limitado o no a ambulantes

dentro de casa.

Nivel 2:  Tiene la habilidad o potencial de deambular con la habilidad de pasar pequefas
barreras de nivel como escalones, bordes o superficies no planas, Tipicamente

limitado a ambulantes dentro de su barrio.

Nivel 3: Tiene la habilidad o potencial de deambular con una cadencia variante,
Tipicamente deambula fuera de su barrio y tiene la habilidad de ir a través de la
mayoria de las barreras comunes, puede tener actividades profesionales simples
y una actividad fisica que demanden una utilizacion de la protesis mayor a un

simple movimiento.

Nivel 4: Tiene la habilidad o potencial para una deambulacion con prétesis que exceda las
destrezas bésicas de la marcha que requieren niveles altos de impacto, energia y

estrés, los principales usuarios son nifios, adultos activos y deportistas.

Tabla tomada de Pontoja-Caicedo Phil Anderson, Cano-Buitrén Ruth Edmy, (2020) [17]

2.4 Tipos de protesis de rodilla

Existen diferentes tipos de protesis de rodilla, estas se diferencias debido a su mecanismo de control
gue puede ser por mecanico, por geometria y electrénicas.

Los mecanismos mecénicos son diversos, pueden controlar la fase de balanceo, la de apoyo o
ambas y entre ellos podemos distinguir: con bloqueo, el bloqueo por friccion en extensién, los
mecanismos de impulsion en flexion, el control del balanceo por friccién y las rodillas de control por
fluidos.

Los mecanismos geométricos usan los cambios que se producen en la geometria de la rodilla, en
concreto a la localizacién del eje de movimiento, y en ellos se basa el control de la fase de apoyo y
balanceo, en este sentido hay 2 posibilidades: rodillas monoaxiales, en las que la flexo extension
de la rodilla se hace sobre un solo eje, y rodillas policéntricas en las que la situacion del eje de la
rodilla varia durante la flexo extensién, siendo la posicién del mismo respecto al eje de carga el que
bloquea o permite la flexion de la rodilla. ®!

Los mecanismos electrénicos, se afiaden a los mecanismos de control por fluido para mejorar sus

prestaciones. Esta mejoria es tal, que ha llevado a considerar como grupo aparte el de las rodillas
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que los incorporan. En general existen 5 tipos basicos de rodillas protésicas, los tipos son los

siguientes:

Rodillas con bloqueo:

Las rodillas llamadas de cerrojo son las mas simples y de més limitadas prestaciones.
Durante la marcha la rodilla estd bloqueada en la fase de extension, lo cual permite al
amputado despreocuparse del control de la extension de la rodilla, desbloqueandose para
la sedestacion. Esto tiene grandes consecuencias en la estética de la marcha y el gasto
energético, pero la seguridad proporcionada durante el apoyo es muy buena, otras
cualidades con su bajo precio y limitadas necesidades de mantenimiento. !

Rodillas monoaxiales de friccion

Las rodillas monoaxiales de control por friccibn permiten preservar, con un mecanismo mas
simple, la capacidad de flexo extensién de la rodilla durante la marcha, estas logran una
marcha mas parecida a la fisiolégica comparada con las anteriores. La friccion permite
controlar, relativamente, la extension de la rodilla durante el balanceo y limita la flexion de la
rodilla durante el apoyo mediante un mecanismo de freno, proporcionado por la misma
friccién. Para conseguir este efecto de freno, el amputado debe situar el eje de carga por
delante del eje de la rodilla protésica, pues, en caso contrario, ésta se doblara. Esto implica
una larga tarea de practicar tal habilidad por parte del amputado. Dicha situacién obliga a
apoyar el talon con la rodilla totalmente extendida, extensién que puede conseguirse
simplemente mediante la fuerza inercial del tronco o0 que sea proporcionada por un
mecanismo elastico que puede situarse en el interior de la propia rodilla o externo a ella.
Esto mismo ocurre en la rodilla anatémica, cuyo mecanismo extensor (el cuadriceps). La
posibilidad de que la protesis contacte con el suelo, estando la rodilla ain en algunos grados
de flexion, ha llevado a incorporar un mecanismo de control por fricciéon del balanceo, que
impide que al frenar la rodilla ésta ceda, si el apoyo se realiza cuando aun no esta
completamente extendida. También se ha desarrollado una rodilla de un solo eje, pero con
dos articulaciones, una de las cuales es un muelle que permite acumular energia potencial
y transformarla en cinética. ©!

Rodillas policéntricas

Mientras que en las rodillas protésicas monoaxiales el eje de la rodilla permanece durante
la flexo extensidn en el mismo lugar en relacién a los otros elementos protésicos, en la rodilla
anatémica el eje sobre el que se produce el movimiento se traslada posterior y
proximalmente durante la flexion, y anterior y distalmente durante la extension, facilitando la
situacion del eje de carga por delante o detras del de la rodilla segun interese al movimiento
impreso, las rodillas protésicas policéntricas buscan imitar estos movimiento. Actualmente
estas rodillas tienen la imposibilidad de adaptarse a distintas cadencias de marcha, lo que

obliga al amputado a caminar de forma constante a un mismo ritmo, pudiendo variar éste en
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funcion de los gustos del paciente con un ajuste de la rodilla, lo habitual es que el paciente

pida aumentar la cadencia de marcha segun va adquiriendo habilidad y confianza. Un

problema presentado por estas rodillas es que, en superficies irregulares, decrece en gran
manera la seguridad de control de la fase de apoyo, pues en dichas superficies el paciente
se ve obligado a poner un especial cuidado en asegurar la extension de la rodilla,
manteniendo la linea de carga siempre por delante del de la rodilla. lgualmente, con este
tipo de rodillas, es imposible bajar o subir escaleras de forma continuada, debiendo de
hacerse escalon a escalon. !

e Rodillas de control por fluidos

Este tipo de rodillas surgié como un intento de superar las limitaciones que presentaban las
rodillas de control por friccion. Las rodillas de fluido usan un pequenfio cilindro, cuyo disefio
es similar al del amortiguador de un coche vy, asi, si el paciente aumenta su velocidad de
marcha, se incrementa la resistencia para flexionar la rodilla, trasladandose dicho
incremento de la fuerza sobre el pistén que presiona al fluido en el interior del cilindro, que
obligatoriamente pasa con mayor rapidez a través de unos estrechos orificios en el extremo
del cilindro, produciendo un flujo turbulento. Cuando el flujo llega a ser turbulento, su
intensidad decrece, incrementandose la resistencia que opone el fluido al deslizamiento del
piston, esto hace que, al liberar el pistén, éste ayude a la extension de la rodilla. !

Las rodillas de fluido incorporan algun tipo de resistencia a la flexion y extension de la rodilla
y su ajuste permite adecuar la rodilla al rango (limitado) de velocidades de marcha
gue mejor se adapte a las necesidades del paciente. La posibilidad de adoptar un
rango de velocidades de marcha, aunque limitado, supone una de las grandes
ventajas de estas rodillas frente a las de friccién, que sélo permiten una velocidad de
marcha. Las desventajas que presentan son las de tener un mayor peso y mayores
necesidades de mantenimiento. Dentro de las rodillas de fluido hemos de distinguir
dos grupos, las hidraulicas, que utilizan aceites ligeros como fluido, y las neuméticas,
gue utilizan aire. Las rodillas neumaticas son caracteristicamente de menor peso,
pero proporcionan un rango de resistencias menor y por tanto un margen mas
estrecho de velocidades de marcha, una ventaja a tener en cuenta frente a las
hidraulicas es la de que la resistencia del piston no varia por la influencia de la
temperatura ambiente. Las hidraulicas, por el contrario, aunque mas pesadas,
proporcionan mayor resistencia y se las ha considerado especialmente indicadas
para amputados de mayor fuerza y actividad. Las rodillas de control neuméatico del
balanceo precisan la adiciébn de un mecanismo para el control de la extension en
apoyo, lo que puede lograrse mediante un mecanismo de friccion o un disefio
policéntrico. En las hidraulicas, por el contrario, el propio fluido sirve de mecanismo
para el control del apoyo en extensién.

e Rodillas de control electrénico
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La ultima mejora importante introducida en las rodillas de fluido ha sido la del control de las
mismas mediante un microprocesador. Su aplicacion clinica es relativamente reciente, la
adicién de un microprocesador permite reajustar la resistencia del piston, proporcionando un
rango de marcha mucho méas amplio. Dicho control ha mejorado las prestaciones y
posibilidades de los mecanismos clasicos de fluido, proporcionando un mayor rango
(practicamente ilimitado) de velocidades de marcha y un menor esfuerzo en la
deambulacion.

El sistema electronico que la regula consta de un sistema complejo de sensores, cuya
recogida de informacién es procesada por un microprocesador, que modifica las valvulas en
el mecanismo hidraulico para proporcionar un control seguro en la fase de apoyo y la maxima
eficacia en la fase de balanceo. Al apoyar con el talon, el control de la fase de apoyo se
dispara y se desactiva tras el impulso del antepié. Se regula la fase de balanceo en funcion
de la velocidad, realizando mediciones de angulos y momentos de fuerza en tiempo real
para conseguir el movimiento mas natural posible de la extremidad. Esta rodilla puede
permitir al amputado moverse, sin ningun tipo de problema, a velocidades diferentes de
marcha, caminar confortablemente y de forma segura cuesta abajo e, incluso, bajar
escaleras con alternancia de piernas. Ademas, el sistema hidraulico permite, al producirse
un apoyo en mono pedestacién con la rodilla flexionada, cierto tiempo de reaccién antes de

que la rodilla colapse o se flexione.b!

Control de la rodilla protésica
bajo cualquier circunstancia

Raodilla libre Capaz de realizar y controlar
la flexidn de rodilla
I

Rodilla policéntrica Rodilla de pestillo o rodilla de control

por friccion en la fase de balanceo

Gapaz de variar
la cadencia de marcha

[

Capaz de una marcha rapida I Rodilla monoaxial con control
por friccidn de la extension

| Hidrauiica | [ Neumatica |

Figura 12. Tipos de rodilla prostética

Imagen tomada de Rodriguez-Pifiero Duran, M., & Rodriguez-Pifiero Bravo-Ferrer, M. (2003).[5]
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2.5 Actualidad en prétesis de rodilla

Como se menciond antes las rodillas que actualmente se adaptan mejor a una marcha fisiolégica

son controladas por microprocesadores, es por eso que para este trabajo se decidié desarrollar una

electrénica que permita realizar al usuario diferentes actividades de la manera mas natural posible,

a continuacioén, se muestra una tabla con las rodillas protésicas mas competitivas disponibles en el

mercado, asi como las ventajas que ofrece.

Tabla 2. Comparacion de rodillas actuales

Prétesis Fabricante Tipo Ventajas
Genium X3 Hidraulico, Ofrece amplios rangos
n OttObOCk. monoaxial con de velocidades
X icroprocesador
r.m 6SSUR Magnetqreolégico, Dgntro de las rodillas con
’ monoaxial, con microprocesadores
microprocesador ofrece una caminata mas
cercana a la natural y
mas facil de aprender a
usar
Rheo
Power Knee ri 6SSUR Motorizada, Reduce el tiempo de
’ microprocesador, rehabilitacién y caminata
monoaxial. mas cercana a la natural.

Linx

Blatchford:

Prétesis de pierna
completa, hidraulico
+ neumatico,
monoaxial,
microprocesador

Ofrece una caminata
mas cercana a la natural,
movimiento controlado
de rodilla y tobillo.

emobility

Hidraulico,
monoaxial, sin
microprocesador

Bajo costo con
habilidades similares a
las prétesis

con microprocesador.
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3. Disefo conceptual

Una vez comprendido el funcionamiento de las rodillas y de las protesis actualmente disponibles,
se procedio a desarrollar un disefio conceptual de la protesis a desarrollar.

3.1 Requerimientos, necesidades del cliente
Para este trabajo se establecié como usuario a una persona con las siguientes caracteristicas:
®  Amputado transfemoral
®  Joven, adulto joven entre 20 y 55 afios.
®  Estilo de vida activo.
® Actividades: Manejar, cuidar hijos, realizar deporte, trabajar, salir de paseo. Nivel k3.
® Rango de pesos de los usuarios de 50 - 110 kg.
® El usuario debe ser capaz de realizar actividades nivel 3 sin ningun problema y por
largos periodos de tiempo: caminar, correr, andar en bici, patear balén, nadar, cuidar
hijos, manejar, subir y bajar escaleras o pendientes, sentarse y pararse.

° Estaturas del usuario: 1.60 - 1.90 metros

Se establecieron los requerimientos del cliente en base a una investigacion sobre los principales
problemas que sufren los usuarios de prétesis transfemorales, asi como de entrevistas con posibles
usuarios que presentan este tipo de amputacion.

La tabla 2. muestra las necesidades del cliente encontradas y su prioridad, del 1 al 11 priorizando
su funcionalidad y posteriormente los diferenciadores que se quieren agregar al disefio, estas seran

la base para el disefio de la prétesis de rodilla.

De igual manera se realiz0 una entrevista con protesistas para entender cuéles eran sus
necesidades como profesionales, y los puntos mas importantes fueron los siguientes:

¢ Falta de capacitacién sobre este tipo de rodillas con microprocesador.

e Poco contacto con el fabricante, dificil contactarlo para fallas

e Unicamente protesistas certificados por el fabricante puede poner este tipo de prétesis.

e Algunos contras son el poco conocimiento de funcionamiento para reparar fallas o

mantenimiento, duracion de la bateria y precio.
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¢ Los pacientes tienden a dejar de utilizar su proétesis por no tener un buen entrenamiento post
protésico.

e Les gustaria que el disefio tomara en cuenta la lineal de carga posterior, cuidar disefio para
la posicion del eje, para lograr una caminata mas natural.

e Buscan componentes que puedan ayudar, facilitar el proceso de rehabilitacion.

Tabla 3. Necesidades del cliente

|
Necesidad del usuario Prioridad

La protesis proporciona estabilidad 5
La protesis es liviana 6

La prétesis funciona mucho tiempo sin necesidad de cargarla 11
La prétesis es resistente al agua 10
La prétesis es facil de colocarse 9
La prétesis es facil de manejar 3
Permite realizar actividades nivel 4 4
Me permite monitorear el uso 7
La protesis es barata 8

La prétesis es facil de segura 1
La protesis es comoda 2

3.3 Especificaciones

Para definir las especificaciones que se buscaran en el disefio se realizaron 3 tablas que se
muestran a continuacion.

El primer paso fue realizar una matriz de necesidades - métrica, con esta se buscé ligar las
necesidades del cliente previamente establecidas con aspectos medibles (métricas) para establecer

las relaciones que se tenian entre ellas y comenzar a definir las especificaciones.

Tabla 4. Matriz de necesidades- métrica

Velocidad de | Caracteris P n Duracion | Tiempo de | capacidad | Modulo de de Oz del | Angulo | Velocidad cargas
respuesta en el [ tic Tipos de | es Masa total | dela | cargacel [ dela | young del usuario al | maximo | de la soportadas
vvvvvvv procesador | amortigua |amoertiguam) de la bateria | sisler: bateria | material | Hermetici | utiizaa | enla | caminata | Presion | Presion | Presidn fla
(8] miento iento nlos | rodilafkg) [Hrs) [min] MAM estructural | dad IP] | [mikg*m] | rodilla [*) |[*/s] [krvh] | en mufion | en rodilla | en tobillo protesis

La protesis proporciona estabilidad ) ) o o o

La protesis es liviana o o o o o o ]

La protesis funciona mucho tiempe sin necesidad de cargarla o ] o

La protesis es resistenie al agua o ]

La prolesis es facil de colocarse

La protesis es comoda o o o o

La protesis es facil de manejar ] o o o o o

Permite realizar actividades nivel 3 ] o ] L] o o ] o

Permite monitorear el uso ] ] o

La protesis es segura o __© ) o o o o o
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Una vez establecidas las métricas se hizo una busqueda de informacion acerca de la competencia

y las protesis disponibles en el mercado, de en qué medidas o parametros se encontraban ellos en

las diferentes métricas planteadas anteriormente, esto se muestra en la tabla de benchmarking

Tabla 5. Tabla de Benchmarking

Necesidad

Métrica

Importancia| Unidades| Ottobock Ossur VGK blatchford
Velocidad de respuesta en el
1,7,8,10 microprocesador [s] 2 S 0.01 0.01 NA 0.02
magnetore | Neumatic [ neumatico/hi
1,2,8,10 Tipos de amortiguamiento 4 Hidraulico olégicos o] draulico
La estructura y mecanismos
proporcionan estabilidad en
1,2,7,8 diferentes movimientos 5 Si/no Si Si Si Si
2,6,7,8 Masa total [Kg] 3 kg 1.7 1.6 1.45 1.7
3 Duracion de la bateria [Hrs] 17 Hr 60 48 NA 36
Fibra de fibra de
2,4,6,8 Material 6 Aluminio carbono | Aluminio carbono
4 Hermeticidad [IP] 18 IP IP67 IP34 P34 IP67
Consumo de O2 del usuario al
2,6,7,8,10 utilizar [ml/kg*m] 1 ml/kg*m 16 17.2 - 15
1,7,8- Angulo méaximo en la rodilla [] 7 ° 135° 120° 178° 130°
Velocidad de la caminata [°/s]
1,7,8- [km/h] 8 °ls, Km/h 3 Km/h 5 Km/h 3 Km/h 3.5 KM/h
9,10. Presién en mufién 11 Pa 250 Kpa 250 Kpa | 250 Kpa 250 Kpa
9,10. Presion en rodilla 12 Pa 225 Kpa 225 Kpa | 225 Kpa 225 Kpa
9,10. Presién en tobillo 13 Pa 110 Kpa 110 Kpa | 110 Kpa 110 Kpa
cargas soportadas por la
1,2,10 prétesis 10 N 1,226 1,334 1,226 1,226
8 Grado de movilidad 8 MOBIS 3/4 3/4 3 3/4

En base a las métricas de la competencia se establecieron las especificaciones objetivo que se

buscaran en el disefio, se establecidé un valor marginal y uno ideal, el primero sera lo minimo a lo

qgue se buscard cumplir, mientras que el ideal sera nuestra especificacion objetivo, la informacion

se muestra en la tabla de especificaciones objetivo.

Tabla 6. Especificaciones objetivo

Necesidad Métrica Importancia|Unidades| Valor marginal Valor ideal
Velocidad de respuesta en el
1,7,8,10 microprocesador [s] 2 S 0.01 0.02
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magneto
1,2,8,10 Tipos de amortiguamiento 4 neumatico/hidraulico| reolégicos
La estructura y mecanismos proporcionan
1,2,7,8 estabilidad en diferentes movimientos 5 Si/no Si Si
2,6,7,8 Masa total [Kg] 3 kg 1.7 1.45
3 Duracién de la bateria [Hrs] 17 Hr 36 60
Fibra de
2,4,6,8 Material 6 Aluminio carbono
4 Hermeticidad [IP] 18 IP IP67 P34
Consumo de O2 del usuario al utilizar
2,6,7,8,10 [ml/kg*m] 1 mi/kg*m 17 15
1,7,8- Angulo méaximo en la rodilla [] 7 ° 120° 178°
1,7,8- Velocidad de la caminata [°/s] [km/h] 8 °ls, Km/h 3 Km/h 5 Km/h
9,10. Presi6n en mufién 11 Pa 250 Kpa 250 Kpa
9,10. Presion en rodilla 12 Pa 225 Kpa 225 Kpa
9,10. Presién en tobillo 13 Pa 110 Kpa 110 Kpa
1,2,10 cargas soportadas por la protesis 10 N 1,226 1,334
8 Grado de movilidad 8 MOBIS 3 4

3.4 Seleccidn de mecanismo

Un aspecto por definir antes de empezar con la etapa de conceptualizacion del disefio fue definir el

tipo de mecanismo a usar en la protesis, para esto se realizé una busqueda de las ventajas y las

desventajas de los dos mecanismos posibles a utilizar, se muestran en la siguiente tabla.

Tabla 7. Comparacion de mecanismos

Monocéntrica

Policéntrica

Pros

Contras

Pros

Contras

Disefio mas sencillo

No proporciona control
de la postura

Movimiento mas natural al caminar,
naturalidad en el momento de
flexién, ajuste a la biomecéanica

Rango de movimiento,
restringido a ciertos
grados de libertad

Control en el eje, més

fuerza muscular del
paciente para
mantenerse estable

Se debe hacer uso de la

Pueden usarse en pacientes con

sencillo cuando esta de pie poca fuerza Mantenimiento
Solo permite andar de
forma 6ptima a multiples centros de rotacion,
econdmico velocidad constante mayor flexibilidad Mas piezas, mas peso
Hay articulaciones anteriores y
posteriores, superiores e inferiores
ligero ligadas entre si

22




durable

mayor estabilidad en la fase de
postura y al sentarse

Al usarla su control es
complicado

capacidad de proporcionar una
separacion del pie al caminar, asi
se obtiene una flexion éptima,
mejora la fase de oscilacién

Capaz de una marcha
rapida, mejor
rendimiento en

diferentes velocidades

mayor estabilidad de la rodilla
cuando se hace contacto con el
talén y reduce estabilidad al
momento del despegue de la punta
del pie, asi se incrementa la
distancia de contacto con el piso y
se reducen tropiezos

Mejor rendimiento al
subir y bajar escalera

mas cortas y evitan caidas

Después de revisar los pros y contras de cada mecanismo, se utiliz6 una tabla de decisién para

ayudar a definir el que se usaria, en ésta se utilizaron las necesidades del cliente y la importancia

de cada una previamente establecidas para poder definir el que mejor se acopla a lo que se busca

satisfacer en este disefio, a continuacion, se muestra la matriz de decision.

Tabla 8. Matriz de decisibn mecanismo

Movimiento en la rodilla
Mecanismo Mecanismo mono
Importancia| policéntrico céntrico
1 | La prétesis proporciona estabilidad 10,0% 5 0,5 3 0,3
2 |La protesis es barata 8,0% 3 0,24 5 0,4
La protesis es liviana 10,0% 4 0,4 5 0,5
La protesis funciona mucho tiempo sin
4 |necesidad de cargarla 5,0% 4 0,2 5 0,25
5 |La prétesis es resistente al agua 5,0% 5 0,25 5 0,25
6 |La proétesis es facil de colocarse 5,0% 5 0,25 5 0,25
4 |La prétesis es comoda 12,5% 5 0,625 3 0,375
5 | La protesis es facil de manejar 11,0% 5 0,55 3 0,33
6 |Permite realizar actividades nivel 3 11,0% 4 0,44 5 0,55
10| Permite monitorear el uso 10,0% 4 0,4 5 0,5
7 |La protesis es segura 12,5% 5 0,625 5 0,625
Total 4,48 4,33

Finalmente se decidi6 utilizar un mecanismo policéntrico, ya que como se muestra en la matriz es

el que mas se adecua a las necesidades que tiene el usuario meta, por lo que hasta este punto del

desarrollo se opta por continuar con el disefio de un mecanismo policéntrico.
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3.5 Seleccién de amortiguamiento

De igual manera algo importante fue definir el tipo de amortiguamiento a utilizar para en base a esto

continuar con el disefio de la protesis.

Se utilizé la metodologia usada para definir el tipo de mecanismo, primero se revisaron las ventajas

y desventajas de los 4 amortiguamientos a evaluar (hidraulico, neumatico, magneto reoldgico y la

combinacion de hidraulico y neumético).

Posteriormente se realizé una matriz de decision para definir el amortiguamiento que mejor se

acopla a lo que necesitamos. A continuacién, se muestra la tabla de comparacion y la matriz de

decision.

Tabla 9. Comparacion tipos de amortiguamiento

Hidraulica Neumatica Magneto reoldgico Hidraulico + neumatico
PROS CONTRAS PROS CONTRAS PROS CONTRAS | PROS CONTRAS
Hidraulica
Biologically proporcion
realistic aun
Menor rango control of control
Mejor para de Knee flexion variable en
pacientes velocidades | during stance la parte de
activos Mas peso |Baratay liviana| de marcha and swing Precio apoyo Precio
El
hidraulico
ayuda a
variar
velocidade
No es muy Menos S,
Amplio Méas sensible a consumo de ayudando
rango de |mantenimie| cambios de Rango de oxigeno al ala
velocidades nto temperatura | velocidades usarse Peso extension
Permite Necesitan Hidraulico
disefar un mecanismo propicia o
movimiento policéntrico o ayuda a
variable mono una
dependiend céntrico para extension
odela el control de Reduce el Control |mas rapida
cadencia de la extension tiempo del mas por el aire
la marcha | Mas caras de apoyo paso complicado | contenido
Mejora
bajar
Reduce la escaleras
actividad significativ
muscular amente
Reduce el
momento en Més
la cadera estable
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Tabla 10. Matriz de decision amortiguamiento

Amortiguamiento

Hidra Magneto Hidraulico +
Importancia | Neumatico ulico reolégico neumatico
1 |La prétesis proporciona estabilidad 10,0% 3 0,3 5 0,5 5 0,5 5 0,5
2 La prétesis es barata 8,0% 5 0,4 4 0,32 1 0,08 3 0,24
3 La prétesis es liviana 10,0% 5 0,5 3 0,3 4 0,4 3 0,3
La protesis funciona mucho tiempo

4 sin necesidad de cargarla 5,0% 5 0,25 4 0,2 3 0,15 4 0,2
5 | La protesis es resistente al agua 5,0% 5 0,25 5 0,25 5 0,25 5 0,25
6 | La protesis es facil de colocarse 5,0% 5 0,25 5 0,25 5 0,25 5 0,25
4 La prétesis es comoda 12,5% 3 0,375| 4 0,5 5 0,625 4 0,5
5 La prétesis es facil de manejar 11,0% 2 0,22 4 0,44 5 0,55 5 0,55
6 | Permite realizar actividades nivel 4 11,0% 3 0,33 5 0,55 5 0,55 5 0,55
10 Permite monitorear el uso 10,0% 5 0,5 5 0,5 5 0,5 5 0,5
0,62

7 La prétesis es segura 12,5% 4 0,5 5 0,625 5 5 5
Total 3,88 4,44 4,47

En este punto se decidio utilizar un amortiguamiento magneto reolégico, por lo que hasta este punto

del desarrollo se continuara con el disefio tomando en cuenta que este sera el amortiguador para

utilizar.
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4. Seleccidon de componentes

4.1 Amortiguador magnetoreoldgico

Los fluidos Magnetoreolégicos (MR) son dispersiones de particulas magnéticas (del orden de
micras) en soluciones como aceite, agua, siliconas, etc., que se caracterizan porque tienen la
capacidad de aumentar su viscosidad a medida que un campo magnético se induce en ellos,
alcanzando un valor maximo, conocido como limite de cedencia. Este efecto se logra porque en
presencia de un campo magneético las particulas forman cadenas organizadas en direccion de las

lineas del campo aplicado y se mantienen en estas posiciones mientras exista dicho campo. 14

Sin Campo Con Campo

Figura 13. Fluido magneto reolégico

Semi-Active Suspensions | Parker US

Este tipo de estructuras forman una estructura similar a una cadena, la cual restringe el movimiento
del fluido dando lugar a un incremento en las caracteristicas viscosas de la suspension. La energia
mecanica necesaria para producir estas estructuras tipo cadena se incrementa conforme se
aumenta el campo aplicado, produciéndose un esfuerzo dependiente del campo.

En ausencia del campo aplicado, los fluidos magnetoreol6gicos muestran un comportamiento
Newtoniano y sus propiedades reoldgicas vendran dadas principalmente por el comportamiento del
aceite.

Cuando se aplica el campo magnético al fluido las particulas se orientan en direccién de las lineas
de campo y ofrecen una resistencia al flujo de este, requiriéndose entonces de la aplicacién de un
esfuerzo inicial con una magnitud determinada para romper la resistencia del fluido e iniciar un
movimiento en el mismo.

Los amortiguadores pueden llenarse con fluido magnetoreoldgico en lugar de aceite convencional,
actuando el dispositivo con un electroiman, permite que la viscosidad del fluido (y por ende la
cantidad de amortiguamiento proporcionada por el amortiguador) pueda ser variada.

Las aplicaciones de este tipo de amortiguadores son en la industria automotriz, aeronautica,
espacial, civil, electrodomésticos, robética y para prétesis inteligentes, aunque continuamente se
siguen investigando y aplicando en nuevos campos.

Como se mostr6 en la tabla 9, este tipo de amortiguador sera el utilizado para la protesis de este
trabajo, por lo que a continuacion se detallan los beneficios y la construccién de este tipo de

amortiguadores, asi como el amortiguador seleccionado para ser utilizado.
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Partes de un amortiguador magnetoreoldgico.
Este tipo de amortiguadores se compone de dos camaras principales, la primera contiene gas y la
segunda contendrd el fluido magneto reolégico, las partes principales que lo componen: cilindro,

eje, bobina, nicleo, polos y diafragma de la cAmara de gas, se muestran en la imagen 15y 16.

Boaring &Senl
/
\ Wiesto
\
MRAud Bedomagd!

Figura 14. Piston magneto reoldgico
Imagen tomada de Xiaocong Zhu, Xingjian Jing and Li Cheng (2012) [24]
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Coil windings
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Figura 15. Ensamble piston
Imagen tomada de Sakib Muhammad Mohtasim, Rubel Ahammed (2021) [25]

Amortiguador magnetoreolégico en protesis de rodilla

Cuando un amputado transfemoral usa una protesis, él debe mover el muiién y a través del socket
producir un movimiento hacia adelante y atrds de la protesis, si el nivel de amortiguamiento en la
rodilla artificial no tiene el valor apropiado entonces la pierna mas corta podria doblarse demasiado
debido a la inercia, en este caso la persona que utiliza la prétesis deberd esperar hasta que la
prétesis se haya movido hacia adelante antes de poder poner el pie en el piso y continuar caminando
lo que ocasiona un caminado irregular.

Las rodillas que usan amortiguadores neumaticos e hidraulicos son ampliamente utilizadas, en estas
la marcha del usuario es analizada en un laboratorio para posteriormente ajustar los parametros del
amortiguador de acuerdo con la marcha de cada paciente, el resultado de estos ajustes no es 100%
acertado y normalmente lleva a marchas irregulares y molestias en el paciente, lo que lleva a una

tardia rehabilitacién y que el paciente no logre recuperar su movilidad por completo.
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El uso de amortiguadores magnetoreoldgicos permite que el amortiguamiento se ajuste de acuerdo
con las actividades que el paciente esté realizando, sin necesidad de acudir a un ajuste con el
protesista.

Para seleccionar el amortiguador a utilizar en el prototipo se decidié hacer una blsqueda de las
opciones disponibles comercialmente, ya que debido a la complejidad del amortiguador fabricar uno
era la opcion mas complicada. Se encontraron 2 proveedores Arus y Parker Lord.

Las dos principales caracteristicas que se buscaron fueron las dimensiones de estos ya que debia
ajustarse a las dimensiones generales previamente establecidas de la prétesis, y el peso, ya que
es un factor importante en el desempefio de la prétesis. De igual manera se busco que cumplieran
con los puntos mas importantes de la matriz de decisiobn mostrada en la tabla 10, que fuera segura,
nos permitiera realizar actividades 4, lo mas liviano posible, facil de manejar y adaptable a una
prétesis comoda.

Otro factor tomado en cuenta fue la busqueda de modelos previamente utilizados para esta
aplicacion especifica en prétesis de rodilla.

El modelo seleccionado fue el amortiguador RD-8040-1 de la compafia LORD el cual tiene las

siguientes caracteristicas:

Typical Properties*

RD-8040-1 RD-8041-1

Stroke, mm (in) 55(2.17) 74 (2.91)
Extended Length, mm (in) 208 (8.2) 248 (9.76)
Body Diameter, mm (in) 421 (1.66) max 42.1 (1.66) max
Shaft Diameter, mm (in) 10 (0.39) 10 (0.39)
Tensile Strength, N (Ibf) 8896 (2000) max 8896 (2000) max
Damper Forces, N (Ibf)

Peak to Peak

S5cmfsec@1 A >2447 (=550) >2447 (>550)

20cmfsec @ 0 A <667 (<150) <667 (<150)
Operating Temperature, °C (°F) 71 (160) max 71 (160) max

Figura 16. Propiedades del piston
Imagen tomada de LORD Corporation (2009) [26]

Electrical Properties*

Input Current, Amp

Continuous for 30 seconds 1 max

Intermittent 2 max
Input Voltage, Volt 12 DC
Resistance, ohms

@ ambient temperature 5

@ 71°C (160°F) 7

Figura 17. Propiedades eléctricas
Imagen tomada de LORD Corporation (2009) [26]
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Se muestra una imagen del amortiguador.

Figura 18. Amortiguador LORD
Imagen tomada de LORD Corporation (2009) [26]

4.2 Mecanismo policéntrico

Un mecanismo policéntrico de 4 barras esencialmente consiste en pares articulados anterior y
posterior, superior e inferior unidos entre si.

En términos mecénicos la suma del potencial de las rotaciones policéntricas determinara un centro
instantaneo de rotacién (CIR), la estabilidad en este tipo de mecanismos es determinada por la
distancia del CIR al eslabén fijo, entre mas grande la distancia, mas grande sera el grado de
inestabilidad del mecanismo en este momento.!® La distancia que hay desde el CIR a la linea de
conexion determina la cantidad de control que se tiene sobre el mecanismo.

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

En cuanto a los mecanismos de la protesis de rodilla, en el monocéntrico, la flexo-extension se
produce alrededor de un eje Unico, mientras que, en la policéntrica, el eje de la articulacidon se mueve

en funcion del angulo de flexo-extensioén de la rodilla, es decir, el CIR.

El CIR se ubica en la prolongacion de las barras posterior y anterior, lo que le permite realizar
movimientos de rotacion y traslacion simultaneamente durante la flexion

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

El CIR se mueve rapidamente hacia adelante en la etapa de balanceo, de esta forma desbloquea

la articulacion y facilita la flexion ofreciendo una buena estabilidad.
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Figura 19. Mecanismo policéntrico
Imagen tomada de Belkys T. Amador, Torrealba Rafael R. (2011) [27]
Los mecanismos policéntricos simulan (en comparacibn con los monocéntricos) mas
adecuadamente el movimiento natural de esta compleja articulacion. La siguiente imagen muestra

el funcionamiento del mecanismo durante los ciclos de la marcha

Entre las rodillas policéntricas, tipicamente existen mecanismos de 4 y 6 barras:

El mecanismo de 4 barras puede ser representado por parametros (las longitudes de las barras y
los angulos correspondientes a las barras inferior y superior). La complejidad del problema
representa hallar el dimensionamiento 6ptimo tomando en cuenta todas las posibles combinaciones
de estos parametros. 1%

El hecho de que este tipo de mecanismo permita tener un movimiento mas cercano al natural
ademas de los pros presentados en secciones anteriores, llevaron a tomar la decision de usar este

tipo de mecanismo para este disefio.

4.2.1 CAD

Se realizaron tres propuestas de disefio en la parte del mecanismo de la protesis, cada una con una
funcionalidad diferente, un diferente nimero de barras y centros de rotacion.
Los disefios se realizaron en el software Solidworks 2020 y lo primero que se aseguré fue que el

mecanismo propuesto fuera capaz de moverse en el rango de angulos que la rodilla debe moverse,
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de -10° a 140°, para ello se varié el largo de las barras y la posicién de los centros de rotacion hasta
gue el movimiento se limitar4 a este rango.

A continuacién, se muestran imagenes de cada propuesta de mecanismo.

Figura 20. Mecanismo A Figura 21. Mecanismo B Figura 223. Mecanismo C

Para seleccionar el mecanismo a utilizar se tomd en cuenta la resistencia mecanica, el analisis
dindmico y el peso de cada una de las opciones, mas adelante se muestra el proceso.

4.3 Seleccion de materiales y simulacion mecanica

El primer paso para definir el disefio final fue definir el material con el que se haria la prétesis, para
con este y sus propiedades proceder a las simulaciones mecanica y dinamica, en este proceso se
realizé un andlisis de indice de material y con ayuda del software CES EduPack se establecieron
las propuestas de material.

Las consideraciones por tomar para comenzar el andlisis fueron las siguientes: la protesis por
disefar debe ser capaz de soportar el peso de una persona mientras realiza diferentes actividades,
de igual manera debe ser capaz de soportar una caida, asi como tener poco en sus ejes de
movimiento desgaste al paso del uso.

La prétesis debe ser lo mas liviana posible para no representar una carga adicional al usuario y se
buscara reducir costos para volverla mas accesible.

Se requiere definir el material de los eslabones del mecanismo usado en una prétesis transfemoral.
El analisis se dividié en dos partes: aumentar la resistencia y reducir peso y maximizar la resistencia

a la fatiga y disminuir peso.

4.3.1 Analisis de indice de material

A) Aumentar la resistencia y reducir peso
* Funcién: Soportar peso corporal

* Restricciones:  No debe colapsarse el mecanismo
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Soportar a una persona de 110kg haciendo una sentadilla
No debe fracturarse por caidas accidentales

Longitud y ancho determinada por el analisis de mecanismo
*  Obijetivo: Minimizar la masa

Maximizar resistencia

* Variable libre: Material a seleccionar

Espesor del eslabdn
Para comenzar el analisis se analizaron las fuerzas presentes en el eslabén al
momento de la sentadilla, se encontré que sobre el eslabdn actual una fuerza a
compresion Unicamente, por lo que se analiz6 de la siguiente manera.
Funcion para minimizar la masa:
m=bx*xhxlxp
Dado que es una barra que se encuentra a compresion y esta articulada,
podemos utilizar la ecuacion de carga critica.
n2El
l2

Per =

_ _ _ bh3 . n?Ebh®
Figura 23. Diagrama cuerpo libre I'=— por lo que: Per = 2,13

sentadilla ) o o
Como se dijo anteriormente el espesor de la barra es una variable libre, de la

ecuacion de p., podemos despejar esta variable:
per % 12 %12
w2« E x h3

Para obtener el indice sustituiremos b en la formula de m.

b=

Por * L2+ 12 p
w2« E * h?

Reacomodando los términos encontramos el indice de material:

12*pCT‘ ﬁ B / M 1
E

2 h2

m =

Funcién Geometria

Aplicando logaritmos al indice podemos encontrar una pendiente de 1
p
logM = log —
og 0g I

logM = logp — logE = C
logE =logp — C
Como de igual manera se busca minimizar el espesor de la pieza y asi minimizar masa, se obtiene
un segun indice, despejando b de la ecuacion de carga critica.

Der * L2 %12
T mw2+xExhd
Reacomodando los términos encontramos el indice de material:
M2 =E
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Funcién Geometria
poA2ee [ 21| _—7
w2 h3 E

B) Maximizar la resistencia a la fatiga y disminuir peso

*  Funcion: Soportar desgaste al a la fatiga
* Restricciones: No debe colapsarse el mecanismo

Soportar 65x10° ciclos (15,000 paso recomendados por la OMS al dia,
durante 12 afios)
Geometria ya determinada (didmetros del eje)

* Obijetivo: Minimizar la masa

Maximizar resistencia

* Variable libre: Material a seleccionar

Para este analisis se sigui6 la metodologia presentada en el libro Materials Selection in Mechanical
Design, Fourth Edition de Michael F. Ashby para obtener el indice de material de materiales con
fatiga debido a una carga axial.

La funcién para minimizar la masa en este caso sera:

m= SALp
El esfuerzo por fatiga es representado por la siguiente ecuacion:
F
7S 0¢ M3, la

pendiente

Sustituyendo en la ecuacion de m el area obtenemos: /v

m ,B*F][ * [ L

oe

Para satisfacer la necesidad de reducir la masa nuevamente, se debe

cumplir la condicién de que la barra no se pande, por lo que se utiliza la
Figura 24. Diagrama carga

axial eslabén ecuacion de Euler para la carga a compresion o ecuacion de carga critica
Imagen tomada de Ashby 2EI
Michael F. (2011) [28] < Iz
bh3 2ppn3
=2 por lo que: F==

12 12x12
Como en esta ocasion ya no se busca minimizar el espesor, el &rea quedara en funcion del espesor,
agregando una constante adimensional para dar la proporcionalidad en la seccién transversal
A=b*b*a.
La ecuacion de F se reescribe:
m2Eab*

T2 12

Despejando b obtenemos:
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Young's modulus (GPa)

1
F L% x 12\*
b= m2*xExa

Sustituyendo en la formula de masa.

1 1
FxL?%12\4, (F*xL?*12\4
— Q% * *| *
m=p (nZ*E*a) (rcz*E*a) L*p
1
12F\2
m3p|— w2 |x £
a 2 1
E2

Funciéon Geometria

Seleccién de material con el software CES EduPack.

M4, la pendiente
—» seraq2

Una vez obtenido los indices de material, se prosiguié a realizar el andlisis de las gréficas en el

software. El primer paso fue graficar densidad vs modulo de Young de acuerdo con el primer indice

encontrado M1.

100000-

10000:

0

100:

10000 100000 126

&
Density (kg/m*3)

Figura 25. M1 densidad vs modulo de Young

3. Resultados: pasan 62 de 100
Mostrar: Pasan todas |as etapas

Clasificar por: | Etapa 1: Young's modulus (GPa)

E3 Nombre ‘Young's modulus (GPa)
B Metal foam 0.45-1.2

@ Ceramic foam 1.9-3.8

B Paper and cardboard 2-4

B Folyester (UP) 2.07 - 4.41

B Phenolics (PH) 2.77 - 4.82

B Plaster of Paris 45-8

. Hardwood: oak, across grain 4.98 - 5.6

B riywood 5.02-7.97

B softwood: pine, along grain 8.4-10.3

. Sheet molding compound, SMC, poly... 9-14
. Dough (Bulk) molding compound, D... 12- 14

B sandstone 14-25.1
B concrete 15-25

. GFRP, epoxy matrix (isotropic) 15-28

B Bamboo 15.1-19.9
B Brick 17.1-29.3
. Hardwood: oak, along grain 20.5-25.3
B Limestone 35.1-54.8
B cement 36.8- 454
B Tin 41-45

. ‘Wrought magnesium alloys 42-47

. Cast magnesium alloys 42-47

B cranite 50-70

Se colocé la pendiente de 1 excluyendo elastémeros y espumas, ya que estos materiales no serian

utilizados, se coloco justo en el limite del material polimero fendlico ya que hasta este momento no

se descarta la idea de usar polimeros. Hasta este momento se tenian 66 materiales posibles.

El siguiente paso fue filtrar algunos materiales en el arbol, se descartaron materiales como

ceramicosy elastdmeros, ya que por las caracteristicas de este tipo de materiales no pueden usarse

en esta aplicacion, de igual manera se descartaron las ceramicas ya que el material usado no debe

ser fragil y soportar caidas.
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2. Etapas de seleccion ~ | | Enlace de registro Registros includidos

Limite g8 Arbol (M MaterialUniverse: \ Metals and alloys 28 Mostrar

| Etapa 1: Young's modulus (GPa) vs. Density (kg/m~3) ~ (@m)MaterialUniverse: \ Polymers and elastomers \ Polymers 21 M
8| Etapa 2: Metals and alloys, Polymers, Composites, Natural materials
[_1[3R Etapa 3: Young's modulus

[ Etapa 4: Young's modulus (GPa) vs. De:
[[3& Etapa 5: Young's modulus (GPa) v
<

A | Grafico

(MmiMaterialUniverse: \ Hybrids: composites, foams, natural materials \ Composites 5 Mostrar
(M MaterialUniverse: \ Hybrids: composites, foams, natural materials \ Natural materials 9 Mostrar

lastic limit) (MPa) ¥

nsity (kg/m™~3

Yield strength (¢

>

3. Resultados: pasan 39 de 100 ~
Mostrar: Pasan todas las etapas v
Clasificar por: |Etapa 1: Young's modulus (GFa) v
©T Nombre Young's modulus (GPa) ~
B Paper and cardboard 2-4

B Polyester (UF) 2.07-4.41

B Phenolics (PH) 2.77-4.82

B Hardwood: oak, across grain 4.98-56

B riywood 5.02-7.97

B softwood: pine, along grain 84-10.3

B sheet molding compound, SMC, poly... 9- 14

. Dough (Bulk) molding compound, D... 12 - 14

B GFRP, epoxy matrix (isotropic) 15-28

B 8amboo 15.1-19.9

Figura 26. Materiales M1

Hasta este punto se tienen 39 materiales disponibles.

Posteriormente antes de continuar con los siguientes indices ya que tenemos el espesor como
variable libre se decidié hacer un analisis para establecer un limite en el médulo de Young, se
establecio que el espesor maximo a utilizar seria de 1 a 6 mm ya que es un espesor comercial que
se ajusta a las dimensiones disponibles en la prétesis.

De la formula de carga critica se despejé el espesor y se utilizé una carga de 3240 N (110Kg de la
persona multiplicado por 3), se utilizé un factor de seguridad de 3 para finalmente utilizar una carga
de 9720 N. Con los valores de médulo de Young obtenidos anteriormente se calcularon espesores,
los resultantes fuera del rango de 1-3 mm fueron excluidos y asi se obtuvieron los limites de médulo

de Young.

Nombrz Young's madulus (GPal b1

Metal foam 0.45 12 026262325 003548373 Coniguracitn porrar

Ceramic foam 13 38 006220025  0.03T00125 2o encuentras a propiedad que estds buscando?

Paper and cardboard H 4 005909024 0.02854513 + General properties

Palyester (UF] 207 441 005703202 0026795234

Phenolics (PH) 2.77 452 004266443 0024518771 B

Harcwaod: oak, across arain 4.98 56 00237302 0.021103656 Minimo Maxina

Plywosd 502 237 002354193 00853608 modulus | [o 20 GPa
Softwood: pine, slong grain ad 03 00M0EH 0074738 =
Sheet malding compaund, SMC, pelyester matri 3 % 00136 0.008441453 SRS =) i
Diaugh (Bulk) melding compaund, DM [BMC), palyesten @ 000384537 0.008441463 Bulk modul ] GPa
GFRP, epony matiis lisctropic] 15 25 0O0TATET  0.004220731 Pois ) e E—
Bambao 51 199 000782652  0.005338717 S teusE REsaNI1S Uel100 —
Hardwood: oak, slong grain 205 253 0.0057643  0.0D4GTIIES Y=l Mostrar: Pasan todas las etapas M=
Tin H 45 0.00288245 0.002626233 Clasificar por:  Etapa 1: Young's modulus (GPa)

Cast magresium slloys 42 47 000261332 0.002514476

Wrought magnesium alloys 42 47 000261382 0.002514478 BE Norbre oung's modulus (6F3)

Age-hardening wiaught Al-allays &5 76 0O073TIS  0.001555006 B 145

Zinc dis-casting slloys 656 00 0O00MF2ETS 000131805 B ot mogresum olors i

Siluer 68.9 731 000171525 D.0OT616636

Ner age-hardening wraught Al-alloys 69 74 0001276 0001597033 B Wrought magnesium alloys 247

Cast Al-alloys &3 76 00071276 0.001555006 B Age-hardening wrought Aalloys 68-76

CFRIP, epasy matris lisctropic) 63 B0 000171276 000078787 Bl zinc die-casting alloys 686 - 100

Geld 76 81 000155501 0.007459018 B siver 689-73.1

Aluminum/Silicon carbide compasite &1 00 000MS30Z 000181605 Bl ton age-hardening wrought Aalloys 69~ 74

Commercially pure zin an 07 0001313z 0.00M0443 B cast Alalloys 89-76

Castiron, gray En W0 000125724 0.000844136 B P, epoxy matrix isotropic) 69- 150

Erass £ 10 000124400 0.001074366 B o 7601

Bronze a7 130 0.00121835  0.000303081 B AuminumySilicon carbide composite 81 - 100

Commersially pure titarium 200 05 00005303 000725528 B Commercily pure rinc o107

Tianium alloys 10 120 00007437 0.000984837

Copper 120 0 000038454 0.000844146 B cost ron, gray 94- 140

Castiron, ductile (nodularl (] 180 0.0008951%  0.0006S6SSE B oross 95- 110

Stainless steel 190 210 0000622 0.000562764 B eronze 97-120

Nickel 150 z20 0000622 0.000537164 B commercially pure titanium 100 - 105

Low alloy steel 200 20 00005303 0.000562764 B Titanium alloys 110- 120

High carban steel 200 220 00005909 0.000537164 B copper 120- 140

Nickelbased superalloys 200 220 00005303 0.000537164

Nickel-chromium allays 200 220 00005303 0.000537164

Low carbor steel 200 Z20 00005303 0.00DS37IES

Medium carben steel 200 220 00005909 0.000537164

Tungsten allays 30 370 000036123 0.000313407

Figura 27. Materiales espesor 4-6 mm

Se redujeron los materiales disponibles a 18 materiales.
Como siguiente paso se grafico el indice 2, se puso la pendiente de 0 ya que se debia mostrar una
linea recta, en este se excluyeron materiales como oro, plata y estafio ya que para la aplicacion

decidieron descartarse. Con esto reducimos a 15 materiales las opciones.
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Por ultimo, se procedié a analizar los dos indices de desempefio obtenidos por el fenémeno de

3. Resultados: pasan 15 de 100

Mostrar: Pasan todas las etapas

Clasificar por: |Etapa 1: Young's modulus (GPa)

E= Nombre Young's modulus (GPa)

B wrought magnesium alloys 42-47 5
B cast magnesium alloys 42-47 o
B Age-hardening wrought Al-alioys 68-76 E]
B zinc die-casting alloys 68.6 - 100 -§
B non age-hardening wrought Al-alloys 69 - 74 £
B Cost Alalloys 6976 -
. CFRP, epoxy matrix (isotropic) 69 - 150 E
B Aluminum/Silicon carbide composite 81 - 100 >
. Commercially pure zinc 90 - 107

B castiron, gray 94 - 140

B brass 95-110

B bronze 97-130

. Commercially pure titanium 100 - 105

B Titanium alloys 110- 120

B copper 120 - 140

010

1000-

106 2m0

10000 20600

s
Density (kg/m*3)

Figura 28. M2 densidad vs mddulo de Young

om0

Gast iron, gray

Commercially pura zinc

Zine: dia-casting alloys

Coppor

Zinc die casting aloys

Nof &ge-hardaning wWrought A-alloys

carbide composite

Young's modulus (GPa)

=
Cest magnesium alloys.

i Age-hardening wrought Al allovs

Wraught magnesium alloys

\
CERP, epaxy malrix (isolropic)

Titanium slloys

ED B
Yield strength (elastic limit) (MPa)

Figura 29. Materiales M2

e, 2000

fatiga. Se grafico el esfuerzo a la fatiga contra la densidad y se colocé la pendiente de 1,

separando a los materiales mas pesados, con este se redujo la lista de materiales a 9 posibles.

Fatigue strength at 1047 cycles (MPa)

00 E3
Density (kg/m*3)

3. Resultados: pasan 9 de 100
Mostrar: Pasan todas las etapas

Clasificar por

Etapa 1: Young's modulus (GPa)

Mombre

B cast magnesium alloys

B Wrought magnesium alloys

B Age-hardening wrought Al-alloys

B non age-hardening wrought Al-alloys
B cast Al-alloys

B CcFRP, epoxy matrix (isotropic)

B Aluminum/Silicon carbide composite
B commerdially pure titanium

B Titanium alloys

Figura 30. M3 Densidad vs Fatiga

Young's modulus (G
42 -
42 -
68 -
69 -
69 -
69 -

47

Se grafico la M4, con una pendiente de 2, Unicamente para comparar los médulos y densidades.
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Titanium alloys
1

CFRP, apoxy matrix (isolropic)
1

|
\ |
| Auminum'Siicon cerbide composite |

Age-hardaning wroughl A-aloys / |
N -

Commercially pure Hlanium

Young's modulus (GPa)

Wrought magnesium alloys

-
. Han age-hardening wrought A-alleys
Cast Alaloys

B a0

2000
Density (kg/m*3)

Figura 31. M4 densidad vs mddulo de Young

Por ultimo, se decidi6 revisar el precio de los materiales restantes para que este fuera la Ultima

caracteristica para revisar para seleccionar el material final.

3. Resultados: pasan 9 de 100

Mostrar: Pasan todas las etapas

1000
3 Clasificar por:  Etapa 8: Price (MXN/kg)
5
g E3 Nombre Price (MXN/kg)

1
'_; Wrough magnesium aoys . Cast magnesium alloys 43.6 - 48.7

\ Age-hardaning wrought Al-alloy MINUAVEBCON Cal "

"E. R ",‘ je-har en. g wroug loys munuun con carbida composita . Wrought magnesium allays 435 - 48.8
g CastAraboys | . . \ /. . Non age-hardening wrought Al-alloys  44.5 - 48.1
H T 3./;"'_' - B cast Al-alloys 44.7-48.3
= . dan . Age-hardening wrought Al-alloys 78.8 - 83.3
s Hon age-hardening wrought Al-alloys o . )
= . Aluminumy/Silicon carbide composite 108 - 145
E ot o . Commercially pure titanium 241 - 276
8 B Titanium alloys 428 - 462
@0
£ . CFRP, epoxy matrix (isotropic) 653 - 725
= Metals and alloys | Composites
g
=
2
=

2001

100
Price (MXN/kg)

Figura 32. Precios materiales

Se decidi6 graficar esfuerzo a la fluencia/ esfuerzo a la fatiga contra el precio para hacer una
comparacion integral.

Después del analisis se decidié continuar con el analisis de 3 materiales ya que presentan las
propiedades mecénicas adecuadas: Aleacién de Magnesio, Aleacion de aluminio y un material
compuesto de polimero reforzado con fibra de carbono (CFRP). Con estos se procedié a hacer la
simulacién mecanica y el calculo de pesos de las propuestas.

El siguiente paso fue calcular el peso de las propuestas para determinar si estas se encontraban
dentro del peso objetivo, que es de maximo 1.8 Kg, esto ya considerando el peso del amortiguador
a utilizar y el sistema electrénico, se utilizo el software SolidWorks para hacer los célculos en base
a las propiedades de los tres materiales mencionado arriba.

Para el andlisis no se consideré el sistema electrénico, por lo que el peso méaximo permisible es
1500 gr.
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Tabla 11. Pesos de los disefios propuestos

Disefio Peso (gr.)

Material Aluminio 6061T6 Aleacion de magnesio Markforged Onyx
Disefio A 1431.37 1299.87 1234.12
Disefio B 1592.4 1401.26 1305.68
Disefio C 1725.88 1622.33 1423.09

La tabla 10 muestra los pesos obtenidos para cada uno de los disefios, es importante considerar
que el material mostrado aplica Unicamente para los eslabones del mecanismo, ya que los enclaves
gue se conectan con las otras partes de la prétesis de pierna, asi como ejes estan considerados de
acero 4043. De igual manera para el material CFPR se utilizaron las propiedades del material Onyx
de la marca Markforged, que se tiene disponible para utilizar en impresién 3D si es que este es el
material que se decide utilizar después de finalizar el analisis.

Hasta este punto se decidié descartar el disefio C ya que este sobrepasa el peso maximo permitido.
Las siguientes imagenes muestran el ejemplo del disefio A en el material Markforged Onyx y el

disefio B en aleacién de magnesio.
®

L]

adamsnot SLDAIM

I = 502801430
12 = 000

Figura 33. Disefio B magnesio

Figura 34. Disefio A Markforged

4.3.2 Simulacidon mecanica

Se simularon los dos disefios propuestos en el software Ansys, para comprobar que al utilizar los
materiales propuestos, estos tuvieran las propiedades mecanicas necesarias para soportar las
cargas a las que se sera sometida la protesis.

Se decidié analizar el mecanismo en el punto de mayor flexion mientras el usuario realiza una
sentadilla, ya que es en este punto y durante esta actividad donde, debido a la posicién del centro
de masa, la prétesis de rodilla esta soportando las mayores cargas, esta puede llegar a cargar hasta

tres veces el peso de la persona que la usa.
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Figura

La rodilla en este punto esta sometida a una carga de compresion y un momento provocado por la

traslacién de esta misma desde el peso y el centro de masa de cuerpo del usuario. Se consideré

una persona de 110 kg, establecido desde el principio en las necesidades de disefio, y se considerd

un factor de seguridad de 2.5 para obtener una carga de 8093 N y un momento de 1862 Nm.

Se simularon ambos disefios en los tres materiales seleccionados anteriormente, las siguientes

imagenes muestran los resultados obtenidos.

El primer material a simular fue Aleacion de aluminio 6061 T6, posterirormente aleacién de
Magnesio y por ultimo el material compuesto Markforged.

A: Static Structural
Equivalent Stress
Type: Equivalent (von-Mises) St

A: Static Structural
Total Deformation
Type: Total Deformation

Unit: mm Unit: MPa
Time: 1 Time: 1
30/05/2022 10:59 3. m. 30/05/2022 10:59 3. m.
6.5269 Max 10590 Max
5.8017 9413.2
5.0765 8236.6
43513 7059.9
3.6261 5883.3
2.9009 4706.6
21756 3530
1.4504 2353.3
0.72521 1176.7
0 Min 2.7066e-7 Min

Figura 35. Disefio B Aluminio

A: Static Structural
Equivalent Stress

A: Static Structural
Total Deformation
Type: Total Deformation
Unit: mr

Time: 1

30/05/2022 09:56 3. m,

8.9153 Max 13767 Max

7.0247 12237

6.0341 10708

5,0435 9178

4.9529 76483

3.9623 6118.6

29718 4589

1.0812 3059.3

0.99059 1529.7

0 Min 2.5722e-7 Min

Figura 38. Disefio A Magnesio

R StaticStuctmal A: Static Structural

Total Deformation Equivalent Stress

Type: Total Deformation Type: Equivalent (von-Mises) Streg7354 5 )

Unit: mm Unit: MPa
Time: 1 Time: 1
30/05/2022 10:34 a. m. 30/05/2022 10:35 3. m.
3.0752 Max 10588 Max
2.7335 911.2
23918 8234.8
2.0501 70584
1.7084 5882
1.3667 4705.6
1.0251 3529.2
0.68337 2352.8
0.34168 11764
0 Min 1.1449e-7 Min

Figura 39. Disefio B Markforged

B: Copy of Static Structural
Total Deformation
Type: Total Deformation
Unit: mm

Time: 1

30/05/2022 09:48 3. m.

5.1987 Max 20527 Max
46788 18474
4159 16422
36301 14369
3119 12316
25993 10264
20795 109
1.5596 6158.1
1.0397 41054
051987 L
0 Min L

Figura 36. Disefio A Aluminio

B: Copy of Static Structural
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stry
Unit: MPa

Time: 1

B: Copy of Static Structural
Total Deformation
Type: Total Deformation
Unit: mm

Time: 1

30/05/2022 10:24 2. m. 30/05/2022 10:24 3. m. ‘
25182 Max - o
7.0867 Max 22664
6.3781 20145
5.66%4 17627
4.9607 15109
4.252 12591
3.5434 10073
2.8347 7554.5
2,126 50364
14173 2518.2
0.70867 0 Min
0 Min
B: Copy of Static Structural B: Copy of Static Structural
Total Deformation Equivalent Stress
Type: Total Deformation Type: Equivalent (von-Mises) Stre;
Unit: mm Unit: MPa
Time: 1 Time: 1

30/05/2022 10:41 a. m. 30/05/2022 10:42 a. m.

2.6858 Max 22490 Max
24172 20241
21486 17992
1.88 15743
16115 13494
13429 11245
1.0743 8995.9
0.80573 6746.9
053715 979
0.26858 g
S 0 Min

Figura 40. Disefio A Markforged
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La siguiente tabla muestra los resultados tanto de esfuerzos como de deformaciones obtenidas de

las simulaciones, se puede observar como el material compuesto CFPR es la mejor opcion para

realizar el prototipo del disefio, ya que las deformaciones y esfuerzos estan dentro de lo permisible,

ademas de ser el mas liviano también presenta las menores deformaciones en el punto critico de la

sentadilla.

Tabla 12. Resultados simulacién mecéanica

Aluminio Magnesio Markforged
Esfuerzo Deformacion Esfuerzo Deformacion Esfuerzo Deformacion
(Mpa) (mm) (Mpa) (mm) (Mpa) (mm)
Disefio A 8086 5.198 7.086 11541 2.685 8999
Disefio B 9151 6.526 8.915 10877 3.075 7324

Se definié el material Onyx de la marca Markforged como el seleccionado para la construccion del

prototipo.

4.4 Simulacion dinamica

La simulacion dinamica se realiz6 mediante en el software SolidWorks 2020 y Adams View (version

estudiante) se realizo una simulacion de caminata para poder medir y comparar el comportamiento

y velocidades de ambas opciones.

Se utilizo inicialmente el software Solidworks para generar las restricciones y contactos del modelo

y posteriormente en el software Adams se implementaron los motores y se hizo el postproceso de

los resultados

A continuacion, se muestran las imagenes de la simulacién y los resultados obtenidos.

Figura 41. Andlisis dinamico Disefio B
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Velocity (meter/sec)
o
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Figura 44. Andlisis dinamico Disefio A

nuevo2

buenoadams2

— pie3_1.CM_Velocity.Mag

0.0 10 20 30 a0

1.0 20 30 40 50

Figura 43. Resultado velocidad caminata B Figura 42. Resultado velocidad caminata A

Como se puede observar en las figuras 42 a 46 el comportamiento del disefio A es mucho mejor
que el del disefio B, en las gréaficas se puede observar como el disefio A presenta una velocidad
uniforme y se puede observar perfectamente como sube y baja mientras el pie hace el recorrido.

A partir de los resultados del analisis se concluye que el disefio final a prototipar es el disefio A.
4.5 Sensores

Previo a la fabricacion del prototipo se decidi6 realizar pruebas instrumentando la pierna de una
persona para probar el uso de sensores y la factibilidad de identificar diferentes actividades en base
a lo obtenido con estos.

Se instrumentd una persona en el miembro inferior, con la intencién de conocer las relaciones entre
las diferentes partes durante el ciclo de la caminata y con el objetivo de poder identificar las
diferentes actividades que este estaba realizando con base en las sefiales obtenidas por medio de
sensores posicionados a lo largo de la pierna, esto como trabajo previo al disefio de una prétesis
de rodilla, con el fin de comprender las variables que interfieren y como se relacionan.

Se utilizaron tres sensores, un potencibmetro para medir el angulo, un sensor FSR para medir la
fuerza en la planta del pie y un IMU para conocer las aceleraciones y velocidad angular de la pierna
estos fueron colocados en un mecanismo que se acopla a la pierna y permite medir las sefiales a
lo largo del ciclo de caminata. Se utilizé un microcontrolador ArduinoMega para la adquisicion de
datos y con ayuda del software LabVIEW se procesaron las sefiales para lograr simular un sistema
gue permitiera monitorear los movimientos de la pierna y a partir del procesamiento de las sefiales
poder identificar si el usuario se encontraba sentado, parado, caminando o corriendo. Después de
consultar diferentes estudios previamente realizados se decidié comenzar con recolectar y analizar
informacion de cuatro variables: grados de la rodilla, al realizar el movimiento de flexo-extension,
fuerza aplicada a la planta del pie debido al peso y al movimiento del cuerpo y por ultimo aceleracion
y velocidad angular en la parte de la tibia pegada a la rodilla.

Esta decision se tomd ya que estas variables son las que esta directamente ligadas a la rodillay en
la mayoria de los estudios previamente utilizados, se usan estos como variables de control, aunque
posteriormente se analizaran otras variables involucradas en el movimiento de toda la pierna.

El primer paso fue definir la variable y el rango necesario a medir para con esto revisar las opciones

de sensores.
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Tabla 13. Variables

Parte iQué se medira? Rango

Rodilla Angulo flexién 0°al40°
Aceleraciéon de caminata 0-4 m/s2
Velocidad angular -20°a 20°/s

Pie Carga 10-80 N

Posteriormente se establecieron las diferentes opciones para medir estas variables y por Gltimo se

realizé una tabla de decision para seleccionar los sensores.

Tabla 14. Opciones

Entradas Opcidon 1 Opcidn 2 Opcidn 3 Opcidn 4 Opcidén 5
Posicién angular potenciometro Encoder RVDT efecto Hall acelerometro
Velocidad/Aceleracion | acelerémetro Giroscopio IMU
Galgas
Carga Piezoeléctricos | extensiométricas | Capacitivos FSR
Tabla 15. Seleccion de sensores
Complejidad Utilizacién previa
Sensor Precio |15% | (implementacién) | 15% en la aplicaién  |20% | Tamafio [20% | Disponibilidad | 20% | Colocacién [10% Suma
Angulo flexién
Potenciometro 5/0.75 5| 0.75 4| 0.8 4] 0.8 5] 1 4| 0.4 4.5
Encoder 4] 0.6 4| 0.6 4| 0.8 4] 0.8 3| 0.6 4] 0.4 3.8
Acelerometro 3/0.45 1] 0.15 3| 0.6 5 1 2] 04 3] 0.3 2.9
RVDT 1] 0.15 2| 03 2| 0.4 2| 0.4 1| 0.2 1| 0.1 1.55
Hall 2] 03 3| 0.45 1] 0.2 2| 0.4 1| 0.2 1] 0.1 1.65
Velocidad/Aceleracién
Acelerometro 5/ 0.75 5| 0.75 4| 0.8 5 1 2| 0.4 5] 0.5 4.2
Giroscopio 4| 0.6 4| 0.6 2| 0.4 5 1 1] 0.2 5] 0.5 3.3
IMU 3] 0.45 3| 0.45 5 1 =) 1 B 1 5| 0.5 4.4
Carga
Piexoeléctrico 5/0.75 5| 0.75 4| 0.8 5 1 2| 0.4 3] 0.3 4
Galgas 4] 0.6 5| 0.75 3| 0.6 3| 0.6 4| 0.8 4] 0.4 3.75
Capacitivos 3045 3| 0.45 2| 0.4 2| 0.4 2| 04 2] 0.2 2.3
FSR 1/0.15 5| 0.75 5 1 4| 0.8 B 1 5| 0.5 4.2

Los sensores seleccionados fueron los siguientes:

e Potenciémetro 500k

e [IMU MPUG050

e Sensor FSR Interlink serie 400-18

4.5.1 Instrumentacion

Figura 45. Sensores

Una vez seleccionados los sensores se procedié con la instrumentacion de la pierna.
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Figura 46. Miembro inferior instrumentado

Se realizé un programa que nos permitiera monitorear las variables y que actividad realizaba el
usuario desde la computadora, se disefié una caratula que nos permite observar en una grafica las
cuatro variables, nos permite activar y desactivar la opcion de guardar los datos en una tabla y
posteriormente en un archivo de Excel para su futuro analisis, esta opcion también puede ser
activada o desactivada. De igual manera se cuenta con indicadores visuales de los valores que van
adquiriendo las variables.

Por dltimo, se visualizan cuatro leds que se activan dependiendo de la actividad que el usuario esté
haciendo, esto se obtuvo gracias al analisis de los datos obtenido en las primeras corridas y de esta
manera se establecid la relacion con cada actividad. A continuacién, se muestra la imagen de la
caratula.

INSTRUNENTACION OF
FERNA
PARA IDENTIFICAR CICLOS
DE CAMINADO

Figura 47. Caratula labview

De igual manera se muestra el detalle del circuito realizado en LabVIEW para la obtencion de la
sefal de las variables, el procesamiento de estas y el disefio del sistema SCADA y la caratula para

el interfaz con el usuario.
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Figura 48.VI labview
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5. Prototipado

Una vez seleccionados los componentes y materiales, se continué con la etapa de prototipado, con
el propésito de realizar pruebas a nivel laboratorio al disefio conceptual planteado.

La siguiente imagen muestra la vista explosionada del prototipo a construir, con todas las piezas
incluidas en el ensamble final.

Figura 49. Vista explosionada ensamble

El primer paso fue fabricar las piezas que constituyen el mecanismo, tanto las barras del
mecanismo, las piezas, a las cuales se les llamé sujetadores, que se uniran a los demas
componentes de la protesis de pierna como socket y pie.

Estas se fabricaron por medio de impresion 3D en el material compuesto antes mencionado,
Markforged Onyx Carbon fiber, la siguiente imagen muestra los componentes terminados.

Figura 50. Piezas impresas

Para los ejes de rotacion se utilizaron tronillos guia comerciales ya que estos nos permiten tener un
rodamiento limpio y de esa manera se evité la necesidad de maquinar bujes especiales.
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Una vez teniendo todos los componentes se procedié al completo del prototipo, Las siguientes
imagenes muestran el ensamble terminado.

Figura 51. Ensamble prototipo

1§

Figura 52. Ensamble prototipo actuador activado

Antes de terminar el proceso de prototipado y proceder a la etapa de pruebas, se realizaron algunas
pruebas manuales para comprobar que el ensamble habia sido el correcto de acuerdo al disefio
final, se corroboré que la rodilla tuviera la amplitud de movimiento para la que se habia disefiado
antes de pasarla al banco de pruebas, las siguientes imagenes muestran los resultados favorables,
se utilizé el material que se aprecia de color rojo en la figura simulando al mufién de un paciente,
Unicamente para mostrar la posicion de la rodilla con respecto a este.
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Figura 53. Movimientos prototipo
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6. Pruebas

Una vez que se comprob6 que el funcionamiento general del prototipo era el correcto, se buscd la
manera de realizar las pruebas especificas al disefio propuesto.

Se decidieron hacer pruebas funcionales especificas al prototipo de protesis para comprobar tanto
sus propiedades mecanicas para soportar a un paciente, como las
caracteristicas del mecanismo para realizar una caminata, asi como las
propiedades del amortiguador para realizar el amortiguamiento necesario.

Al probar la prétesis en un escenario lo mas cercano a la realidad se decidié
probar estd en una caminata con la prétesis montada en la ortesis iwalk 3.0,
esto basado en una busqueda de antecedentes de pruebas en otros
desarrollos y en las capacidades que se tenian en el laboratorio disponible.

El sistema iwalk es una ortesis desarrollada para sustituir el uso de muletas
en personas que presentan trauma en una pierna, y a esta se le realizaron

diferentes arreglos para poner adoptar el prototipo de protesis a Figura 54. iwalk 3.0
este sistema, a continuacion, se muestra una imagen ilustrativa de WALKS3.0 Product Specifications | WALKFree
iwalk (iwalk-free.com)

Proétesis comercial Prétesis prototipo
Ottobock UNAM

Figura 55. Montaje de prétesis en iWalk

Figura 56.Rodilla comercial 3R20
Polycntr. Knee Joint, Titan. | Knees -
Mechanical | Lower Limb Prosthetics
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https://iwalk-free.com/specifications/
https://iwalk-free.com/specifications/
https://shop.ottobock.us/Prosthetics/Lower-Limb-Prosthetics/Knees---Mechanical/Polycntr-Knee-Joint%2C-Titan-/p/3R36#product-specification-section
https://shop.ottobock.us/Prosthetics/Lower-Limb-Prosthetics/Knees---Mechanical/Polycntr-Knee-Joint%2C-Titan-/p/3R36#product-specification-section

Es importante mencionar que fue necesario conectar el amortiguador magnetoreolégico de la
protesis prototipo, ya que el disefio requiere que el amortiguar estuviera activado en la etapa de
apoyo dentro de la marcha, por lo que este se conectod en serie a un boton, que al presionarse activa
con una corriente de 3 mA el amortiguador, de esta manera cada que el pie prostético apoya, se
activara manualmente mediante el boton.

Una vez acoplado el prototipo en el iwalk, se muestra en la figura 56, se procedio a realizar las
pruebas de caminata, para esto de compararon dos rodillas protésicas, una comercial (Ottobock
3R20, figura 57.) y el prototipo, se realiz6 un analisis biomecanico a ambas, se compararon bajo el
mismo protocolo de caminata Helen Hayes de la empresa BTS Bioengineering usando el equipo
Gaitlab de la misma empresa que se encuentra en el laboratorio de biomecénica de la UNAM.

La prueba consiste en una caminata de 6 metros en linea recta mientras las cAmaras del laboratorio
captan los diferentes movimientos basados en los marcadores previamente colocados en la persona
gue realiza la prueba.

Antes de realizar la prueba, se realizé una revision previa para asegurar que la caminata fuera lo
mas cercana posible a una marcha sin prétesis, se reviso si la alineacion de la prétesis en ambos
casos fuera la correcta, esto mientras el paciente se encontraba parado en bipedestaciéon y en
Gnicamente en la pierna con la protesis, para esto se hizo uso del equipo LASAR Posture, y se
aseguré que el en el disefio propuesto la linea de carga (proyeccién de la fuerza de reaccion en el
suelo) pasara por delante de la rodilla, y de esta manera corroborando un disefio seguro. La
siguiente imagen muestra el equipo utilizado.

Figura 578. LASAR utilizado para asegurar la correcta alineacion

Al realizar las practicas previas a la prueba real se pudo comprobar que el prototipo soportaba el
peso del paciente, asi como que era capaz de realizar el rango de movilidad necesario para hacer
las actividades de caminata y sentadilla, asi como sentarse y pararse.

A continuacién, se muestran algunas imagenes de las primeras caminatas con la prétesis comercial,
asi como con el prototipo.

Figura 58. Caminata 3R20



Figura 59. Caminata prototipo

Una vez realizada la alineacion de la protesis en los diferentes ejes y las practicas de camina
previas, el siguiente paso fue colocar los marcadores en las posiciones indicadas por el protocolo
antes mencionado y hacer una calibracién del equipo, la figura 59 muestra el momento de la
colocacion de los marcadores, para proceder con la prueba.

Figura 59. Colocacion de marcadores

Posteriormente se procedi6 a realizar la prueba de caminata, a continuacion, se muestran las
imagenes de la prueba final.
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Figura 60. Caminata para prueba biomecanica con prototipo
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7. Resultados

Una vez realizadas ambas pruebas de caminata se procedié a obtener los resultados, para esto se
utilizo el software del equipo BTS que se tiene en el laboratorio y en base al protocolo antes
mencionado se obtuvieron las graficas de ambas piernas, con y sin prétesis, en los planos sagital,
frontal y transversal, en estas se puede observar de color gris los parametros normales de caminata,
de color rojo la pierna sin prétesis y de color verde la pierna con el iwalk y la prétesis acopladas.

Se puede observar en las gréaficas que tanto la prétesis comercial como el prototipo presentan
valores fuera de los rangos normales en las distintas mediciones obtenidas, y esto se presenta en
ambas piernas, es importante aclarar que estos rangos se basan en una marcha con piernas
naturales, y debido a que el laboratorio no cuenta con protocolos desarrollados para una marcha
con protesis se compararon los resultados entre ambas marchas con las diferentes protesis,
cuidando que los comportamientos sean parecidos entre ellas y no completamente iguales a los de
la caminata con piernas naturales. Los resultados fuera de los rangos normales también habla de
falta de préactica y al usar las protesis y el iwalk, pero al revisar que ambos se encuentran bajo el
mismo tiempo de practica y mismos estdndares de medicidbn podemos usar estas pruebas para
comparar ambas proétesis.

Se muestran primero los resultados de la rodilla comercial y del prototipo del disefio propuesto,
comparando cada uno de los resultados obtenidos en ambas pruebas, se muestran los resultados
generales en las imagenes 62 y 63 para después analizar a fondo las pruebas que analizan la parte
del movimiento de la rodilla.
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Figura 62. Resultados prototipo

A continuacién, se muestran a detalle las comparaciones entre la rodilla comercial y la rodilla
prototipo, de las pruebas que involucran directamente al movimiento de la rodilla, las imagenes de
la izquierda nos muestras los resultados de la rodilla comercial mientras que los resultados de la
derecha nos muestran la rodilla prototipo
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7.2 Analisis cinético
Abduccién de cadera (plano frontal)
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Figura 63. Abduccion de cadera

Podemos observar como el comportamiento de ambas rodillas sigue una tendencia parecida, pero
podemos notar como la pierna derecha que usa la prétesis (linea verde) de la protesis prototipo
presenta desviaciones menores contra los valores normales, rodilla comercial alrededor de 9° y
rodilla prototipo menos de 5°, esto nos habla de que la cadera tiende a abrirse mas de lo necesario
en el plano frontal en la rodilla comercial comparada con la rodilla prototipo

Flexo extensién de cadera (plano sagital)
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Figura 64. Flexo extension cadera
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En el caso de la flexo extension de la cadera se puede observar un mejor comportamiento de la
rodilla comercial, ya que esta tiene un movimiento en la rodilla protésica muy cercano al movimiento
natural, podemos observar como la rodilla prototipo presenta un comportamiento o tendencia muy
parecido pero este se encuentra desfasado saliendo del rango de movimiento natural.

Rotaciéon de cadera (plano transversal)
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Figura 65. Rotacion de cadera

En este caso podemos observar una menor rotacion de cadera en la rodilla prototipo, lo que nos
acerca mas al movimiento natural de la caminara, se puede observar como la rodilla comercial
presenta un rango de movimiento mucho mayor rondando los 30°.

55



Flexo extensiéon rodilla

£

(plano sagital)

Knee Flex-Extension (deg)

Fliws

Knee Flex-Extension (deg)

fl

Y
{ .|
40 L1 A0
2

]

Cwele (%) o
- Cryele (%)
Figura 66. Flexo extension rodilla
En este analisis podemos observar como ambas rodillas nuevamente presentan un comportamiento
similar, pero la rodilla prototipo presenta una muy pequefia desviacién en comparacion a los valores
normales en la pierna con la prétesis, podemos observar como en el 50% del ciclo de caminata esta
se desvia muy poco, alrededor de 10°, mientras que la rodilla comercial presenta una desviacion de

casi 40°.

Rotacion rodilla (plano transversal)
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Figura 67. Rotacion rodilla

Podemos observar como la rotacién en la rodilla la rodilla comercial presenta rangos completamente
fuera del movimiento natural, variando por 60° en el punto maximo, mientras que la rodilla prototipo
presenta un comportamiento dentro de los parametros normales para ambas piernas.

7.3 Analisis cinematico (plano sagital)
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Figura 68. Flexo extension cadera cinematico

Podemos observar nuevamente como en el andlisis cinético, que la flexo extension en la cadera
presenta un mejor comportamiento en la rodilla comercial ya que aunque ambas presentan
comportamientos muy parecidos, la rodilla prototipo de desfasa en sus valores con respecto a lo

normal en 20° aproximadamente.
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Figura 69. Flexo extension rodilla cinemético
Nuevamente podemos observar como en la flexo extension de la rodilla el prototipo presenta una
desviacion muy pequena conforme al movimiento natural esto nos habla de que el mecanismo

propuesto funciona y presenta un movimiento mas natural comparado con la rodilla prototipo.

Flexién plantar tobillo
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Figura 70. Flexion plantar tobillo

Por dltimo, podemos observar cémo ambas rodillas presentan un movimiento muy diferente al
movimiento natural en la flexién del tobillo, esto puede deberse a que en las pruebas se utiliz6 un
pie protésico estatico, pero también es importante tomar en cuenta que en ambas rodillas podemos
mejorar el mecanismo para que el movimiento de la rodilla ayude a tener un movimiento mas natural

en el tobillo.
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8. Conclusiones

En el andlisis cinematico se pueden observar algunas mejoras del prototipo en comparaciéon con la
rodilla comercial, los grados en la flexo- extension del plano sagital se acercan mucho mas al rango
normal lo que nos habla de un movimiento mas natural, asi como los grados de rotacién en el plano
transversal tanto de la rodilla como de la cadera estdn muy cerca de los valores normales en la
pierna usando la proétesis propuesta.

Dentro de la cinematica exclusiva del plano sagital podemos observar nuevamente como la
flexoextension marca una tendencia mas cercana al movimiento natural en comparaciéon con la
prétesis comercial.

Al utilizar ambas protesis también fue facil identificar algunas mejoras en el prototipo que se alinean
con lo obtenido en las graficas, el regreso de la prétesis comercial es muy brusco en la parte de la
oscilacién, lo cual hace que el paso siguiente se sienta un poco mas acelerado de lo que la
sensacion de una caminata normalmente se siente, esta sensacién era mucho menos perceptible
en la protesis propuesta.

Otra sensacion que mejoraba al usar la protesis prototipo era el peso, en general la protesis
propuesta ya con todos lo acopladores y conectores necesarios es mucho menos pesada que la
comercial.

Se puede concluir que se presentan algunas mejoras en comparacion con la protesis comercial pero
el desempefio de la prétesis propuesta aln esta lejos de tener los mismos valores en las pruebas
biomecéanicas que una caminata con las piernas naturales, por lo que aln es necesario una etapa
mas de optimizacién del disefio mecanico y de igual manera incorporar la parte de electrdnica tanto
de la bateria como del sistema de control del amortiguador para volver a realizar pruebas, asi como
revisar la posibilidad de que se realicen pruebas nuevamente una vez que la experiencia en el
manejo del iwalk sea mayor para revisar si es posible acercarnos mas a los valores de una caminata
sin el uso de protesis.

Otro punto importante es realizar la comparacion del prototipo con rodillas actuadas comerciales,

para comparar si las mejoras presentadas siguen estando con este tipo de rodillas e identificar que
tanto es posible mejorar el disefio actual.
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9. Trabajos posteriores

Para trabajo posteriores se encontraron algunos puntos de mejora y siguientes pasos a realizar para
complementar el proyecto en siguientes trabajos.

El primero de ellos es corregir la torsidn que existe en el mecanismo en las dos barras largas de los
lados, la siguiente imagen muestra como al aplicar carga es muy facil que la torsidn se presente,
permitiendo un movimiento que debe estar restringido, ya que en la caminata normal este no se
presenta.

Esto se presenta debido a la longitud de ambas barras y al movimiento que existe entre en cuerpo
del amortiguador y el vastago que permite a este girar sobre su eje central, por lo que se propone
restringir este movimiento mecénicamente y reforzar las dos barras largas que estas soporten la
torsion existente.

llustracion 1. Movimiento de torsion en el prototipo

El siguiente trabajo por realizar seria la integracion de un sistema de control de la variable de
coeficiente de amortiguamiento, este podria ser un circuito integrado basado en los parametros
previamente mencionados en este trabajo para que de acuerdo con la actividad realizada se pueda
controlar el amortiguamiento ofrece el sistema.

Por ultimo, se propone trabajar en algunas ideas que surgieron mientras se realizaba el trabajo, la
idea de un sistema de auto alineacion de la prétesis y con el mufién y pie y la segunda un sistema
gue permita que el mecanismo de la rodilla esté conectado al tobillo y este active el movimiento del
tobillo para prevenir caidas.
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