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Contenido Xl

Resumen

El confort en pacientes con amputacion de miembro inferior y especialmente con
amputacion transfemoral es un tema con poco desarrollo y que involucra un gran impacto
social, son muchos los factores que afectan la percepcidon de bienestar de los usuarios de
este tipo de proétesis. Desde el punto de vista ingenieril se trabaja en la interaccién del
mufion con el socket, para tratar de mejorar la adaptacion del paciente y para disminuir la
posibilidad de crear lesiones en los tejidos blandos que en el peor de los casos conllevan

a una nueva amputacion.

En esta investigacion se realizd el andlisis de sensibilidad de los parametros triboldgicos
Ra y HSC sobre la magnitud de los esfuerzos en la piel del mufién de amputados
Transfemorales. Se verific6 mediante un disefio experimental y mediciones en un
esclerometro, que la textura superficial influencia la medicién del coeficiente de friccion
entre la piel y el polipropileno. Posteriormente empleando el método de los elementos
finitos y modelos multicapa se determin6é como la variacion del coeficiente de friccién
influencia la distribucion y la magnitud de los esfuerzos sobre el mufién, se encontraron
variaciones en los esfuerzos cortantes entre el 5y el 35 % y para la presion entre el 10 y
el 16 %, se establecio que el emplear materiales hiperelasticos y modelos multicapa para
modelar los tejidos blandos es un procedimiento valido que se acerca al comportamiento
real. Con el fin de seleccionar los parametros tribol6gicos mas adecuados, se realizé un
andlisis estadistico entre los valores de Ra, Rq, Rv, Rt y HSC, medidos en sockets
fabricados en seis diferentes empresas nacionales. Se propuso una metodologia
empleando la ley de Amontons y nuevamente el método de los elementos finitos para
calcular de forma inversa el coeficiente de friccién entre la piel y el polipropileno, teniendo
en cuenta las cargas generadas durante el proceso de postura del socket, las cargas
generadas durante la fase de apoyo de la marcha humana, las variables tribologicas y

cuatro geometrias de la superficie del polipropileno.
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v Socket en la Distribucion de Esfuerzos en Amputados Transfemorales

Por ultimo se realiz6 el analisis descriptivo y de sensibilidad de las variables analizadas y
se concluyé que para mejorar el confort de los usuarios de prétesis transfemorales es
recomendable obtener superficies con valores de Ra mayores a 10 um y de HSC menores

a cinco.



1. Introduccion

La calidad de vida de los pacientes amputados estd muy influenciada por la adaptacion
gue logren tener con el socket de su prétesis [1]-[6], al ser éste el Unico elemento en
contacto directo con el paciente, se requiere comprender claramente la fenomenologia de
las interacciones entre el socket y el mufién para poder realizar propuestas que ayuden a

optimizar dicho sistema.

En Colombia no existen estadisticas sobre la poblacién con discapacidades ocasionadas
por la amputacidon de miembros inferiores, pero se sabe que la amputacién transfemoral
es la segunda en frecuencia después de la amputacién transtibial y que su etiologia

aproximada a nivel mundial [7], [8] es la siguiente:

= 85% enfermedad vascular periférica con o sin diabetes.
* 10 - 12% origen traumético.

= 3 -5% otra indole.

Cabe anotar que en nuestro medio el origen traumatico cobra una mayor importancia,
debido, a la utilizacibn de minas antipersonales, utilizadas por los diferentes grupos
armados al margen de la ley [9], una estadistica llevada por el departamento administrativo
nacional de estadistica se puede apreciar en la Figura 1-1, en donde se observa que el
numero de incidentes es elevado, inclusive con el fin del conflicto armado con uno de los
actores mas importantes, el pais es aln el segundo con mayor ndmero de minas
antipersonales plantadas, las cuales se encuentran distribuidas en amplias zonas y las
cuales requieren del proceso de desminado humanitario, el cual por la geografia de las
zonas debe realizarse mediante la desactivacién manual y la ayuda de perros entrenados

en la deteccién de explosivos.

En cuanto a las prostesis se puede decir que a partir de 1970 el desarrollo de este tipo de
soluciones ha tenido un avance vertiginoso [10], ya que éstas no s6lo deben ir enfocadas

a la funcionalidad sino también a la capacidad de brindar a su usuario una buena sensacién
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de confort; varios autores coinciden en la falta de una escala cuantificable para este
pardmetro [1], [5], [10]-[13], que permita una mejor valoracion por parte de los pacientes y

sirva de retroalimentacién para el proceso de disefio y fabricacion.
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Figura 1-1. Frecuencia anual de eventos por minas antipersonal MAP y municiones sin
explotar MUSE. [14]

Para realizar un disefio en el cual la sensacion de confort del paciente sea un aspecto
importante, se deben determinar cuales son los principales factores que alteran dicha
percepcion [15], enfocados en este aspecto se encuentran algunas de las investigaciones
realizadas por el grupo de investigacidn en biomecénica e ingenieria de rehabilitacién (Gl-
BIR) [3], [16]-[18], entre los aspectos que pueden modificar la percepcion del confort se
ha identificado la distribucion de esfuerzos en la interfaz mufién-socket, en la cual se debe
buscar la mayor homogeneidad posible y que no presente concentraciones de esfuerzos
o gradientes elevados, que ocasionen lesiones y/o generen sensaciones de incomodidad
al paciente, durante su desplazamiento, o al estar simplemente sentado o de pie. La piel
puede presentar ruptura cuando se presentan deformaciones entre el 35 y el 115% [19],
[20], con una resistencia Ultima a la traccion de 21.618.4 MPa [20], al envejecer su médulo
de Young puede aumentar cerca de un 30% y para evitar dafios es recomendable estar en
valores de esfuerzos inferiores a 0.2 MPa [21], por su parte el tejido muscular puede
soportar deformaciones por debajo del 65 % y presiones menores a 32 kPa antes de

presentar dafio o necrosis [22], [23].
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Varias investigaciones previas han determinado que el coeficiente de fricciébn (CF) de la
piel en contacto con el socket juega un papel importante en la distribucion final de
esfuerzos que se obtiene en el mufion del paciente [24], [25], y por consiguiente puede
afectar la creacién de lesiones o las sensaciones incomodas del paciente, las cuales
afectan directamente la percepcion de confort. El objetivo de este proyecto es entonces,
evidenciar la incidencia del CF en la generacion de esfuerzos sobre el mufién y proponer
parametros superficiales para el polipropileno, que minimicen los esfuerzos generados en
la piel. Estas consideraciones podran ser utilizadas posteriormente para proponer
parametros de disefio geométrico, de manufactura y/o materiales, con los cuales se espera

reducir la sensacién de disconfort generada en el usuario de la protesis.

Para lograr este objetivo se plantea el uso de la herramienta computacional del método de
elementos finitos, el cual es ampliamente utilizado en bioingenieria para el calculo de los
esfuerzos y deformaciones en tejidos, este método brinda gran flexibilidad en las
geometrias estudiadas y comportamientos mecénicos de los tejidos, adicionalmente
permite realizar investigaciones sin necesidad de realizar ensayos in vivo, en los cuales se
pueden causar incomodidades en los pacientes, estas caracteristicas lo hacen una
herramienta muy versétil y util, en este caso, para el calculo de los esfuerzos en la interfaz
socket-mufidon y para plantear modelos que permitan variar caracteristicas de las
superficies para observar su incidencia en el CF y por consiguiente en las distribuciones

de esfuerzos en las superficies en contacto.



2. Objetivos

2.1 Objetivo General

Establecer una relacién entre algunas variables topograficas de la interfaz mufibn-socket
de un amputado transfemoral y el coeficiente de friccion, que permitan obtener una

distribucion homogénea de esfuerzos cortantes.

2.2 Objetivos Especificos

e Determinar la influencia del coeficiente de friccién en la distribucion de esfuerzos
sobre el mufién en un amputado transfemoral y la influencia de la textura superficial
del polipropileno en el coeficiente de friccién con la piel.

e Seleccionar pardmetros tribolégicos y geométricos del polipropileno que puedan
afectar el coeficiente de friccion con la piel y analizar su sensibilidad empleando
simulaciones numéricas.

e Establecer las relaciones entre el coeficiente de friccibn y los parametros
triboldgicos estudiados que permitan obtener una disminucién en la magnitud de

los esfuerzos sobre el mufion.



3. Amputacion Transfemoral

Para comprender como los esfuerzos en la interfaz socket—mufion de un amputado
transfemoral se ven afectados por el coeficiente de friccidn se presenta la definicién de lo
gue es una amputacién y especificamente transfemoral, asi como los tipos y partes que

conforman los sockets y los materiales que se emplean para su fabricacion [5].

Una amputacion se define como la pérdida o ausencia total o parcial de un miembro o de
una extremidad. La amputacién es una operacion destructiva que extirpa pero no cura,
aungue puede convertirse en constructiva cuando suprime la enfermedad; ésta consiste
en la separacion quirdrgica de una parte o de toda una extremidad, por una lesion
traumatica o por alguna enfermedad, y debe distinguirse de la desarticulacion, que separa
una parte a través de una articulacion. La amputacién transfemoral, se refiere a la

amputacion que ocurre en el muslo, a través del hueso femoral (fémur) [26].

Figura 3-1. Amputacién Transfemoral [27]
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3.1 Protesis Transfemoral

Las prétesis transfemorales son usadas con el objetivo de restituir tanto la apariencia como
la movilidad funcional del individuo amputado. La Figura 3-2 muestra los dos tipos de
protesis transfemorales que existen: la exoesquelética y la endoesquelética o modular.

a) b)

Figura 3-2. Tipos de Prdtesis Transfemorales a) exoesqueleticay b) endoesqueletica [28]

3.1.1 Protesis Exoesqueléticas

Externamente no llevan funda y su acabado es a base de plastico laminado (Figura 3-2-a).
Los elementos de la rodilla y del tobillo—pie quedan a la vista, formando una estructura
sélida del conjunto de la protesis. Son generalmente mas resistentes y por lo tanto mas

durables; son algo mas pesadas y no tan estéticas como las modulares.

3.1.2 Protesis Endoesqueléticas o Modulares

Compuestas por una pieza tubular, con adaptadores ajustables a los extremos, que
conectan la unidad de la rodilla y las piezas tobillo—-pie (Figura 3-2-b). Igualmente, un tubo
de muslo con adaptadores en ambos extremos conecta la pieza de rodilla con el socket.

Todo este conjunto queda alojado dentro de un tubo de poliuretano, al que le dan la forma



y las dimensiones de la extremidad sana, para recubrir toda la protesis (desde la punta del
pie hasta la zona proximal del socket) con una media elastica [28].

3.1.3 Partes de una Protesis Transfemoral

Las protesis transfemorales estan constituidas generalmente de los mismos elementos
(Figura 3-3): socket o encaje, rodilla protésica, pilones o tubos, adaptadores, placas de

sujecion y conjunto pie-tobillo [27].

< Socket (Encaje)—>

<=9 Rodilla >

& <o P o> i

Figura 3-3. Partes principales de una proétesis transfemoral
Socket
Es la parte de la prétesis que hace que ésta se fije al cuerpo y la que determina en gran

medida si el ajuste es bueno o no, transmite el peso hacia el suelo, pasando por toda la

protesis y permite que las unidades de pie y rodilla funcionen, adicionalmente es la Gnica
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parte de la protesis que esta en contacto con el amputado, lo que lo convierten en el

componente mas importante de la prétesis.

Su forma es de suma importancia para el confort y la funcionalidad de la protesis, debe
estar perfectamente ajustado al mufién, sin cortar la circulacién, pero sin quedar flojo, la
mayoria de los sockets cubren todo el mufién y su disefio debe ser capaz de tomar ventaja
de los musculos del mufion para poder controlar la protesis y transmitir el peso del
amputado hasta el suelo.

Un fémur cortado transversalmente puede soportar muy poco peso sobre su extremo, por
lo tanto el disefio del socket debe ser tal, que permita transferir peso desde el extremo del

mufion hasta el lateral del muslo y la pelvis.

El ajuste del socket y su calidad son mucho mas importantes que el pie o la rodilla
protésica, una excelente prétesis no funciona de forma 6ptima si el socket no se ajusta

bien y la alineacion no es la correcta [26].

Los sockets deben ser mas estrechos por los lados (parte medial lateral y parte exterior).
El fémur, en vez de apoyarse directamente en el socket, queda inclinado para distribuir
algo de peso en el lateral, esto ayuda a estirar un poco los aductores de la cadera
(musculos de las nalgas), fortaleciéndolos, mejorando su ventaja mecanica y

proporcionando un mejor equilibrio.

El material en que se fabrican los socket tiene una gran influencia en el nivel de confort
gue estos proporcionan al amputado, muchos de los primeros sockets estaban hechos de
madera tallada. Después llegaron el cuero y el metal, seguidos por el aluminio para reducir
su peso [29], [30]. Siguieron los plasticos rigidos y los materiales laminados. Hace poco,
se consiguié que los plasticos fueran mas flexibles y duraderos. Esto hace que los sockets
puedan sostener con rigidez algunas zonas al tiempo que permiten el movimiento muscular
y mayor flexibilidad. También existen combinaciones de un socket interno fabricado con un
material flexible y una estructura rigida con espacios abiertos que permiten que los bordes

sean un poco mas maleables.

El socket se mantiene en su sitio por dos técnicas, una de ellas, la mas comdn, es la
succion, donde, mediante una valvula unidireccional situada en la parte inferior, se crea un

vacio entre el mufién y la superficie interna del socket (Figura 3-4-a), la otra técnica, que



es mas antigua, utiliza un cinturén amarrado al paciente por la cadera para mantener el
socket en su lugar (Figura 3-4-b).

Aunque en la actualidad los sockets han evolucionado bastante en su disefio para facilitar
la distribucién del peso del paciente en el mufién y mejorar su percepcion de confort
durante el uso cotidiano de la protesis, existen muchos amputados que no disponen de los
recursos y/o del tiempo para realizar un proceso de adaptaciébn adecuado; aun se
presentan muchos casos, en los que el paciente utiliza una prétesis donada o subsidiada
y que no hacen uso de elementos como el liner para ayudar a mejorar la interaccion
existente entre el socket y el mufién, lo cual empeora la situacion de disconfort y promueve
la generacion de lesiones cutdneas y subcutaneas que predisponen al usuario a disminuir

el tiempo de uso de su protesis.

a) b)

Figura 3-4. Sistemas de sujeciéon del socket mediante a) valvula de succién y b) correas [28]

Rodilla protésica

Probablemente es el componente mas complejo de una protesis, esto se debe a que es la
encargada de brindar soporte cuando el paciente esta en bipedestacion, proveer una

marcha normal y suave y permitir que la persona se siente.

En la actualidad existe una gran variedad de rodillas protésicas, van desde los sistemas
mas sencillos que se han usado desde hace mucho tiempo, y que son los mas utilizados
en el medio local, debido a su economia, hasta los sistemas tecnol6gicamente mas
avanzados, dentro de esta gran variedad existen dos sistemas principales: las rodillas
mecanicas, que se dividen en dos tipos las de un sélo eje y las policéntricas (Figura 3-5) y

las rodillas computarizadas [31].
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a) b)

Figura 3-5. Rodillas mecéanicas a) Rodilla de un sdlo eje y b) Rodilla policéntrica [32], [33]

Rodillas de un sélo eje

El funcionamiento de estas es igual al de una bisagra, permitiendo solamente la flexion y
la extension. Al ser muy sencillas duran mucho tiempo y son mas ligeras, son las mas
economicas, no cuentan con control de apoyo (lo que significa que el amputado debe usar
sus musculos para mantener el equilibrio mientras esté de pie), normalmente cuentan con
un seguro manual (para compensar la falta de control de apoyo), utilizan friccion para evitar

gue la pierna se mueva muy rapido durante el balanceo [32].
Rodillas policéntricas

Son mas complejas que las anteriores y brindan mayor libertad de movimiento a personas
con amputacion, debido a sus multiples ejes de rotacion, éstas deben ser reemplazadas y
reparadas con mayor frecuencia, pesan mas que las anteriores, son muy estables en el
inicio de la marcha, reducen el largo de la pierna al comienzo del paso lo que disminuye el
riesgo de tambalearse y caerse, se doblan durante la fase de balanceo y para permitir al
paciente sentarse, cuentan con control simple de balanceo lo que permite una velocidad
ideal al caminar, algunas de ellas cuentan con control de balanceo por fluido que permite

variar la velocidad de la marcha [33].
Rodillas computarizadas:

Esta tecnologia es relativamente nueva implementada a partir de la Ultima década [31],

[34]-[38], se encuentran diferentes tipos y su desarrollo sigue en crecimiento, cada tipo
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tiene diferencias, sin embargo todas presentan las siguientes caracteristicas: son mas
pequefias y menos pesadas que las rodillas mecanicas, son programadas para memorizar
las caracteristicas de la marcha del amputado, el esfuerzo es menor para el amputado, lo
gue deriva en una marcha mas natural, permiten que el paciente camine por mas tiempo y
cuentan con mayor control en superficies disparejas (Figura 3-6).

Figura 3-6. Rodilla computarizada [35]

Tubos, adaptadores y placas de sujecién

Tienen como propdsito conectar la articulacién de rodilla con el conjunto pie- tobillo y con
el socket, ademas son los encargados de transmitir las fuerzas ocasionadas por el peso

del paciente hacia el piso.
Pie-tobillo

Hay disponibles mas de 50 modelos de pies protésicos. Algunos estan disefiados para
realizar tareas especificas como: caminar, bailar, ir en bicicleta, jugar al golf, nadar, esquiar
o correr. Muchos son impermeables y estan fabricados con materiales ligeros como el
plastico, las aleaciones de metal y los compuestos de fibra de carbono. La Figura 3-7 ilustra
los diferentes tipos de pies protésicos, que son: basicos, articulados o de respuesta
dinamica [39].



12 Analisis de Sensibilidad de Parametros Triboldgicos en el Sistema Mufion-
Socket en la Distribucion de Esfuerzos en Amputados Transfemorales

c) d)

Figura 3-7. Tipos de pies protésicos a) SACH, b) de eje sencillo, c) de eje multiple y d) de
respuesta dinamica [39]

3.1.4 Materiales de Fabricacién para Sockets

La protesis mas antigua de la que se tiene conocimiento data del afio 300 A.C. y estaba
elaborada de bronce y madera, en la edad media se elaboraban protesis de hierro para los
caballeros que perdian sus extremidades en el combate; pero estos se reusaban a
utilizarlas debido a su peso y la incomodidad que presentaba su uso al montar a caballo.
En el siglo XVII en Italia se construy6é una prétesis con los pies de madera y piernas de
hierro perforado para disminuir el peso y facilitar su uso. EI mejoramiento de la calidad y
funcionalidad de las prétesis esta intimamente ligado al refinamiento de la técnica de
amputacion pasando de un corte directo, luego a la cauterizacién y finalmente a la
retraccion de musculo. La protesis desarrollada por James Potts en 1800 para amputados
transtibiales fue el comienzo de las protesis més livianas y funcionales siendo famosa por
ser usada por el Marques de Anglesey luego de perder su extremidad en la batalla de
Waterloo. Después de la guerra civil de los Estados Unidos, Hanger, quien perdi6 su pierna
en batalla modifico la prétesis utilizada por el Marques de Anglesey al incluir partes de
caucho en la zona del tobillo permitiendo de esta manera los movimientos de platiflexion y

dorsiflexion, incluyendo también en su modelo el socket con succion [40].

Después de mediados del siglo pasado se comenzaron a utilizar por primera vez, para la
elaboracion de las protesis, materiales modernos como el nylon, aluminio y resinas
plasticas de poliéster con los cuales lograron obtener sistemas mas funcionales y

estéticamente satisfactorios. Actualmente para elaborar el socket se emplean diversos
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materiales que van desde polimeros hasta las fibras reforzadas, en la fabricacion de las
prétesis mas econdmicas y las mas comunmente utilizadas el material utilizado para el

socket es el polipropileno, debido a su bajo costo y su durabilidad [41].

3.1.5 Polipropileno

El polipropileno (PP) se obtiene por polimerizaciéon y pertenece al grupo de los
termoplasticos semicristalinos, actualmente se elabora en una amplia variedad de
calidades y modificaciones, cada uno con caracteristicas especiales; se utiliza para la
construccion de piezas que necesitan resistencia quimica, peso ligero y friccion suave. Es
un material que tiene una excelente resistencia al impacto y a los productos liquidos
corrosivos, que cumple con una doble tarea, como plastico y como fibra. Lo que hace
atractivo al polipropileno es su combinacion de propiedades, la gran resistencia que tiene
al calor, asi como su dureza generada por las zonas cristalinas, sin contar su gran
versatilidad para poder formar nuevos compuestos de diferentes formas. Ademas
econdmicamente resulta en extremo favorable para las industrias, el monémero es de bajo

costo, obtenible por varios métodos.

Este es el material que se emple6 como objeto de este estudio, debido a que es el mas
comunmente empleado para elaborar los sockets de proétesis transfemorales, ya que este
material es el mas econémico y es el que se utiliza para elaborar las protesis que son
donadas, subsidiadas o adquiridas por las personas que sufren de este tipo de amputacion,

gue generalmente son personas de bajos recursos.

3.2 Marcha en Amputados Transfemorales

La marcha humana es un modo de locomocién bipeda con actividad alternada de los
miembros inferiores, que se caracteriza por una sucesion de doble apoyo y de apoyo
unipodal, es decir, que durante la marcha el apoyo no deja nunca el suelo. En general la
marcha humana normal se caracteriza por dos etapas: la fase de apoyo, que comprende
aproximadamente un 60% del ciclo, y la fase de balanceo, que comprende el restante 40%
[42]. La descripcion de la marcha normalmente se limita a un solo ciclo, con la suposicion
de que los ciclos sucesivos son todos los mismos. Aunque este supuesto no es

estrictamente cierto, es una aproximacion muy razonable, la Figura 3-8 muestra un ciclo
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de la marcha (CM) hacia adelante en el plano sagital, para una persona con ningun tipo de

patologia.
0% 50% 100%
) APOYO ) OSCILACION )
CI AI AM ' AF "o oI @ OM = OF

Figura 3-8. Ciclo de la Marcha Humana [43]
La cinemética del ciclo de la marcha humana se conoce y comprende a profundidad [44],

una descripcion de cada una de sus fases se da a continuacion.

La fase de apoyo es aquella en la cual el pie permanece apoyado en el suelo, corresponde

al 60% del CM, en ella se distinguen cinco momentos:
a. Fase de contacto inicial (Cl): 0-2%

Constituye la toma de contacto del pie con el suelo a través del talén, su finalidad es el
posicionamiento de la pierna para iniciar el apoyo.

b. Fase inicial de apoyo (Al): 0-10%

Corresponde al primer periodo de doble apoyo, inicia con el contacto inicial y continla
hasta que el otro pie se levanta para iniciar su fase de oscilacién, su objetivo principal es

absorber el choque y mantener la estabilidad el apoyo.
C. Fase media del apoyo (AM): 10-30%

Es la primer mitad de la fase de apoyo monopodal, comienza cuando el pie contrario se
levanta y continua hasta el despegue del talén, en este momento el peso del cuerpo cae
sobre la parte delantera del pie, su finalidad es la progresién del cuerpo sobre el pie fijoy

la estabilidad del cuerpo.
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d. Fase final de apoyo (AF): 30-50%

En esta fase finaliza el apoyo monopodal, comienza con el despegue del talén y continua
hasta que el pie contrario golpea el suelo, a lo largo de ella el peso corporal se mueve y
sobrepasa la parte delantera del pie logrando la progresion del cuerpo més alla del pie de
apoyo.

e. Fase previa a la oscilacion (OP): 50-60%

Constituye el segundo periodo de doble apoyo, se inicia con el contacto inicial del pie
contrario y termina con el despegue de los dedos, transfiriendo la carga y posicionandose

para la fase de balanceo.

La fase de balanceo ocupa el 40% restante del CM y va desde que se produce el despegue
de los dedos del pie del suelo hasta el siguiente golpe de talén del mismo pie, esta fase se
subdivide en:

a. Fase inicial de oscilacion (Ol): 60-73%

Esta fase es aproximadamente un tercio del periodo de oscilacién, comienza con la

elevacién del pie y termina cuando se encuentra con el pie contrario.
b. Fase media de la oscilacion (OM): 73-87%

Comienza cuando ambos pies se cruzan y termina cuando la tibia alcanza una posicién

vertical sobrepasando el pie de apoyo.
C. Fase final de la oscilacion (OF): 87-100%

Esta fase final del balanceo comienza con una tibia vertical y termina cuando el pie golpea

el suelo, dando paso a un nuevo ciclo de la marcha.

Como consecuencia de una amputacion transfemoral, el ciclo de marcha se puede ver
alterado, apareciendo fenébmenos como marcha en abduccion, en la cual el individuo
amplia su base de sustentacion; inclinacion lateral del tronco y circunduccion, en la cual
se da un desplazamiento curvo de la prétesis durante la fase de balanceo [15]. Al analizar
las cargas que se producen durante el ciclo de la marcha, es posible observar una variacion

en las magnitudes de las fuerzas ejercidas por el piso, en Figura 3-9 se puede observar un
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ejemplo tipico de la variacion de las magnitudes de las fuerzas reactivas durante la fase

de apoyo durante el CM.

El utilizar una protesis transfemoral hace que el paciente desarrolle una marcha diferente

a la normal [45], las principales diferencias que se encuentran en este tipo de pacientes

son:

a.

b.

C.

d.

El apoyo del pie no es tan diferenciado.
El despegue se produce mas rapidamente.
Los dedos no pueden dar el mismo impulso.

La longitud del paso del miembro amputado disminuye con respecto al miembro sano.

Diferentes desviaciones de la marcha normal se presentan en un amputado transfemoral,

las mas importantes se aprecian en la siguiente tabla: [46]

Tabla 1. Principales desviaciones de la marcha humana en un amputado transfemoral

Flexion Lateral del tronco. Cuando el paciente se
inclina hacia el lado amputado cuando este se apoya en

la prétesis.

Mayor ancho base para la marcha. Durante todo el

ciclo de la marcha, la separacion de la base de los pies
es significativamente mayor que el rango normal de 5 a
10 cm. Hay desplazamiento exagerado de la pelvis y el

tronco.

” Circunduccién. Durante el balanceo de la extremidad
b la protesis sigue una linea curveada.
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Empinamiento. Excesiva flexion plantar que hace

elevar todo el cuerpo.

Latigazo durante la fase de balanceo. Cuando el talén

toca el piso, el pie rota lateralmente.

Golpe del pie. Se realiza una flexion plantar del pie
muy rapida, la cual hace que el pie golpee el piso

fuertemente.

7

Elevacion desigual del talon. Usualmente el talén de
la protesis se eleva mas que el talén de la otra

extremidad, pero hay casos donde ocurre lo contrario.

32

Impacto terminal. El vastago de la prétesis se detiene
subitamente generando un impacto cuando la rodilla

alcanza su extension completa.
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Lordosis exagerada. La curvatura de la lordosis lumbar
se ve exagerada cuando la prétesis se encuentra en la

fase de apoyo.
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Figura 3-9. Fuerzas de reaccion del piso durante la fase de apoyo de la marcha normal a)
fuerza vertical y b) fuerza horizontal [47]

Las posiciones angulares de la cadera (Figura 3-10-a) en el amputado para la fase de
apoyo (60% CM) se mantienen relativamente sin gran variacion, pero en el punto de
despegue del pie se observa una variacion significativa que ocasiona una elevacion de la
cadera y una marcha asimétrica. La variacién angular que debe presentar la articulacién
de rodilla en la fase de apoyo, es totalmente nula para los amputados (Figura 3-10-b). El

angulo del tobillo permanece constante durante todo el ciclo de la marcha (Figura 3-10-c).
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Figura 3-10. Caracteristicas de la marcha normal vs. Marcha con prétesis transfemoral a)
Flexion y extensién de cadera, b) Flexién y extension de rodilla y c) Dorsiflexion y
plantiflexién de tobillo [45]
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4. Tribologia

La tribologia es una ciencia que estudia los efectos de la friccion, el desgaste y la
lubricacién a nivel micro mecanico para dar una explicacion a los fenémenos fisicos que
se presentan cuando se tienen dos 0 mas cuerpos juntos y/o con movimiento relativo entre
ellos; si se quiere entender el proceso la tribologia, se debe entender como es la
interaccion entre las superficies cuando éstas se cargan, 0 se ponen en contacto
mutuamente, pero para tener un panorama mucho mas claro primero se tiene que tener
una clara idea de que es que significa una superficie. Tradicionalmente se piensa que la
superficie de un cuerpo es simplemente la condicion de frontera geométrica del soélido,
donde se encuentra su limite, pero si se mira esta definicién de superficie desde el punto
de vista triboldgico se encontrara una gran diferencia, pues para la tribologia una superficie
ademés de ser el limite geométrico también tiene relacion con los parametros fisicos,
guimicos y mecanicos, no solo la superficie del material sino también del material cerca la
superficie. Asi pues, cuando se habla de superficies tribologicas, implicitamente se esta

incluyendo el material inmediatamente debajo de la superficie [48].

Bajo esta hipoétesis, el estudio de la tribologia se basa en conocer cudles son las
propiedades de la superficie, para luego entender como éstas interactian entre si,
generando fendmenos como la friccion y el desgaste, y a su vez proponer soluciones a los
problemas derivados de estos dos fenémenos, mediante el uso de la lubricacion,
recubrimientos, tratamientos sobre las superficies o0 como en este caso de estudio,
utilizando modelos numéricos para predecir el comportamiento de las superficies en
contacto [49]. En este estudio es importante comprender las variables tribolégicas debido
a que se pretende establecer si algunas de ellas tiene incidencia en el valor de la fuerza
de friccidn que se genera entre el socket y el mufién de la persona amputada, ya que la
magnitud de esta carga es uno de los factores que influencia la percepcion fisica del confort

del paciente con su protesis.
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4.1.1 Pardmetros Triboldgicos

Los parametros tribolégicos se pueden definir como la medida de la distribucion de alturas
de la superficie estudiada. Existen un sinnimero de parametros que indican como es esta
distribucién, a continuacion solo se presentan los mas relevantes y comunmente

empleados [50].

Parametro Ra. El pardmetro R. es conocido comunmente como la rugosidad de una
superficie, también conocido como linea central promedio es el parametro mas utilizado y
presenta una descripcion general de la variacion de la altura y esta definida como la media
aritmética de los valores absolutos de las separaciones o alturas del perfil rugoso con
respecto a la linea media del tramo de longitud medido L y matematicamente esta dada

por:

1 l
=4[ weoras (41
0

wm [\ WM WA
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Figura 4-1. Ejemplo de medicién parametro Ra

Parametro Rq El parametro R4 se conoce como la media aritmética de las desviaciones
del perfil, y es el valor medio de la raiz cuadrada de las desviaciones del perfil respecto a
la linea media, dentro de la longitud de muestra L. Si se analiza, este pardmetro es
significativamente mas sensible que Ra a los valores extremos, debido a la operacion de
la raiz cuadrada; ademés Rq tiene un significado estadistico, ya que es la desviacion
estandar de la distribucion de alturas del perfil. El calculo de Rq viene dado por la siguiente

relacion matematica:
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Pardmetro Sa El parametro S, es conocido comunmente como la rugosidad de una
superficie referida al &rea analizada, y de forma anéloga al Sa esta definida como la media
aritmética de los valores absolutos de las separaciones o alturas del perfil rugoso con
respecto al plano medio del &rea medida A, esta area es la multiplicacion de la longitud en

X 1, y su respectiva longitud en y [,. Matematicamente esta dada por:

1 e rly
Sa =7 j j |2z, y)ldydx (4-3)
X yJ0 0

También puede definirse de la siguiente manera:

1 M-1N-1
Sa=7 Y ) |2Cau )l (a-4)
k=0 1=0

Donde los valores M y N corresponden al niumero de puntos medidos utilizando la

Microscopia de Fuerza Atbmica (AFM) tanto en las coordenada X como en la coordenada

Y respectivamente [51].

Pardmetro Sq El pardmetro Sq se conoce como la media aritmética de las desviaciones
del perfil rugoso referido al area analizada, y es el valor medio de la raiz cuadrada de las
desviaciones del perfil respecto al plano medio, dentro del area medida A, esta area es la
multiplicacion de la longitud en x L, y su respectiva longitud en y L. De forma analoga con
el parametro Ry, Sq es significativamente méas sensible que S, a los valores extremos,
debido a la operacién de la raiz cuadrada; de igual forma Sq tiene un significado estadistico,
ya que es la desviacion estandar de la distribucion de alturas del perfil referida al area

medida. El calculo de S, viene dado por la siguiente relacion matematica:

1 Ly ly
= (4-5)
Sa Jlxxly f f (2(x,))2dydx

También puede definirse de la siguiente manera:

(4-6)

1 M-1N-1
Sq = M <N Z Z(Z(xk:%))z
k=0 1=0
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Donde los valores M y N corresponden al nUmero de puntos medidos utilizando la AFM

tanto en las coordenada X como en la coordenada Y respectivamente [51].

Méaxima altura de picos Rp El Rp representa al pico de mayor altura del perfil respecto a

la linea media (Ver Figura 4-2).

Maxima profundidad de valles Rv Este pardmetro define el valle de mayor profundidad

del perfil respecto a la linea media (Ver Figura 4-2).

Maxima altura del perfil Rt Este pardmetro esta definido como la distancia vertical entre

el valle mas bajo Rv y el pico mas alto Rp de todo el perfil. En la Figura 4-2 se observa un

ejemplo de medicién de este parametro

] ‘ + {)"l l;‘ﬁ
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Figura 4-2. Ejemplo de medicién parametros Rv, Rp y Rt

Conteo de puntos altos HSC Se define como el numero local de picos que superan la

linea central o una linea paralela a ésta, por unidad de longitud, en la Figura 4-3 se observa

el conteo de picos (zona en azul) respecto a la linea roja.
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Figura 4-3. Medida parametro HSC

4.1.2 Coeficiente de Friccion

Desde el punto de vista de la ingenieria se puede decir que la friccién es la fuerza
tangencial entre dos cuerpos en contacto con movimiento opuesto relativo o movimiento
independiente. A continuacién se presenta una breve resefia histdrica del estudio de la

friccion.

En 1699 Guillaume Amontons redescubrié las dos leyes basicas de la friccion y las
present6 a la Academia Royal de Paris en su trabajo titulado “Medios de facil sustitucion
de la accién del fuego a la fuerza de hombres y caballos para accionar las maquinas”
(“Moyen de substituer commode ‘ment I'action du feu a’ la force des hommes et des
chevaux pour mouvoir les machines” por su titulo original en Francés), donde se puede

leer en la pagina 122 lo siguiente:

“Es un error creer que la friccion se incrementa o se disminuye en proporcion a la extension
de las superficies en rozamiento, por el contrario, se ha encontrado experimentalmente
que la friccibn aumenta solo en funcion de la fuerza por la que los dos cuerpos son

presionados uno contra el otro” .

En ese mismo afio Amontons publico lo que se considera el primer trabajo sistemético
sobre la friccion “De la resistencia causada en las maquinas” (“De la résistance causée
dans les machines”). Un resultado de alta importancia que se puede extraer de los analisis
de Amontons, es el hecho que la friccién es causada por las asperezas de la superficie,

las cuales pueden ser consideradas como obstaculos rigidos, o como protuberancias
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elasticas que se deforman debido al movimiento del cuerpo. En el primer caso la fuerza de
friccion es la fuerza que es necesaria hacer que el cuerpo sobrepase las asperezas del
otro cuerpo con el que esta en contacto, como en el movimiento de un plano inclinado. En
el segundo caso la fuerza de friccion es la fuerza necesaria para deformar las asperezas.
En ambos casos, el resultado es el mismo: La fuerza de friccion es proporcional a la fuerza
normal y es independiente del area de contacto, porque ésta depende principalmente de

la altura de las asperezas.

En 1777 la Academia de Ciencias de Francia ofrecié un considerable premio al mejor
estudio sobre las leyes de la friccion y sus efectos en las maquinas, debido al auge de la
industria naviera y por la necesidad de entender y mejorar los efectos de la friccién, este
premio fue reclamado por el cientifico Charles Augustin Coulomb en el afio de 1781,
gracias a su trabajo “Teoria de las maquinas simples” presentado a la Academia el afio de
1780 y finalmente publicado en 1785. Coulomb aplic6é los estudios realizados por
Amontons a elementos rodantes como rodamiento y bujes de friccion, estudié de manera
individual la friccién estatica y la dinamica, investigo la dependencia de la friccion estética
de cuatro factores que son: la naturaleza de los materiales en contacto, el area de contacto,
la carga soportada por las superficies y por dltimo, la duracion del contacto; y también
estudio la dependencia de la friccion dinAmica con los tres primeros factores del caso
estatico, pero adicioné la velocidad relativa entre los cuerpos [53]. En sus experimentos

pudo encontrar una fuerte correlacion entre la fuerza de friccion F y la carga W, aqui se

presenta un dato curioso, puesto que Coulomb siempre calculé la relacion W/F y no de la

forma mas usual actualmente u = F/W . Pudo encontrar que para la friccion entre metales,

la fuerza de friccion era independiente del area de contacto y de la velocidad, este

resultado aplicaba también al caso de metales lubricados con grasa animal.

Como puede verse, el trabajo de Coulomb fue uno de los mas complejos y completos
acerca de la friccion, y sus trabajos han servido como fundamento desde ese entonces
hasta la actualidad, que abarca mas de 150 afios y aun siguen vélidas, por lo que puede
decirse que Coulomb planté las bases de la comprension actual de la friccion. Cabe
destacar que Coulomb enfocé su trabajo en metales clasicos de la construccion de su
tiempo, como el metal y la madera (dos tipos de metales y 3 tipos de maderas), sin

embargo, su trabajo sistematizado hace que se considere como “Tribologia Clasica” [54].
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A mediados del siglo XIX, y gracias al desarrollo debido a la Revolucion Industrial, se
desarrollaron nuevas maquinarias y trenes, los cuales suscitaron el interés por reducir la
friccibn entre los diferentes componentes en movimiento, asi nacié el estudio de la
lubricacién. Se empezaron a utilizar tanto aceites minerales como aceites vegetales para
reemplazar la grasa animal que se venia utilizando hasta esta época , por eso el estudio
de estos aceites se convirtio en el interés de los cientificos de la época que estudiaban la
friccibn y sus aplicaciones industriales, tales como Euler, Bernoulli, Pouseille, Navier y
Stokes.

A partir de los afios 1930 empezd una nueva etapa del estudio de la fricciébn y sus
implicaciones, esto debido a la demanda de la industria para mejorar el problema del
desgaste excesivo de las piezas mecanicas de la maquinaria, por tal razén, el estudio de
la friccion se fundament6 a partir de este momento, en comprender y mejorar el desgaste

de dichas piezas.

Los padres del estudio moderno de la friccion y el desgaste, y quienes cimentarian el
nacimiento de la tribologia como una rama de la ciencia fueron Bowden y Tabor. Ellos
partieron del hecho de que el conocimiento en estas ramas estaba incompleto o las
explicaciones dadas hasta el momento eran incompletas, por tal motivo y gracias a su gran
cantidad de experimentos realizados, crearon un conocimiento teérico que son las bases
de la tribologia moderna, realizaron experimentaciones principalmente con metales y
maderas, y sus investigaciones estuvieron basadas en la estructura y topologia de las
superficies, friccion deslizante y rodante, lubricacién y desgaste [54]. Ellos desarrollaron
una nueva interpretacion de las teorias clasicas de friccion y adhesién, segin este nuevo
modelo, las superficies irregulares entran en contacto solo en las asperezas mas grandes,
por eso el area real de contacto A; es mucho menor que el area aparente de contacto A

(Figura 4-4), la cual incrementa con la carga.
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N

Figura 4-4. Area real (Ar) y area aparente de contacto (A)

La fuerza total necesaria para separar todas las asperezas, es decir, la fuerza opuesta a
la fuerza de friccion es proporcional al area real de contacto y depende de la deformacién
ya sea plastica o elastica de las asperezas [55], de esta manera se puede dar una
explicacién completa de las dos teorias clasicas tanto de la friccion como de la adhesién,
proponiendo que la fuerza de friccion total se puede expresar en dos componentes, una
componente adhesiva derivada de las propiedades quimicas y eléctricas de las superficies
en contacto, y una componente de deformacion derivada de las propiedades mecéanicas
de la superficie y de las asperezas de las mismas, esta relacion establecida por Bowden y
Tabor se expresa matematicamente en la siguiente ecuacién y es el fundamento de la
tribologia moderna, esta referencia es necesaria para entender los fendmenos de friccion

pero no se puede afirmar que sirva para representar adecuada mente la friccién en la piel.

(4-7)

Ffriccion adhesiva + Fdeformacién
Desde los afios 1980 el estudio de la friccion se ha basado en la interpretacién de este
fendbmeno a escala micro y nano mecanica, por tal motivo, se ha realizado un avance en
los dispositivos para realizar las observaciones a esta escala, desarrollos como los
Microscopios de Fuerzas Atémicas, Microscopio de Fuerza Lateral o de Friccidén, Micro

balanzas de Cristales de Cuarzo o un Aparato de Fuerzas Superficiales.

Esto ha llevado que las investigaciones intenten encontrar basicamente una explicacién
tanto de la parte adhesiva como de la parte de deformacion de la friccibn mediante

parametros tanto tribolégicos como quimicos y atémicos. Ademas, las aplicaciones
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analizadas se han ampliado y no se han quedado so6lo en el desgaste de la maquinaria y
de elementos clasicos como la madera y los metales, se han analizado diferentes

compuestos quimicos, biolégicos y recubrimientos.

Actualmente la friccibn es estudiada para comprender la interaccibn humana con
incontables productos, donde la piel juega un papel importante debido a que ésta se
encarga de percibir las sensaciones generadas por el contacto y el desplazamiento de los
objetos sobre ella, la industria textil, biomédica y la cosmética son los principales

encargados de realizar estudios e investigaciones sobre el tema [56], [57].
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5. Piel

La piel es el érgano mas grande del cuerpo humano equivale al 5.5 % del peso corporal y
tiene un area total de 1.7 m? aproximadamente para una persona adulta promedio [19], su
densidad es de de 1.1 g/cm? [58], es un sistema de vital importancia para la salud y
funcionamiento correcto del cuerpo, puesto que es el medio de interaccion con el ambiente
y esta directamente relacionada con el sentido de tacto, tiene como funciones proveer una
barrera contra el ambiente externo hostil, prevenir la perdida excesiva de agua desde el
interior acuoso del cuerpo, impedir el ingreso de quimicos y micro organismos y también
proporciona resistencia y rigidez para poder soportar las cargas e impactos mecanicos a
los que se ve expuesto el cuerpo humano, otras de las funciones principales de la piel
incluyen la regulacién de la temperatura y funcionar como una alarma de enfermedades, a
través de los cambios de color y apariencia entre otros [59]-[61]. Existen tres tipos de piel

en el cuerpo humano, clasificadas de la siguiente manera [62]:
No vellosa. La cual es la presente en las plantas de los pies y manos.

Mucocutanea. Se refiere a la piel presente en las fronteras de las entradas al interior del

cuerpo.
Vellosa. Es toda aquella que no entra en las anteriores clasificaciones.

Desde un punto de vista ingenieril, la piel es un biomaterial blando no lineal, anisotropico
y tiene un comportamiento que se puede asumir como viscoelastico en algunas ocasiones
y como hiperelastico en otras, dependiendo del estimulo al que esté respondiendo, sus
propiedades varian debido a: la temperatura ambiental, humedad relativa, edad, género,
raza, alimentacion y nutricién, sitio anatémico, cuidados cosméticos, actividades realizadas
entre otras. Debido a estas influencias y su comportamiento, determinar las propiedades
mecanicas y cuantificar cuanto miden las diferentes capas que constituyen la piel es una
tarea de alta complejidad; la cual cada dia genera nuevas estrategias y equipos para

hacerlo.



31

5.1 Capas de la Piel

Anatomicamente la piel se compone principalmente de tres capas interconectadas; que
poseen propiedades mecanicas, funciones y comportamientos diferentes; proporcionando
en conjunto caracteristicas adecuadas para el correcto funcionamiento del cuerpo humano.

Estas capas son: Epidermis, Dermis e Hipodermis (Figura 5-1).

Epidermis—{__|

Dermis

Figura 5-1. Principales capas de la piel [63]

Epidermis. La epidermis es la capa de la piel que se encuentra en contacto directo con el
ambiente. Esta compuesta de células keratinizadas que progresivamente se van
deshidratado en su migracién a la superficie transformandose en Corneocitos (célula
desprovista de nucleo, biolégicamente muerta) [64], un arreglo de entre 10 a 30 capas de
Corneocitos forman la primera parte de la epidermis que se conoce como Stratum
Corneum [65] (ver Figura 5-2), la funcién de éste es proteger el cuerpo del ambiente;
especialmente limitar la salida de agua y prevenir la entrada de microorganismos o de
componentes quimicos; también es la entrada para las sensaciones de presion, frio, calor

gue son detectadas por los nervios que se encuentran bajo la epidermis [66], [67].

El espesor de la epidermis esta comprendido entre 40 um y 80 um [66], [68], el Stratum
Corneum tiene aproximadamente entre 15y 20 um [64], [68], [69] y representa de 1/100 a

1/50 del espesor de la piel siendo mas delgado en las mujeres que en los hombres [70].
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Ampliacion

Corneocito

Stratum Corneum

Epidermis

Figura 5-2. Stratum corneum y descamacion de Corneocitos [68]

Dermis. La Dermis estd compuesta principalmente de la elastina y colageno, se constituye
de dos capas papilar y reticular. El espesor de esta capa de la piel varia entre 0.84 mm a
1.5 mm [71], [72]. En la zona superior se encuentra la capa papilar, la cual tiene el 10% de
todo el espesor dermal. Esta capa contiene fibras delgadas de colageno de 10-40 nm de
diametro y estan empaquetadas en fibras de 0.3-3.0 um de didmetro. Bajo la capa papilar
se encuentra la capa reticular; la cual contiene fibras de colageno de 60-100 nm de
diametro y estas fibras estan compuestas principalmente de colageno tipo | con diametros
10 um y 40 pum [73], en la dermis el coldgeno no esté alineado, puesto que se encuentra
en paquetes planos en todas la direcciones que tienden a estar paralelos a la superficie de
la piel [74], [75].

La dermis tiene dos funciones principales; la primera es mantener el orden espacial de los
tejidos subyacentes y la segunda es resistir el esfuerzo mecanico externo [68]; ofreciendo

firmeza, alta elasticidad y resistencia [64], al colageno se le atribuyen gran parte de las
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propiedades mecanicas y viscoelasticas de la piel debido a la forma que interviene en evitar
deformaciones a la piel [76], [77]. La elastina actia como agente restaurador, retornando
las fibras de colageno a su posicion original después de aplicadas fuerzas muy pequefias.
Aunque las fibras de elastina estan siempre en asociacion con las fibras de colageno, hay
mas fibras de coldgeno que de elastina, también las fibras de elastina muestran una mayor

extensibilidad que las de colageno para unas fibras de un mismo tamafo [78], [79].

Hipodermis. La hipodermis esta principalmente compuesta de tejido conectivo y I6bulos
de grasa [20], es definida como la capa adiposa de la piel y se encarga de conectar el
musculo y la dermis, esta capa juega un papel importante de proteger la piel de esfuerzos
mecanicos [67] y su espesor puede variar desde 1 mm a mas de 5 cm [68].

5.2 Comportamiento Mecanico de la Piel

La piel al ser un material bilégico presenta una estructura bastante compleja, puesto que
esta compuesta de un sinnUmero de componentes, cada uno con diferentes
comportamientos mecanicos, que al final, proporcionan las propiedades mecanicas
globales de la piel. Un gran nimero de investigaciones se han llevado a cabo para conocer
a fondo cuales son las propiedades mecanicas de la piel, pero todas han tenido grandes
problemas para caracterizarlas, debido a que la piel muestra un comportamiento de
esfuerzo-deformacién no lineal, una dependencia del tiempo, caracteristicas de un material
incompresible, anisotrépico y no homogéneo, lo cual hace que su comportamiento

mecanico sea altamente complejo [80].

La piel se compone de diferentes capas y cada una presenta propiedades distintas,
presenta variaciones de sus propiedades mecanicas dentro de un mismo individuo [81]-
[83], y de un individuo a otro, presenta un comportamiento no lineal, anisotrépico, diferente
dependiendo del tipo de excitacion externa y de la velocidad de aplicacion de ésta,
diferentes autores lo clasifican como un material viscoelastico [20], [80], [84], [85] o
hiperelastico [61], [71], [80], [84], [86]-[96], dependiendo del tipo de excitacion externa que
deba soportar y adicionalmente algunos autores han reportado que puede variar sus

propiedades con las caracteristicas del ambiente [97], [98].
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En la Tabla 2 se pueden observar las propiedades mecéanicas de la piel humana
determinadas o empleadas para realizar simulaciones numéricas, adicionalmente se lista
el modelo empleado, la zona corporal donde se realizaron las mediciones y el género del
voluntario, si fue reportado y el afio de publicacién, adicionalmente en el anexo A se
encuentra esta misma informacién consultada en las diferentes publicaciones realizadas
hasta la fecha para los casos de traccion in vitro, traccion in vivo, indentacion, succion,

torsion y algunas técnicas no convencionales.

Tabla 2. Propiedades mecanicas de la piel reportadas en diferentes investigaciones

Investigadores Capa Propiedades Modelo Ensayo Zona Afio

Bischoff et al [99] Completa * AB Traccion - 2000

C10 =160 MPa
D= 0.00025 MPa
30 % RH

Ci10 =40 MPa
D= 0.00101 MPa
75 % RH

Ci0 = 24 MPa
D=0.00169 MPa
Stratum 85 % RH
Corneum C10=12 MPa
D= 0.00338 MPa
92 % RH

C10 = 4 MPa

D= 0.01013 MPa
96 % RH

C10=1 MPa -
D= 0.0405 MPa
100 % RH
Flynn & McCormack nA=3.286 e22
[100] nB=1.373 e22
aA=2.735
bA=1.385
cA=1.302
aB=1.059
Dermis bB=1.479 oucC
cB=1.200

B= 50 kPa
C1=0.0018186 s-
1kPa-m
C2=-0.022

M= 1.301
C10=1.649 kPa
C20=-1.136 kPa
C30=-1.792 kPa
Hipodermis gl-p=0.63928 Y
11G=0.67772's
g2-p=0.11572
12G=24.024 s

NH

Compresion 2010

Khatyr et al [101] Completa No reportado O Succion 2006
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C10=0.31 MPa
C01=0.30 MPa
Kuhlmann et al [102] Completa C11=2.25 MPa PG N=2 Pecho | 2013
C20=0.50 MPa
Co02=0.60 MPa
Stratum E=6 MPa
Corneum
Epidermis E=0.05 MPa
g/llf?ggg]nat Thalmann et IZS)terraTulz1 E=0.6 MPa L Compresién i 2002
E=12 MPa
Corneum
Epidermis E=0.05 MPa
Dermis E=1 MPa
Epidermis E=14 MPa v=0.48
Tachikawa et al [104] . E=0.08 MPa L - Dedos | 2010
Dermis v=0.48

AB: Arruda & Boyce, NH: Neo Hookean, OUC: Unidades de celdas ortrotépicas, Y: Yeoh, O: Ortotrépico, PG:
Polinomial General, L: Lineal.

5.3 Tribologia de la Piel en Contacto con Superficies

Rigidas

Cuando se habla de tribologia de la piel el tema principal de estudio es la comprension, el
calculo y/o la medicién de los coeficientes de friccibn que se presentan cuando la piel esta
en contacto con diferentes materiales; hasta la fecha existen muchos métodos para
cuantificar el CF, que dependen del campo de investigaciéon, cada uno de ellos maneja
parametros diferentes y se obtienen resultados que pueden ser disimiles y que son muy

dificiles o imposibles de comparar de una forma cuantitativa.

Para mejorar y optimizar las superficies y los materiales que estan en contacto con la piel
es necesario comprender como es la mecénica de dicho contacto y la friccion con la piel

humana.

Tipicamente los estudios triboldgicos de la piel son realizados y estan relacionados con
productos cosmeéticos o del cuidado de la piel, con este enfoque se encuentran gran
namero de estudios, otros se pretenden resolver preguntas dermatoldgicas relacionadas
con enfermedades de la piel, envejecimiento, heridas y en algunos casos el uso de
elementos protésicos [83], [105] y por ultimo existe un foco de estudio correspondiente al

papel de la friccion en la yema de los dedos [106].
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El CF de la piel esta influenciado por las propiedades mecénicas de ella y de su superficie,
también depende del tipo de material en contacto y de sus propiedades fisicas y los
parametros mecanicos del contacto influyen, principalmente la magnitud de la carga
normal. Algunas relaciones cuantitativas entre algunos parametros y el coeficiente de

friccion se muestran en la Tabla 3.

Tabla 3. Comportamiento cualitativo del coeficiente de friccion de la piel como funcién de
algunos factores [64]

Hidratacion de la piel / /\
Sebo - /

Rugosidad de la piel I

Rugosidad del material de \ /
contacto \/

Hasta la fecha ninguna investigacion ha establecido expresiones cuantitativas para el
comportamiento de la piel, esto se debe, como ya se ha explicado, al gran nUmero de

factores que afectan la respuesta de los tejidos blandos a excitaciones externas.

En la literatura se encuentran diferentes modelos que emplean las teorias de Hertz,
Jhonson-Kendall Roberts o de Greenwood-williamson [62], [107], [108], para tratar de
explicar el comportamiento de la piel desde el punto de vista tribol6gico; en investigaciones
recientes la friccion es analizada empleando la ley de potencias para investigar el

mecanismo de friccion predominante [62], [109], [110].

En la Figura 5-3 se muestra de forma genérica como diferentes factores estudiados afectan

la respuesta del CF de la piel humana.
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Genero Etnia

Hora del dia Masa Corporal
Ingesta de Fluidos Cuidados Personales

Tipo de contacto Bebidas

Ambiente Humedad
Hidratacion Region
Coeficiente de friccién

Material . 5
Rugosidad superficial Alimentacion

Exposicion al sol Presencia de cabello

Fuerza normal Sebum
Edad Altura

Hormonas

Figura 5-3. Factores que influencian el coeficiente de friccion de la Piel

5.3.1 Superficie de la Piel

Para caracterizar la superficie de la piel los investigadores han utilizado como referencia
el pardmetro Ra y se han encontrado valores que varian entre los 10 hasta los 30 um, se
ha establecido que este valor aumenta continuamente con la edad [67], [111], la humedad
del ambiente y de la piel muestran una tendencia aumentar el coeficiente de friccion,
diferentes experimentos [70], [112] reportan incrementos entre 20 — 33% al aumentar la
humedad relativa desde un 35% a un 90%, otros investigadores [97], [109], [113] han
mostrado que los valores del coeficiente de friccion en piel hidratada por condiciones
ambientales pueden ser entre dos y cuatro veces mayor que la obtenida en piel seca.

Diferentes mecanismos se han planteado para tratar de explicar este fenémeno.

e Disminucion de la rigidez de la capa del Stratum Cornium [62], [70].

e Formacion de meniscos que promueven la adhesion.

e La formacion de una capa delgada y pegajosa debido a la solucion de lipidos y
proteinas en el agua y la disminucién de la rugosidad de la piel, lo cual aumenta el
area real de contacto [62].

¢ Incremento de la componente adhesiva [114].
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5.3.2 Efecto de la Rugosidad Superficial de la Piel Sobre la
Friccidn

Analizando como varia el coeficiente de friccion de la piel seca en contacto con una
superficie rigida, varios estudios han obtenido que a medida que aumenta la rugosidad
disminuye el coeficiente de friccidbn cuando se esta en el rango de 0.03 a 12 um [56], [109],
[111], [112], [115]-[117], las diferencias en las mediciones pueden estar en un rango de
cinco a 10 veces mayores para los Ra menores a 1 um, para el caso de superficies muy
rugosas con un Ra mayor a 90 um, el coeficiente de friccion incrementa a medida que
incrementa la rugosidad [118], [119], para estos valores de rugosidad los estudios se han
enfocado en el comportamiento de la friccion de superficies en contacto con la yema de
los dedos.

El comportamiento de la piel se podria resumir de la siguiente manera: el coeficiente de
friccion cuando se esta en contacto con superficies rigidas presenta una disminucién a
medida que aumenta el valor de la rugosidad hasta que llega a su minimo, después
incrementa hasta un valor limite donde se estabiliza [64]. La geometria y la textura
superficial (nimero de asperezas, pendiente, planitud, etc.) son factores que también
tienen efecto sobre las mediciones del CF [114], [119] pero se ha establecido que aun
existen falencias en la experimentacion y que se deben realizar mas estudios, por lo cual
es conveniente realizar investigaciones que intenten relacionar estos factores y los valores

obtenidos para la fuerza de friccion y/o el CF de la piel con diferentes tipos de materiales.

5.3.3 Otros Factores que Afectan el Coeficiente de Friccidén de la
Piel

Existen muchos otros factores que pueden afectar la friccion de la piel humana, entre estos
se pueden encontrar, la velocidad de deslizamiento o rotacion, la region anatémica del
cuerpo, la etnia, el género, la edad, el tipo de alimentacion las condiciones ambientales,

entre otros.

Teniendo en cuanta la velocidad de deslizamiento, la mayoria de los estudios coinciden en

gue existe un incremento en el coeficiente de friccibn con el aumento de la velocidad,
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adicionalmente disminuye la presencia del efecto stick-slip, se debe aclarar que todos los
resultados encontrados para materiales y valores de rugosidad particulares y no
necesariamente pueden ser extrapolados, en cuanto a la region anatémica se ha
encontrado que la friccion en la palma de las manos, la frente y la yema de los dedos es
mayor comparada con la del abdomen, los muslos, piernas y la espalda [83], [109], [120]-
[124], la presencia de vellosidad es un tema que se ha dejado para estudios futuros.
Tomando en cuenta los factores de la etnia, género y edad se ha concluido que no hay
diferencias significativas en los valores obtenidos para las mismas zonas del cuerpo [122],
[125]-128], algunos autores reportan diferencias relacionadas con la edad para las
mujeres [129], [130] y que existe una incidencia del género y la edad en la poblacién china
[120].

Friccion en Piel Seca

La friccién en la piel seca se caracteriza por mostrar bajos coeficientes de friccion, se ha
observado que los valores encontrados para estos casos son independientes del area de
la carga normal aplicada [62], [131]-[133], esto puede ser explicado por el modelo de
Grennwood-Williamson [134], en el cual el &rea de contacto de sélidos rugosos incrementa
con la carga normal, y este hecho es soportado por varios estudios que reportan un valor
constante del coeficiente de friccion, cercanos a 0.5 para la piel seca independiente del
area del cuerpo, la técnica de medicién, tipo de probeta y el material investigado. En el
estudio realizado por Masen [114] se concluyé que en la escala micrométrica la
deformacién de la piel contribuye de forma significativa al total del coeficiente de friccién,
este hallazgo fue validado por el estudio hecho por Gerhardt [127] en el cual a mayores
desplazamientos se encontraron mayores esfuerzos cortantes durante el contacto con
friccién, lo cual establece la necesidad de estudiar mas detalladamente la ficcion de la piel

seca a esta escala.

5.4 Lafriccion de la Piel en la Percepcion de Confort

Histéricamente este aspecto ha sido tenido en cuenta por los fabricantes de productos para
el cuidado de la piel y de elementos deportivos, principalmente se ha estudiado el
fendmeno de deslizamiento y se ha establecido que el valor del esfuerzo en la piel aumenta

linealmente con la variacién del CF y con el valor de la presion de contacto, de otro lado,
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Heide et. al [110] establecié una tabla de valoracion subjetiva para relacionar el confort de
pacientes amputados con un estimulo mecénico y térmico. Hasta el momento ninguna
investigacion ha relacionado la friccion con la precepcién de confort de pacientes con
amputacion, pero se han realizado trabajos para establecer una relacién entre el CF y los
esfuerzos en el muién [123], [135], [136], con lo cual se puede establecer indirectamente
una relacién entre una sensacion adecuada del paciente y su proétesis, en este orden de
ideas, se plantea, que tomando solo en cuenta la distribucion de esfuerzos, entre menor
sea la magnitud de estos esfuerzos en la interfaz socket-mufidén, serda mejor la percepcién

de confort por parte del paciente.

5.5 Métodos Numeéricos

Muchos de los problemas de la ingenieria y de las ciencias aplicadas estan gobernados
por ecuaciones diferenciales o integrales. La complejidad de geometria y/o las condiciones
de frontera halladas en muchos de los problemas del mundo real impiden obtener una
solucion exacta del andlisis considerado, por lo que se recurre a técnicas numéricas de

solucion de las ecuaciones que gobiernan los fenémenos fisicos.

Una de estas técnicas numéricas de solucion es el Método de Elementos Finitos, que
puede ser aplicado a diversos problemas como son: mecéanica de sélidos, mecanica de
fluidos, transferencia de calor, problemas de auto-valores, entre otros. En bioingenieria y
biomecanica el Método de Elementos Finitos es ampliamente utilizado para determinar el

esfuerzo y la deformacion en sistemas complejos.

5.5.1 Método de Elementos Finitos en Bioingenieria

El Método de Elementos Finitos es una técnica computacional que comenzo con el andlisis
estructural de esfuerzos desarrollada en mecanica de ingenieria. Esta se introdujo a la
biomecéanica ortopédica en 1972 para evaluar esfuerzos en huesos humanos. Desde
entonces, este método se ha aplicado con mayor frecuencia en andlisis de esfuerzos en
huesos y en estructuras hueso-protesis, dispositivos de fijacion por fractura y en tejidos
diferentes al hueso. La meta de estas investigaciones ha sido evaluar la relaciéon entre las

funciones de carga del peso y la morfologia de los tejidos, y optimizar los disefios y técnicas
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de fijacion de los implantes, aun existen simplificaciones en los modelos propuestos,
principalmente en las propiedades mecanicas de los materiales biologicos, debido a lo
complicado de caracterizar este tipo de materiales y a las consideraciones éticas que

deben ser tenidas en cuenta.

Muchos de los hallazgos y conceptos Utiles producidos mediante la técnica de elementos
finitos durante la primera década de aplicacién en el campo eran muy limitados. Sin
embargo, muchas publicaciones han servido para ilustrar las capacidades y limitaciones
de éste. El método ya esta establecido como una herramienta para investigaciones,
adicionalmente el nimero de publicaciones que utilizan este método esté incrementando

rapidamente.

El analisis de elementos finitos de las distribuciones de esfuerzos y los desplazamientos
en la interfaz entre el cuerpo humano y las superficies sintéticas con las que hace contacto
se complica por las discontinuidades en el campo de desplazamiento ocasionadas por el
deslizamiento en presencia de friccion y la separacién entre los dos cuerpos [96], [137],
[138], sin embargo, el método de los elementos finitos se ha identificado como una
herramienta util para entender la mecénica de transferencia de cargas entre un miembro

residual y el socket prostético [139]-[142].

5.6 Modelos  Computacionales de  Amputaciones

Transfemorales

En la literatura existen muchos estudios sobre la distribucion de esfuerzos y las
deformaciones sufridas por el mufién de un amputado transtibial, pero no se han realizado
estudios de pacientes amputados transfemorales en la misma proporcion, esto debido a la

incidencia de estas amputaciones.

A finales de la década de los ochenta y comienzos de los noventa del siglo pasado se
crearon los primeros modelos de sistemas de amputaciones por debajo y por encima de la
rodilla, los cuales consistian en modelos bidimensionales con muchas simplificaciones
geométricas y de materiales, para permitir la solucion con los equipos de cémputo de la

época.
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Krouskop [143] realizo el primer estudio para el desarrollo de un socket para amputado
transfemoral, modelos posteriores realizados por diferentes autores [135], [144]-[146] aun
consideraban los tejidos blandos como una sola entidad con propiedades mecénicas
simplificadas (lineales) y en muchos casos el hueso y el socket se modelaron como
cuerpos rigidos o como condiciones de borde impuestas sobre los tejidos simulados, el
deslizamiento entre la piel y el socket es tenido en cuenta solo en algunos modelos y las
superficies se toman sin friccibn, se comenzaron a emplear las tomografias
computarizadas y resonancia magnética como técnicas para la adquisicion de las
geometrias [147], el proceso de acomodamiento del mufién dentro del socket se realiza

desplazando radialmente los nodos de la malla de mufién en la superficie externa.

Recientemente se han realizado estudios que intentan representar mas acertadamente
todos los componentes del sistema mufidn-socket, en los cuales se incluyen las no
linealidades de los tejidos blandos [25], [27], [41]; en el trabajo realizado por Ramirez [15]
se incluye el proceso de postura del socket, el cual genera un estado inicial de esfuerzos
no sélo considerando las presiones, sino también las cargas tangenciales, las cuales
inciden la generacion de lesiones en la piel, adicionalmente se involucra el CF que afecta
directamente la distribucion y la magnitud de los esfuerzos obtenidos en el mufién, pero
estos modelos tienen la falencia de considerar los tejidos blandos como una sola entidad,

sin diferenciar entre sus diferentes componentes: Piel, Tejido graso y musculo.
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6. Método

El fin de esta investigacion es contribuir en el mejoramiento de la percepcion del confort
de amputados transfemorales, esto se pretende lograr disminuyendo la generacion de las
lesiones cutaneas que se producen durante la utilizacion de la protesis, estas lesiones son
generadas por los esfuerzos tangenciales y normales a los que se ve sometida la piel del
mufion después del proceso de postura del socket y durante las cargas generadas en el
ciclo de la marcha.

Para lograr reducir la lesiones ocasionadas en la piel, primero se verific6 numéricamente
el efecto del coeficiente de friccion en la distribucion de los esfuerzos cortantes, de von
Mises y las presiones sobre la piel (modelos a escala macro), posteriormente se realizé un
disefio experimental para verificar que la textura superficial es una variable que influye
sobre la medicién del coeficiente de friccion entre la piel y el polipropileno, como se explicé
anteriormente se emplea este material debido a que por sus propiedades y economia es
el mas comunmente empleado para elaborar los sockets. Posteriormente se seleccionaron
cuatro geometrias de referencia (escala micro), sobre las cuales se variaron los parametros
triboldgicos Ra y HSC, estos parametros fueron seleccionados por su independencia con
respecto a los demas parametros medidos de prétesis fabricadas en diferentes empresas
nacionales; posteriormente se analizé la influencia de estos parametros sobre el
coeficiente de friccion empleando herramientas computacionales, por ultimo se realizaron
simulaciones de superficies sinusoidales a escala nanométrica para verificar los resultados
obtenidos por otros investigadores. El flujo de la metodologia propuesta se puede observar

en la Figura 6-1.
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Figura 6-1. Esquema de la metodologia empleada

6.1 Influencia de la Textura Superficial del Polipropileno

sobre el Coeficiente de Friccion con la Piel

Con el fin de establecer si la textura superficial del PP influye en el coeficiente de friccion
con la piel, se realiz6 un disefio de experimento de tipo factorial 2%, esto quiere decir que
se contd con dos niveles y “k” factores. Los resultados de esta experimentacion sirven
como punto de partida para realizar posteriormente el analisis numérico de la influencia del
CF sobre la distribucién de esfuerzos en los tejidos blandos que componen el mufién. Las
variables tenidas en cuenta fueron: vellosidad, sudoracion y textura, estas fueron
seleccionadas considerando los resultados de Ramirez [15], en los cuales las dos primeras
variables tienen un gran impacto en el CF y se queria verificar su posible influencia

adicionandole el factor textura que es el de interés en esta investigacion.

Para medir el COF se emplearon probetas de PP con y sin textura superficial, las cuales
se fabricaron a partir de una lamina de PP de 2 mm de espesor que se calenté y se moldeé

con un dado de acero inoxidable para darle la forma semiesférica del indentador del
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esclerometro (Figura 6-2), para obtener la textura sobre las probetas se replico el
procedimiento empleado en la fabricacion de los sockets y se coloc6 una media de Nylon
en el dado durante el proceso de conformacion.

Figura 6-2. Indentador con recubrimiento de PP empleado en el esclerémetro para
cuantificar COF con la piel

Los valores de la rugosidad para cada una de las texturas utilizadas se pueden ver en la
Tabla 4, estos datos fueron obtenidos empleando un rugosimetro Mitutoyo SV-3000, la

gréficas de los perfiles utilizados se pueden observar en la Figura 6-3.

Tabla 4. Parametros de rugosidad para los factores de textura alto y bajo

Factor Ra[um] Rq[um]

Texturaalta  16.131  26.066
Textura baja 0.833 1.300
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Figura 6-3. Perfiles de los indentadores empleados en el esclerdmetro, a) textura alta y b)
textura baja

Para el disefio experimental se emple6 el software Minitab version 16 de uso libre, se
establecio que el experimento debia tener una réplica y se establecieron los niveles, alto
(1) para la presencia del factor y bajo (-1) para la ausencia del mismo, en la Tabla 5 se
observa la forma en que se realizaron las mediciones del CF y la distribucién de los factores

para cada medicion.

Para calcular el CF entre la piel y el PP, se realizaron mediciones en un esclerémetro
disefiado y fabricado por Ramirez [15], en la Figura 6-4 se puede observar el aparato y la
forma en cémo se realizaban las mediciones, este esclerometro es propiedad de la
Universidad Nacional de Colombia Sede Medellin, y esta ubicado en el Laboratorio de

Tribologia y Superficies; todas las mediciones se realizaron a una profundidad de 6,5 mm,

a una velocidad de 100”m/5, para los desplazamientos verticales y horizontales y la
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longitud de medicién fue de 10 mm, en la Figura 6-5 se puede ver un esquema del proceso

de Indentacion realizado para calcular el CF de un indentador con la piel.

Tabla 5. Mediciones a realizar dadas por el disefio experimental

Medicion Vellosidad Sudoracion Textura
-1 1 -1
-1 -1 -1
-1 -1 -1
1 -1 -1
1 1 1
1 1 -1
-1 -1 1
1 1 1
-1 1 -1
-1 1
1 -1 -1
-1 1 1
-1 1 1
1 -1 1
-1 -1 1
1 1 -1

S N PR d oA NO R WN
—

b)

Figura 6-4. a) Esclerometro Universidad Nacional de Colombia Sede Medellin, b) Montaje
para realizar las mediciones sobre la piel
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Figura 6-5. Esquema de la indentacién de la piel para cuantificar el CF

6.2 Influencia del Coeficiente de Friccion entre el
Polipropileno y la Piel en la Distribucion de Esfuerzos

sobre el Muién

Desde hace tiempo se han empelado métodos numéricos para evidenciar el efecto del
coeficiente de friccion en la distribucion de los esfuerzos obtenidos en el mufién [3], [146],
sin embargo dichos modelos han sido bastante simplificados en cuanto a la geometria, los
materiales y las condiciones de borde. Con el fin de obtener datos més actualizados y
precisos se realizo el andlisis de como la variacién del CF entre la piel y el polipropileno
influyen sobre los esfuerzos cortantes, el esfuerzo de von Mises y las deformaciones, en
los tejidos blandos. Adicionalmente se realizo la variacion del CF en una franja del socket,
seleccionada a partir de los resultados obtenidos con los modelos iniciales de cuatro
pacientes diferentes identificados como individuo 1, 2, 3 y 4, el cambio en esta zona se
realiz6 pensando en la facilidad de implementacion futura, debido a que se consideré mas
facil realizar cambios en solo esta franja que en todo el interior del socket, y el objetivo de

este cambio fue el de observar su incidencia en la distribucion de esfuerzos.
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Como aporte de esta investigacion el modelo empleado simul6 los tejidos blandos
separando la piel, el tejido adiposo (grasa) y el masculo, con propiedades hiperelasticas
diferenciadas para cada uno de ellos.

6.2.1 Modelos Numeéricos de la Interaccion Socket-Muidn

Esta investigacion se realiz6 con la informacion de cuatro pacientes (individuo 1, 2, 3y 4)
seleccionados del trabajo realizado por Ramirez [15], en el cual se digitalizaron los sockets
y los mufiones de 20 personas amputadas, la seleccion de estos pacientes tuvo como
criterios: la morfologia de su mufidén y que no presentaran alguna otra patologia adicional

a la amputacion, la informacién de estos sujetos se puede apreciar en la Tabla 6.

Tabla 6. Informacién de los diferentes pacientes

Paciente Altura [m] Peso [(‘:(;]r poral Mb%'ggr:g;]
Individuo 1 1.53 53.2 24
Individuo 2 1.75 75 24
Individuo 3 1.65 88.7 30
Individuo 4 1.63 63.5 29

Después de tener los modelos ensamblados para cada individuo se procedi6 a realizar el
respectivo modelo de elementos finitos para cada uno de ellos, empleando el software
ABAQUS v 6.12. Se emple6 un modelo explicito debido a las caracteristicas del sistema,
en el cual se pretende simular el proceso de postura del socket, este proceso crea un
estado de esfuerzos inicial en el mufion. Posteriormente se aplicaron las cargas generadas
en el punto mas critico del ciclo de la marcha, el cual se presenta durante la fase de apoyo,
los resultados de las presiones sobre la piel de este modelo se utilizan para realizar las
simulaciones a escala micrométrica y nanométrica del contacto entre la piel y el

polipropileno que se presentan en los numerales 6.4.1 y 6.4.2 respectivamente.

= Modelos CAD del Mufibn y el Socket

Con el objetivo de obtener la distribucién de los esfuerzos cortantes, esfuerzos de von
Mises y las presiones sobre la piel, en el mufidon de un paciente amputado transfemoral,

como se menciond, se tuvo como base el trabajo realizado por Ramirez [15], en el cual se
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digitalizaron los sockets y los mufiones de 20 personas amputadas, las cuales dieron su
consentimiento informado; sin embargo el modelo planteado en esa investigacion asumio
el mufibn como una sola entidad, es decir, solo se tenia un modelo constitutivo para el
mufion completo; con el fin de acercarse alin mas al sistema real, en la investigacion que
se presenta, el mufidn se dividié en tres partes: musculo, grasa y piel (Figura 6-6), con

comportamientos diferenciados para cada una de ellas.

Musculo

Piel

Figura 6-6. Modelo multicapa del mufién

Un ejemplo de los modelos CAD resultantes después de la edicion y la reconstruccion
pertinente se pueden apreciar en la siguiente figura.
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Figura 6-7. Ejemplo de modelos CAD finales a) Socket, b) Mufién multicapay ¢) Hueso

Después de haber realizado los modelos CAD de las diferentes partes, se procedié a
colocarlos en su posicion anatémica, para esto se tuvieron en cuenta la tomografia y los
datos biométricos de cada sujeto, este procedimiento se hizo empleando el programa
SolidWorks Versién 2010, en la Figura 6-8 se puede apreciar un ejemplo del resultado del
ensamble de todos los componentes.

Figura 6-8. Ensamble del modelo

= Propiedades de los Materiales

A cada uno de los elementos involucrados (hueso cortical, hueso esponjoso, musculo,
grasa, piel y polipropileno) se le debe asignar su correspondiente propiedad mecéanica, en
este caso para los tejidos biolégicos se emplean modelos hiperelasticos homogéneos e
isotropicos, como es sugerido por varios autores [61], [71], [80], [84], [86]-[96], para el
socket (PP) los modelos empleados son elasticos y lineales, como también son empleados

ampliamente en este tipo de investigaciones [25], [139], [146].

Para modelar el comportamiento de los tejidos blandos se empleé la funcion generalizada
de energia de deformacion de Mooney Rivlin [148] introduciendo los parametros

constitutivos Cio, C11, D1 (ver Tabla 7); para todos estos se consideré un coeficiente de
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Poisson v = 0.49 y se tom0 la densidad de la piel como 1100 kg/m?® [58], la densidad del
musculo 1100 kg/m®y la densidad del tejido graso como 900 kg/m®. Las propiedades

asignadas a cada uno de los demas materiales se pueden observar en la Tabla 8.

Tabla 7. Parametros constitutivos de los tejidos blandos

Tejido
Ciwo [kPa] Cin ikPa] D, [MPa-’]
Blando
Piel 9.4 82 0
Grasa 0.143 0 70.2
Musculo 8.075 0 1.243

Tabla 8. Propiedades de los materiales elasticos

Modulode Coeficiente de Densidad

Material Young [GPa] Poisson [kg/m3]
Polipropileno [139], [146] 15 0.3 800
Hueso cortical [139], [146], [149] 15 0.3 2000
Hueso esponjoso [150] 7.8 0.3 100

= Condiciones de Borde

Para que el modelo numérico propuesto se acerque lo mas posible al fenémeno real, se
deben establecer condiciones de borde adecuadas, en este caso teniendo en cuenta que
el hueso remanente esta representado hasta la cabeza femoral, la restriccion de
desplazamiento se realiza sobre esta parte del hueso (Figura 6-9), ya que esta condicién

es la que mas se acerca a la accién del acetabulo en la articulacién de la cadera.
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Figura 6-9. Fijacion de la cabeza femoral

Para la realizacién del modelo se parte de la consideracion real del calzado de la prétesis
por parte del amputado y su analisis bajo las cargas mas criticas durante el ciclo de la
marcha, para esto el modelo se divide en dos etapas analizar, estas son: el desplazamiento
para postura del socket y la aplicacién de la carga correspondiente a la fase de apoyo,
entre estas dos etapas se incluye una fase de relajacion para lograr disipar la energia

cinética inducida en el sistema a raiz del movimiento del socket sobre el muidn.

Las interacciones de los diferentes componentes entre si esta definida asi: entre el hueso
y el masculo se asigné una condicién de Tie, con lo cual se garantiza que no haya un
desplazamiento relativo entre ellos, es decir, estas superficies permanecen unidas durante
toda la simulacién, el mismo tipo de consideracion se hizo para las superficies del musculo
ylagrasay entre lagrasay la piel, se debe anotar que esta condicion se aleja de la realidad
pero disminuye el costo computacional y es utilizada cominmente por otros investigadores
[140], [142], [151], [152] como una simplificacién valida. La otra condicién de contacto
existente ocurre entre la superficie interna del socket y la parte exterior de la piel, en este
caso se establece un contacto que no permita la penetracion y que permita variar el
coeficiente de friccion, con el fin de observar su incidencia en la distribuciéon de los

esfuerzos sobre el mufiidn.

Para completar la descripcion del modelo se definio un CF entre el socket y la piel que
estuviera presente en todas las fases de la simulacion, se tomaron valores entre 0.1y 1.0
los cuales estan dentro de los rangos obtenidos en varias investigaciones [62], [148], [153],

en las cuales midieron experimentalmente el valor de CF en pacientes amputados
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transtibiales y el valor del CF de la piel con diferentes materiales. En el anexo A también
se encuentra un resumen de los CF obtenidos para la piel en contacto con diferentes

polimeros.

a. Posturadel socket
En esta etapa se considera el desplazamiento del socket desde un punto en el que no
tenga contacto con el mufién hasta su posicion final conteniendo la totalidad del conjunto
de tejido blando y hueso, el vector desplazamiento es calculado teniendo en cuenta las
referencias anatomicas de cada individuo, en la Figura 6-10 se ilustra el proceso de postura

del socket.
0seg 3 seq 5 seg 7 seg 10 seg

Figura 6-10. Postura del socket

Durante esta fase de desplazamiento, los tejidos blandos deben deformarse
considerablemente para lograr ser contenidos por el socket que tiene una geometria
especifica y lograr asi el ajuste necesario para la comodidad del paciente al caminar, sin
este ajuste, la prétesis tiende a tener un movimiento de “pistoneo” que aumenta las
laceraciones en la piel debido al rozamiento con el polipropileno del socket ademas de la
incomodidad e inseguridad de una protesis floja.

Como es expuesto por Ramirez [15], el simular la postura del socket de esta manera acerca
mas el modelo a la realidad y se obtienen esfuerzos tangenciales adicionales a los radiales

obtenidos en investigaciones anteriores.

b. Relajacion
La fase de relajacion se considera como una transicion entre el movimiento ocurrido en el

desplazamiento del socket hasta su posicion final y la aplicacion de la carga mas critica de
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la marcha humana. En esta fase, se da un tiempo de cinco segundos, para que los tejidos
blandos que vienen de una deformacién considerablemente grande se acomoden a la
geometria del socket y los cambios generados como ondas o pliegues en la piel
desaparezcan, los tejidos se relajen y la energia cinética se disipe.

En esta fase se consider6 una interaccion de contacto entre la piel y el PP sin movimiento

relativo entre ellas, es decir, se utilizé un contacto tipo tie.

c. Aplicacion de Carga

Para este estudio se tiene interés en analizar el estado de esfuerzos durante la condicion
de mayor fuerza reactiva durante la marcha, la cual ocurre en la fase de apoyo (Figura
6-11), para esto se emplea el modelo propuesto en [15] en el cual se emplea la cinematica
inversa y datos proporcionados por el laboratorio de la marcha de la Fundacion
Universitaria Maria Cano, este modelo esta parametrizado con respecto al peso, estatura
y la longitud del mufién de cada individuo, para el célculo de las fuerzas sobre el socket,
primero se calcularon las reacciones sobre la cadera, para realizar esto se emplearon las
fuerzas reactivas sobre el piso, los pesos de cada uno de los componentes de la protesis
y del mufidn y las aceleraciones angulares (Figura 6-12), los valores de las condiciones de
carga para cada uno de los pacientes se pueden observar en la Tabla 9.

Figura 6-11. Fase de apoyo durante la marcha
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Foz

Figura 6-12. Diagrama de cargas sobre la prétesis

En el diagrama de cargas sobre la protesis (Figura 6-12) y en la Tabla 9, los m; son las

masas de los diferentes elementos, los [; son las longitudes, los F,,; son las cargas del piso

sobre el pie de la prétesis, los Fy; y los M,; son las fuerzas y momentos de reaccion del

mufidn sobre el socket y las cargas R; y M; son las realizadas por el pilébn sobre su apoyo

en el socket.

Tabla 9. Condiciones de carga para cada paciente
Paciente Rz[N] Ry[N] Rx[N] Mx[N.m] My[N.m] Mz[N.m]

Individuo 1 567 207 5.1 100 2.87 1.22
Individuo 2 807 295 105 172 3.56 2.05
Individuo 3 961 352 122 167 3.87 2.18

Individuo 4 682 249 8.7 119 3.26 1.95
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= Mallado

Después de tener definida la geometria, las propiedades mecénicas y las condiciones de
borde, se debe realizar el mallado del dominio del problema, en este caso debido a la
complejidad del fémur se emplean elementos tetraédricos de cuatro nodos,
especificamente C3D4 y para los demas elementos se utilizan elementos hexaedrales de
ocho nodos C3D8. Los datos de numero de nodos y el tamafio y nimero elementos
empleados, el promedio en cada una de las simulaciones se pueden apreciar en la

siguiente tabla.

Tabla 10. Informacién del mallado para cada individuo

Tamaiio promedio  Numero de Numero de

Individuo Parte del elemento [mm]  Elementos Nodos
Hueso 3 35508 151642
Piel 4 5620 24006
Individuo 1 Grasa 2.5 24408 104238
Musculo 3 53764 229606
Socket 5 20320 86780
Hueso 3 23498 90468
Piel 5 4242 16312
Individuo 2 Grasa 3 17814 68584
Musculo 4 36092 138954
Socket 8 19438 74836
Hueso 3 40976 172040
Piel 5 6024 25280
Individuo 3 Grasa 35 30474 127990
Musculo 3 68660 288252
Socket 6 28066 117978
Hueso 3 29268 116352
Piel 5 4702 17060
Individuo 4 Grasa 3.5 21708 89322
Musculo 4.1 46574 190426
Socket 6 20988 80550

La diferencia entre los numeros de cada individuo se debe a cambios geométricos propios
de la morfologia del amputado y su prétesis, y al promedio del tamafio de los elementos
empleados en cada uno de sus componentes. Un ejemplo del resultado del mallado final

de los modelos se puede ver en la Figura 6-13.
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Figura 6-13. Ejemplo del mallado final

6.3 Seleccion de Parametros Topograficos de Sockets
Elaborados en Polipropileno

Para seleccionar los parametros con los cuales se realizaria el analisis de sensibilidad, se
realizé6 un analisis de correlacion para determinar cuales eran independientes; los
pardmetros analizados fueron: Ra, Rqg, Rv, Rp, Rt y HSC, estos fueron obtenidos
empleando un rugosimetro MITUTOYO SURFTEST SV-3000. Las mediciones se
realizaron en 12 zonas diferentes de los sockets y se hicieron para seis sockets fabricados
en distintas empresas a nivel nacional (seis en total), los sockets elaborados fueron para
el mismo positivo, y las probetas fueron tomadas en las mismas zona para cada uno de
sockets, la seleccion de estas zonas se realiz6 teniendo en cuenta los resultados obtenidos
en la distribuciones de esfuerzos en las simulaciones numéricas. A las mediciones hechas

se les realiz6 un andlisis descriptivo y de correlaciones de los perfiles utilizando el software
R versién 3.3.0.
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6.4 Modelos Numéricos de la Interaccion Piel-

Polipropileno

Al establecer que la textura juega un papel importante en la cuantificacién del CF y que
éste a su vez incide en la magnitud de los esfuerzos en la piel, se realizaron modelos
numéricos de la interaccion piel-PP para establecer si existe alguna relaciéon o si hay
sensibilidad del CF con los parametros superficiales Ra y HSC, y la geometria de la
superficie, para lograr este objetivo se realizaron simulaciones computacionales a escala
micrométrica empleando el método de elementos finitos, teniendo en cuenta la magnitud
de los desplazamientos y deformaciones obtenidos en las simulaciones del mufion y del
socket (Numeral 6.2.1), se empled un analisis de tipo explicito dinamico debido a los
desplazamientos y deformaciones de los tejidos blandos, adicionalmente se realizaron
simulaciones a escala nanométrica que permitieran evidenciar la influencia de la rugosidad
a esta escala en el calculo del CF y comparar los resultados de otras investigaciones, para
este caso se empled una superficie del PP con forma sinusoidal.

Para el calculo de CF se empled la ley de Amontons (ecuacion (4-7)) y con base en los
resultados de Masen [114] y Gerhardt [127] se asumio friccién seca y s6lo se consider6 la
componente por deformacion, adicionalmente como se vera méas adelante (Numeral 7.4.3)
se realiz6 un estudio empleando la ley de potencias para evidenciar que esta suposicion
es valida para el caso de la piel en contacto con el PP, esta validacion se realizé con base

en los resultados presentados por Heide et al. [110].

A continuacion se describen los modelos realizados en las diferentes escalas.

6.4.1 Modelos a Escala Micrométrica

Estos modelos se relazaron para obtener resultados del CF y realizar un andlisis de
sensibilidad de estos resultados al variar los pardmetros de rugosidad seleccionados (Ra
y HSC), para la seleccion de estos pardmetros se tomaron como base los datos obtenidos
de las mediciones realizadas sobre sockets elaborados nacionalmente, los valores

seleccionados para realizar las simulaciones se pueden observar en la Tabla 11.

Tabla 11. Variacién de los parametros Ra y HSC para el anédlisis de sensibilidad
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En estos modelos se propone realizar un desplazamiento horizontal de una probeta de PP
sobre la piel para calcular el CF. Adicionalmente a los parametros tribolégicos analizados,
se seleccionaron cuatro geometrias diferentes, para observar si hay sensibilidad de este
factor en la cuantificacion del CF, para la seleccidon de estas geometrias se consideraron
los criterios de simplicidad y facilidad de fabricacion o implementacién futura en los sockets

y semejanza con las geometrias encontradas en los perfiles de los sockets fabricados

nacionalmente (Figura 6-14).
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Figura 6-14. Ejemplos de geometrias de los perfiles encontrados en sockets fabricados
nacionalmente y su semejanza con a) perfil triangular, b) perfil rectangular y/o trapezoidal y
¢) perfil sinusoidal

Los perfiles seleccionados corresponden a las geometrias rectangular, sinusoidal,
triangula y trapezoidal, y se pueden observar en la Figura 6-15.
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Figura 6-15. Perfiles modelados para el PP a) Rectangular, b) Sinusoidal, ¢) Triangular y d)
Trapezoidal

A continuacion se exponen todos los aspectos tenidos en cuenta para la realizacién de los

modelos de elementos finitos.

= Propiedades de los Materiales

Para modelar el comportamiento de la piel y el PP se utilizaron los mismos modelos
empleados en la simulacion de la interaccion socket-mufién (Numeral 6.2.1), empleando
la funcién generalizada de energia de deformaciéon de Mooney Rivlin para la piel y sus
constantes se pueden observar en la Tabla 7, para el PP sus propiedades se pueden ver

en la Tabla 8.

= Condiciones de Borde

Para estos modelos se establecieron como condiciones de borde para la piel, el no
desplazamiento en alguna direccion de su limite superior y se restringio el desplazamiento
vertical en los extremos izquierdo y derecho, se tuvo en cuenta el dejar una distancia
prudencial para evitar que estas condiciones no ejercieran ningun efecto sobre el célculo
de las diferentes variables de interés calculadas por este método. Con el fin de garantizar
el contacto inicial entre la piel y el PP, a este ultimo se le realizd6 un pequefio
desplazamiento en direccion de la piel (vertical), posteriormente se aplic6 una carga
correspondiente al valor promedio de la presion encontrada en las simulaciones de socket

con el mufion (Numeral 6.2.1) y por ultimo se impuso un desplazamiento horizontal de 7.5
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mm para generar cargas Yy esfuerzos tangenciales, que permitan cuantificar el CF
empleando la ley de Amontons, como es propuesto en la investigacion de Xing et al [154].

Mallado

Para cada una de las geometrias estudiadas la piel se model6 igual, utilizando una
combinacién de elementos triangulares lineales S3R y elementos cuadrilateros lineales
S4R, el nUmero total de nodos y elementos para modelar esta parte fue de 8756 y 15712
respectivamente; al variar los parametros Ra y HSC de cada una de las probetas de PP,
las caracteristicas del mallado también varian, esto para lograr obtener una convergencia
en las simulaciones y evitar problemas relacionados con las deformaciones y rotaciones,
excesivas de los modelos, el tipo de elementos empleados para estas partes fueron los
mismos que para realizar el mallado de la piel, los datos detallados de las mallas pueden
observarse en el Anexo B, y en la Figura 6-16 se observa un ejemplo del mallado elaborado
para el conjunto, este ejemplo muestra un nimero disminuido de nodos para permitir

apreciar mas claramente su geometria y distribucion.

L.

Figura 6-16. Ejemplo de mallado, probeta de PP parte inferior y piel en la parte superior

6.4.2 Modelos a Escala Nanométrica

Estos modelos como se explicé anteriormente se realizaron para observar el
comportamiento del CF a esta escala y comparar los resultados obtenidos con los de otra
investigaciones. Para estos modelos las mediciones fueron hechas en las mismas zonas

gue se realizaron para obtener los factores de rugosidad de los modelos a escala
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micrométrica. Para obtener los pardmetros triboldgicos de la superficie del socket a esta

escala, se realizd una adquisiciébn de datos empleando un AFM easyScan 2, con las

caracteristicas que se presentan en la Tabla 12, un ejemplo de cdmo son las superficies

obtenidas con el software Matlab 2013 se puede observar en la Figura 6-17 y el cédigo

empleado se puede ver en el anexo C.

Tabla 12. Caracteristicas AFM

The easyScan 2 Controller electronics

Controller size / weight:
Power supply:
Computer interface:
Integrated USB hub:
Scan generator:

Scan drive signals:
Scan speed:
Measurement channels:

Scan area and data points:

Scan image rotation:
Sample tilt compensation:
Spectroscopy modes:
Spectroscopy data points:
Spectroscopy averaging:

470x120x80 mm /2.4 kg.

90-240 V AC, 50/60 Hz, 100 W.

USB 2.0 (Appr. Controller serial number 23-06-030 and higher).
2 Ports (100 mA max).

16 bit D/A converter for all axes.

+10V, no High voltage.

Up to 60 ms/line at 128 data points/line

16 bit A/D converters, up to five signals depending on mode.
Individual width/height, up to 2048x2048

0-360°

Hardware X/Y slope compensation

Single point measurement or multiple measurements along a vector
Up to 2048

Up to 1024 times

Figura 6-17. Superficie sinusoidal obtenida mediante MatLab

Para estos modelos se emplearon las mismas propiedades mecanicas y las mismas

condiciones de borde utilizadas en los modelos a escala micrométrica.
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= Mallado

En este caso para la piel se emplearon elementos tetraédricos C3D10M para modelar la
Zona en contacto y elementos hexaédricos para las zonas mas profundas, las probetas de
PP se modelaron con elementos tetraédricos C3D10M, en la Tabla 13 se puede observar
la informacién de las mallas obtenidas para cada uno de los elementos del modelo, para
el caso del PP se muestran los valores minimos y maximo de nodos y elementos debido a

la variacion de su geometria.

Tabla 13. Informacién del mallado de modelos a escala nanométrica

Parte Tipo de Tamaiio promedio Numero de Numero de
elemento del elemento [mm] Elementos Nodos
Picl Hexaédricos 0.0010 33567 54945
Tetraédricos 0.0020 230328 280554
PP Tetraédricos 0.0015 58837-283924 86243-301397

6.4.3 Validacion experimental

La mejor forma para validar los resultados es comparar los CF predichos por el modelo de
elementos finitos (Numeral 6.4.1) con mediciones realizadas experimentalmente, para este
caso se fabricaron probetas de PP cuadradas de 15 mm x 15 mm, sobre ellas se elaboraron
perfiles sinusoidales con las caracteristicas que se ven en la Tabla 14, en total se
fabricaron 5 probetas con cada una de estas caracteristicas, y para cada una de éstas se
realizaron dos mediciones del CF con el mismo voluntario, el cual dio su consentimiento
basado en el acuerdo de Helsinki, todas las mediciones se realizaron el mismo dia y con

las mismas condiciones de temperatura y humedad relativa.

Tabla 14. Caracteristicas Triboldgicas de las probetas empleadas pararealizar la validacién
experimental

Probeta Ra[um] HSC

Probeta 1 10 10
Probeta 2 50 10

Estas superficies fueron elaboradas en un centro de micromecanizado Kern Evo (Figura

6-18), el cual pertenece a la Universidad del Norte, en la ciudad de Barranquilla y tiene las
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caracteristicas enumeradas en la Tabla 15, las herramientas y las condiciones de
mecanizado empleadas se pueden ver en la Tabla 16.

Figura 6-18. Centro de micromecanizado Kern Evo empleado para elaborar probetas de PP
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Tabla 15. Caracteristicas del centro de micromecanizado empleado para elaborar las
probetas de PP

Centro de micromecanizado Kern Evo

Recorrido XIY/Z 300/280/250 mm
Méaximo peso de pieza (3 ejes) 50 kg

tamafio maximo de pieza 70 mmx 70 mm x 100 mm
Velocidad méxima de y potencia del husillo 50000 RPM; 3,4 kW

Velocidad de avance 0,01 mm/min - 16 000 mm/min
Aceleracion 8 m/s?

Resolucién 0.1 um

Calidad de superficie Ra<0,1 um

Precision en pieza de trabajo (3 ejes) +£2.0um

Cambiador automatico de herramienta 32 posiciones

Medicién automatica de pieza palpador INFRARED PROBE
Medicidn automatica de longitud y radio de sistema laser BLUM y controlador
herramienta HEIDENHAIN

Tabla 16. Herramientas y condiciones de operacién utilizadas en la elaboracion de probetas
micromecanizadas

Descripcion Diametro [mm] Velocidad de husillo [rom] Avance [mm/min]
Fresa plana carburo 2 filos 1.0 10 000 200
Fresa punta bola carburo 2 filos 0.5 20 000 120
Fresa punta bola carburo 2 filos 0.1 45000 80

Se realizaron cinco repeticiones por cada probeta, utilizando las mismas condiciones del
estudio de la textura superficial (Numeral 6.1), igualmente el CF dinamico se determiné
como la relacién entre las fuerzas tangenciales y las normales, presentada durante el

desplazamiento.

Adicionalmente se realizé una estimacion de la componente dominante en el calculo del
CF de la piel con el PP, es decir, se estableci6 entre el aporte de las fuerzas adhesivas o
de las fuerzas de deformacioén, cual era mas significativo en la friccion, para esto se empled
la ley de potencias (ecuacion ( 6-1)), donde k es el coeficiente de friccion, f,, es la fuerza

normal y j es el indice de carga, y se tomé en consideracion la afirmacion hecha por Heide

et al. [110], en la cual para valores de j cercanos a _1/3 se asume que la adhesién es

dominante y para valores de j cercanos a 1/3 la componente dominante es la deformacion.
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F,=kf,’ (6-1)
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7. Resultados y Discusion

En este capitulo se sigue la misma estructura planteada en la metodologia y se presenta
como la textura superficial del PP influencia el CF con la piel, posteriormente se muestran
los resultados numéricos de los esfuerzos al variar el CF entre el mufién y el socket, para
cuatro pacientes con amputacion transfemoral; para establecer los pardmetros tribolégicos
gue se estudiaron, se presenta un analisis estadistico de la independencia de estos
pardmetros y por ultimo se realiza una estadistica descriptiva y un analisis de sensibilidad
a estos mismos parametros a varias geometrias seleccionadas para el perfil de la

superficie del PP.

7.1 Influencia de la Textura Superficial del Polipropileno

sobre el Coeficiente de Friccion con la Piel

Con estos resultados se pretendia establecer que la textura juega un papel importante en
la magnitud del CF de la piel con el PP, los resultados de las mediciones se pueden
observar en la Tabla 17. A estos valores se les realiz6 un analisis de significancia, para
gue un valor sea significativo, el valor de (p) debe estar por debajo de 0.05 (ver Tabla 18),
en la misma tabla es posible identificar que el modelo explica un 90.56% de los datos (R?).

Tabla 17. Valores del CF medidos para la variacion de los factores vellosidad, sudoracién y

textura
s . Factores
Medicion CF  Replica CF Vellosidad Sudoracion Textura

1 0.361 9 0.240 Bajo Alto Bajo
2 0.522 10 0.545 Bajo Bajo Bajo
3 0.349 11 0.345 Alto Bajo Bajo
4 0.229 12 0.232 Alto Alto Alto
5 0.188 13 0.186 Alto Alto Bajo
6 0.266 14 0.396 Bajo Bajo Alto
7 0.242 15 0.270 Alto Bajo Alto
8 0.261 16 0.250 Bajo Alto Alto
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Tabla 18. Significancia de los Factores

Factor Significancia (p)
Constante 0.000
Vellosidad 0.002
Sudoracion 0.001
Textura 0.012
Vellosidad*Sudoracién 0.212
Vellosidad*Textura 0.058
Sudoracion*Textura 0.012
Vellosidad*Sudoracion*Textura 0.804

R2=90.56%

De acuerdo con los valores reportados en la Tabla 18, la vellosidad, la sudoracion y la
textura, por separado, son factores que afectan el CF entre la piel y el PP, adicionalmente
la combinacidén sudoracién-textura presenta significancia, estos resultados concuerdan con
los presentados por Ramirez et al. [3], teniendo en cuenta estos resultados se considera
adecuado estudiar el efecto de la textura y mas particularmente de las caracteristicas

superficiales del PP en la distribucion de los esfuerzos en la interfaz socket-mufidn.

Las combinaciones de vellosidad y sudoracion y de vellosidad textura también presentan
significancia dentro de la medicion del CF, pero por los alcances planteados en esta
investigacion se proponen como temas adicionales que podran ser desarrollados en

trabajos futuros.

7.2 Influencia del Coeficiente de Friccion entre el
Polipropileno y la Piel en la Distribucién de Esfuerzos

sobre el Muién

Al establecer que la textura superficial del PP afecta las mediciones del CF con la piel, se
elaboran modelos numéricos multicapa para los tejidos blandos, es decir, modelando
separadamente la piel, el tejido graso y el tejido muscular, con el fin de establecer la
influencia del CF sobre la distribucién de esfuerzos en la piel, adicionalmente se obtienen
resultados para el tejido muscular y el graso. Los resultados del individuo 1 para las
presiones, cortante en direccion 1 en este caso la direccion horizontal (shearl), cortante

en direccion 2 el cual es vertical (shear2) y esfuerzo de von Mises se pueden ver en la
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Tabla 19, estos mismos resultados para los demas individuos (2, 3y 4) se pueden observar
en el anexo D, un detalle para el caso del CF igual a 0.5 se muestra en la Figura 7-1, en
donde se pueden apreciar mas claramente cada uno de los esfuerzos; en estos resultados
se observé que bajo las consideraciones hechas, las distribuciones de esfuerzos se
concentran en una franja de aproximadamente 10 cm, ubicada debajo del apoyo isquiatico
a una distancia promedio de 4 cm. Se aclara que los esfuerzos cortantes en direccion 1y

2 son paralelos a las mediciones de los parametros topograficos medidos en los sockets,

lo cual se expondrd mas adelante en la seccion 7.3.

CPRESS S, Mises
+2.428e+04 (Avg: 75%)
+2.226e+04 +8.045e+04
+2.024e+04 +7.407e+04
+1.821e+04 +6.769e+04
+1.619e+04 +6.131e+04
+1.416e+04 +5.493e+04
+1.214e+04 +4.855e+04
+1.012e+04 +4.217e+04
+8.094e+03 +3.579e+04
+6.070e+03 +2.941e+04
+4.0476403 {1 ebseios
+2. e+ '

4 > +1.026e+04
3.154e-01 +3.8816403
a)
P
-

CSHEARL CSHEAR2
+3.094e+03 ’ 'VW +8.428e+03
+3.024e+03 ) +6.753e+03
+2.053e+03 +5.077e+03
+1.083e+03 +3.401e+03
+1.134e+02 :

+1.725e+03
-8.566e+02 +4.911e+01
-1.827e403 -1.627e+03
-2.797e+03 -3.303e+03
-3.767e+03 -4.978e+03
-4.737e+03 -6.654e+03
-5.707e+403 -8l330 +03
-6.677e+03 S 3010404
-7.647e+03 i 68er04

c) d)

Figura 7-1. Detalle de la distribucion de esfuerzos y presién sobre el mufién del individuo |
para un CF de 0.5

En las gréaficas de la Tabla 19 se aprecia que las deformaciones de los tejidos blandos
corresponden con las del mufién de los individuos estudiados, lo cual se puede interpretar
como que la seleccién de materiales hiperelasticos y un modelo de multiples capas (piel,
grasa y musculo) es adecuada para simular el proceso de postura del socket y su fase de

apoyo durante la marcha; el considerar la piel y el tejido adiposo por separado le permite
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al mufidn una mejor acomodacién al socket y se evidencia que la capa de grasa es la que
mayor deformacion presenta y como es propuesto por Gefen et al. [155] se comporta de
forma similar a un fluido, lo que se puede apreciar en la Figura 7-2, que este tejido se
comporte de esta forma es beneficioso para el tejido muscular debido a que asi se
disminuyen las deformaciones que éste debe sufrir y por consiguiente se logra disminuir la
magnitud de los esfuerzos sobre este tejido. Se aprecia que el valor maximo del porcentaje
de deformacion llega casi a 300 % y se ve como es este tejido el que se acomoda a la

geometria del socket.

c) d)
Figura 7-2. Deformacion del tejido adiposo, a) al inicio de la simulacion 0 segundos, b) 5
segundos, c) alos 10 segundos y d) un contorno de la deformacion total
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Tabla 19. Resultados de la distribuciones de presiones, esfuerzos cortantes y de von Mises para el individuo 1, variando el CF entre la

piel y el socket

CPRESS CEHEARL CSHEAR2 3, Mises
+3. 31 0a+04 1@55?183 +2.245a+03 {Rvg: 75%)
+3.03det+04 150e +1.87/1ard3
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En la Figura 7-3 se muestra la variacion de la magnitud del promedio de los esfuerzos
cortantes sobre la piel para los diferentes individuos analizados en funcion del CF utilizado
en las simulaciones numéricas, el comportamiento de estos esfuerzos es coherente con
los reportadas en la literatura por Zhang et al.[156], [157], Mak y Zhang [158], Ramirez [15]
y Li et al. [159], existen diferencias en las magnitudes reportadas en las investigaciones
realizadas por Zhang, lo cual puede ser debido a que sus modelos son mucho més simples,
toman los tejidos blandos como una sola capa elastica y adicionalmente solucionan el
overclouser entre el mufién y el socket desplazando radialmente los nodos del mufién,
mientras que en los trabajos reportados por Ramirez y por Li et al se conservan el orden
de magnitud de los esfuerzos. De los datos reportados en esta investigacion ninguno
supera el valor para dafio en la piel de 0.2 MPa propuesto por Heide et al. en su estudio
del dafio en la piel cuando se somete a diferentes esfuerzos y temperaturas [110], estos
valores tampoco superan el umbral de 70kPa propuesto por Goldstein y Sanders [160] en
su estudio de dafio en la piel de cerdo, la cual argumentan que puede ser comparada con
la piel humana. En los valores obtenidos se evidencia una tendencia proporcional de los
esfuerzos cortantes con el CF, la variacidén en todos los casos superé el 400 % al pasar de
un CF de 0.1 aun CF de 1.0, este comportamiento es similar al reportado en otros estudios
para amputaciones de miembros inferiores [136], [156], en los cuales los esfuerzos

cortantes también aumentan con el incremento del CF entre la piel y el socket.
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Figura 7-3. Esfuerzo cortante promedio para todos los individuos en funcién del CF

En la Figura 7-4 se muestra la variacion de la magnitud las presiones sobre el mufién para
los diferentes individuos analizados en funcion del CF utilizado en las simulaciones
numeéricas, al igual que para el caso de los esfuerzos cortantes las presiones también se
encuentran en el rango de valores que otras investigaciones reportadas por Derler [64], en
las cuales los valores de presiones varian de 9 a 169 kPa, en la grafica se aprecia una
disminucion del valor de las presiones al aumentar el CF, pero no es un efecto tan marcado
como para el caso de los esfuerzos cortantes, ya que las variaciones maximas en este
caso alcanzaron un valor del 42% al pasar de un CF de 0.1 a un CF de 1.0, este
comportamiento también coincide con el reportado en la literatura por Zhang et al. [156];
también se logra apreciar que a partir de un valor para CF superior a 0.5 las variaciones
en las presiones promedio no son elevadas, con variaciones maximas de 100 Pa, y se

podria decir, que llegan a un valor en el cual se estabilizan.
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Figura 7-4. Presioén promedio sobre el mufién para todos los individuos en funcion del CF

Considerando la concentracibn de los esfuerzos y las posibilidades para una
implementacién practica en los sockets, es decir, pensando en la factibilidad de obtener
una variaciéon del CF a partir del proceso de fabricacibn o un proceso adicional, se
realizaron modelos ubicando una franja en la cual se vario el CF (Figura 7-5) desde 0.1
hasta 0.4, mientras que el resto del socket conservé un valor del CF de 0.5, esta variaciéon
se realiz6 con el fin de observar si esta modificacién influencia la magnitud de los esfuerzos
obtenidos, que al disminuir serian beneficiosos para minimizar la posible generacién de
dafio en los tejidos y por consiguiente mejorar la percepcion de confort del paciente durante

la utilizacién de su prétesis.
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Figura 7-5. Franja sobre la cual se realiz6 la variacion del CF



Tabla 20. Distribuciones de presiones, esfuerzos cortantes y de von Mises para el individuo 1, variando el CF entre la piel y el

socket, en la franja propuesta
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CF PRESION CORTANTE 1 CORTANTE 2 VON-MISES
CPRESS CEHEARY CEHEARY =, Mises
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+2.0592+04 +2.7732+03 +8.883e+03 +5.02d=2+04
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I38590+04 1314745403 [ Ty +7.9148+04
24442404 36332403 +5.5%1a+03 737 04
=2.200=+04 +1.752a+03 — +4.0992+03 . Bdda s
+1.855a+104 +8.51 52402 — +2.877a+03 FE.O1L0e 08
+1.711e+04 +1,1062+02 +1.655a+03 +5. 3700 +02
0 2 +1. 46554—-'.]4 -7.304e+02 +4.333a+02 +d, 7 0a+0d
. + -1.571e+03 -7.886e+02 b 105 04
-2.412e+03 -2.011e+0% +3.470c+048
_? .‘5e+.;]3 -3.253=e4+03 -3.E32e+03 +7.6302+04
~4.283e+03 -4.,094e4+03 -4.454e+02 b2 201e108
=2.43%+03 -4.835e+03 -5.676e4+03 +1.565a4+04
-6.125e+00 W -5776e+03 | 6.888e+03 +2,312a+03
+2 254e 103
CFRESS CSHEARL CEHEARZ S, Mises
+2.285a+04 +3.236e+03 +7.7332+03 (Awg: 75%)
+2.104a+04 +2.517e+03 +6.451e+03 +7.053a+0d
+1.913a+04 +1,788e+03 +5.168a+03 +7.31be 04
+1.7222404 +1.0792+03 +3.806e+03 S Eadet i
+1.530=404 +3.605e+02 +2.60ded 03 +.° 9443.,.[;.4
+1,339+04 -3.584a402 +1,322e+03 +3'4D33+04
03 +1.1482+04 1.0772403 +3.937a+01 T e d
. +8.564e+03 -1.7962403 -1.243e+03 4 1350+0d
+7.5515+03 2.5155+03 -2.525a+0% e T
YE 7382403 32382403 -3 B07a+03 BEA
+3.826a+03 -3.953a+03 5.0902+03 IR
+1.813a+03 -4.571a+03 6. 3722403 1 EGhetnd
W joa0eion -5.3902+03 -7.6542+03 M e
+3 175e+03
CERESS CEHEART CSHEARZ 5, Mizes
+3.239a+04 +4.6772+03 +8.591e+03 [Awg: T5%)
+2.969a+04 +3. 78524032 +6.830a+03 +8.03%e+04
+2.700a+04 +2.893=+03 +4.881e+03 +7.396a+04
+2.430a+04 +2.001a+03 +i.826e+03 +B.753e+0d
+2.160a+04 +1.108=+03 +? J0%e+ 02 +6.110e+04
+1.890e+04 +2.1687=+02 -284a+03 +5.46 fat+0q
0 4 +1.620a+04 -6.752e+02 —3 338e+03 +4.22de4+04
. 11350404 -1.56 70403 5.3942403 +4.181a+04
1080402 -Z.459e+D03 -7.4&5e+03 +3.5 30+ 0d
+5.0992+03 -3.351e+03 5.504=+03 +2.895e+04
+5.3992+03 -4, 243403 1562+04 +2.252e+04
+2.7002+03 -5.135e+03 L3gle+04 +1 E0%e+0d
+0,0002+00 | W -5027e+03 —--Jﬁ?em" +8.650e+03
+3 2292403
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Los resultados para los modelos con franja con modificacion del CF presentan una
tendencia similar a los modelos que carecen de ella, con esfuerzos cortantes y presiones
concentrados en una franja ubicada debajo del apoyo isquiatico, sin embargo se observan
variaciones en las magnitudes de los promedios de los esfuerzos cortantes y las presiones

sobre el mufion (Figura 7-6 y Figura 7-7).
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Figura 7-6. Variacién del cortante promedio sobre el mufién al variar el CF en la franja
propuesta
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Figura 7-7. Variacién de la presién promedio sobre el mufidn al variar el CF en la franja
propuesta

En la Tabla 21 se puede ver la variacion porcentual de los esfuerzos promedio sobre el
mufién al variar el CF en la franja, se ve que en algunos casos la reduccion de los esfuerzos
cortantes logra valores mayores al 35 %, lo cual puede considerarse una disminucién
significativa, que se puede traducir en el paciente en una mejora en su interaccién con la
prétesis, ya que esta disminucién ayuda a aumentar el tiempo promedio de utilizacién diaria
se ésta, para el individuo 4 la variacion solo alcanzé el 5.4%, y aunque se puede considerar
leve, también contribuye a mejorar el confort del paciente; por otro lado la presion promedio
varia en valores desde 9.9 hasta un 16 %, y también se esperaria que esto ayude a mejorar
la interaccion del paciente con la protesis. El comportamiento mostrado en esta tabla es

presentado en el trabajo realizado por Restrepo et al. [41].
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Tabla 21. Porcentaje de la variacién de los esfuerzos sobre el mufién

Individuo Cortante promedio [%] Presion promedio [%)]

Individuo 1 32.0 115
Individuo 2 343 16.2
Individuo 3 35.6 9.9
Individuo 4 54 10.2

7.2.1 Andlisis del Estado de Esfuerzos sobre la Piel y el Musculo

Mediante los modelos numéricos desarrollados para cada uno de los cuatro individuos es
posible presentar respuestas asociadas al estado de esfuerzos para cada una de las capas
de los tejidos blandos, del hueso y del socket. Y aunque el interés de esta investigacion es
establecer la relacion entre el CF y los esfuerzos sobre el mufion, se presentan resultados
de los estados de esfuerzos sobre la piel y el musculo para compararlos con los de otras

investigaciones y dar validez a los resultados obtenidos.

En la Tabla 22 se muestran los esfuerzos cortantes y presiones obtenidas sobre la piel
para el individuo 1, para los demas voluntarios los resultados se pueden observar en el
Anexo D, tomando como referencia los trabajos presentados por autores que trabajaron
con modelos hiperelasticos [15], [142], [148], [151], reportan valores que varian de 10 a
56.6 kPa, aunque varios de estos trabajos son para amputados transtibiales, es posible
afirmar que los resultados de este estudio, estdn en un orden de magnitud similar al
reportado en la literatura. En la Tabla 23 se reportan los datos obtenidos para los esfuerzos
de von Mises y los esfuerzos compresivos maximos que se presentan en el tejido muscular,
la magnitud de estos resultados es comparable con los reportados por la investigacion de
Ramirez [15] y Sopher et al. [23], este ultimo realiza estudios sobre tejido muscular del
gluteo y también establece umbrales de dafio para los esfuerzos compresivos de 2 kPa,
basandose en investigaciones realizadas en ratones y sobre tejidos ingenieriles; se
destaca que los resultados reportados en esta investigacién no superan dichos valores del

umbral de dafio.
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Tabla 22. Esfuerzos cortantes (shear 1y shear 2), esfuerzo cortante promedio (shear 1+shear 2) y presiones (cpress) sobre la piel, para
el individuo 1

CF SHEAR1 [Pa] SHEAR2 [Pa] SHEAR 1 + SHEAR 2 [Pa] CPRESS [Pa]

Promedio | MAX MIN DE |Promedio| MAX MIN DE Promedio| MAX |[MIN DE Promedio | MAX MIN DE
0.1 -15.111078.4 | -2034.4|129.2 AT 22447 -2235.7| 2314 99.2| 3029.4|0.0|246.8 | 1096.8|33098.4| 0.0|2759.1
0.2 -31.712091.3| -2203.6|203.8 -35.9| 4408.9| -4957.8| 446| 173.5| 4978|0.0|461.1 987 | 29050 0.0|2569.8
0.3 -64.22924.5| -3109.1|301.7 -28.6| 5243.8| -5481.6| 625.2| 226.6| 5939.1|0.0|659.9 865.4|23772.3| 0.0|2450.6
04 -82.9|3304.3| -4414.2|381.9 -42.2| 7646.3 |-11043.7| 819.6| 290.5|11754.2|0.0|861.3 856.1(29991.2| 0.0 |2465.4
0.5 -99.5|3993.6 | -7646.8|497.1 -76.3| 8428.4(-11681.8| 987.8| 348.2|12042.1|0.0|1057 835.9(24282.6 |-0.3 | 2487.3
0.6 -85.7|8704.3| -7939.5|543.5| -100.7|10182.2|-14291.6|1190.9| 380.5|16348.9|0.0|1259.5| 808.2|31400.2| 0.0 | 2581
0.7 -91.7|3081.8 | -6934.7|506.7 -73.6| 15989 |-16808.6|1326.9| 419.1(18182.9/0.0|1362.2| 795.9|27369.6| 0.0|2484.6
08| -119.6|3706.8| -6917.4|621.1 -57126519.1| -12081|1509.7| 483.3| 27007 0.0| 1565 803.942985.9| 0.0|2532.2
0.9 -108 |5094.1| -15172|768.5 -47.841642.4 | -17967.4|1736.5| 511.8|44320.2|0.0|1832.5 775/60616.8 | 0.0 | 2630.1
1.0 -102.2|6303.6|-11182.8|836.9 -58.5(43803.7 | -18865.5|1816.7| 543.8|45010.9|0.0|1928.4| 751.6|52794.3| 0.0 |2496.3

DE: Desviacion Estandar
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Tabla 23. Deformacion del tejido adiposo y muscular y esfuerzo minimo a compresién para el misculo para el individuo 1

CF Deformacion tejido adiposo Deformacién musculo Minimo compresivo musculo
LE, Max._ Principal i LE, Max. Principal =, Min. Principal
A 5% ) (A 75%) [Avar A550)
+1.817e+00 +1.181e400 f.B34e 01
11.753c1 00 +1.056e+00 -4 AdEp~03
+1.589e+00 +8.262e-01 8525803
+14752+00 +8.031e-01 -1.2208~04
+1.767=+00 +6.770e-01 — -1758e-04
0 1 +1.068e+00 +5.508e-01 21960 104
. +3.3366-01 +3.248a-0H | -Z534e-04
+7 Gobe-01 +2.987e-01 3.077e~04
16057 01 +1./46e-01 — -3.510e-04
+4.417a-01 +3 fihZe-0F — -3038e-04
+2.778e-01 7.0580-02 3386604
+1.138a-01 -3 0h7e-01 . -4.524p-04
-5.012e-02 -3.318e-01 -5.262e~-04
LE, Max. Frincipal LE, Max. Principal 5, Min. Frincipal
(g 7YY [Avg: 75%) [Awg: T5%:)
+L.520e+00 +8.626e-01 -7.086ea+01
+1.757e+00 ' 176388 01 I -B.549e+03
1 1.584¢ 100 +6.6508-01 1.703¢ 104
+1 43 1e+00 L 5 éBie-01 -3 550a+04
+1 268a+00 +3 674601 — -3.388e+04
0 2 +1.1062+00 . +3.6BBe-Di ¥ -4 246e+04
. +9.4351e-01 +2. 69Re-01 -5.094a+04
+7.803e-01 T 11 710e-01 -5.84 7a+04
+6.175e-U1 +7.226e-02 — -5./B8%e+04
14.547¢ 0 g0 7.637¢ 1 04
e T 3
A las - - -9.333e+
-3.3690-02 35 e

IF, Max. Principal LE, Max, Principal S, Min. Principal
(Ao 7S5%) (A 75%) [Awg: 7550
+L.88%e+00] +1.070e+00 -1.36%e+02
14 2he 00 +8.550e-01 -2.271e+04
+1.563e+00 +8.358e-01 -4.527e+04
+1.403e+00 +7.2458-01 -6.784e+04
+1£-%‘éie+go — +5.083e-01 — -9.041e+04
0.3 +L08de 0 4 940 -01 11306105
. Fa.236e 0L b +3788e-01 I -1356e+05
e G3Be-OL 126350 01 == -1.581e+05
felame 0L +1.153e-01 -1.E07e+05
F3AE6E-0 +3.303e-02 — -2.033e+05
| B EEerae
) N -1, - =4 e+
3.5948e-02 -3127a-01 -2.710a+05
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e

LE, Max. Frincipal LE, Max, Principal 5, Min. Principal

(Avg: THY) [Avg: 75%) (Awa: 75%0
+1.50024-00 +1.110e+00 -1.52Be+02
+1.7402+00 [ +978718-01 38770104
+1.580=400 +8./26e-01 -5.720e4+04
+1.420=2+00 +7.540e-01 -R.5BGe+04
+1. 7602400 — +5.355e-01 -1, 144e+05

O 4 +1.100=+000 b5 1b9e 01 -1.430e+05
. +9,30%-01 +3.984e-01 1.716e 05
+/./09e-01 [ T -2001e+05
+6,200e-01 +1.6128-01 -2. 287405
+4.601e-01 +4_269e-02 -2.573e+05
+3.00Le-01 -7 . RBGa-02 -2.858=+05
+1.402¢-01 C1bade-01 -3.144e+405
197702 “3'13De.01 3.4302105

LE, Max. Frincipal ’ LE, Mazx. Principal 5, Min. Principal

(hwgr 75%0) [Pwg: 765 (Awy: 73%uy

I + \ +1.166e+00 -1.526e+02

11engeil +10422+00 -2.u52e+03

1 B0ED 00 +9.17Be-01 -5.765e+09

+1 443a+00 +7.936e-01 -8.B3se+01

— +1:278e+00 : +5.a34c 0L sligleds

05 o +1.1i4e+00 '4-211E Bt T1356at0E
. +8.5026-01 14.giie oioe
Y7.8838-01 r2.970¢ D1 2.0ie 105

L I6h3aem +1.7ase-0l 3agmerDs
14 5850 01 Hifode 02 Sarhaios
+7.247a-01 -1.88%a-01 -3162e+05
:+31.331[§lie_bﬂzl -333ae-01 -3.449a+05

LE, Maxz. Principal LE, Max. Principal 5, Min, Principal

(Ao 75%:) [Aneg: F5%] [Awg: 75%)

B i %10
+4. B +2. o+ -
+1.932e4+00 +2.5R3e+00 %%;?‘3183
~1.736e+00 L 1557ae+00 R
+1.5102+00 — +1.985e+00 :6'53ae+g4

0.6 — +1.3452+00 +1.698e +00 ooalet0q
. +1.1498+ +1.40%e+00 '

| e §6ax0 104
BERT +li21e+00 -1.1606+05
1 5.625e 01 Tb:44bg i -1.3258+05
3 AE0e-01 +35628-01 -1.450e+05
+1.713e-01 _3.511e-07 -1.656e+05
-3.437e-07 -3 504e-01 -1.821e405

-1.586e+05%
==

LE, Max. Principal LE, Max. Principal 5, Min. Principal

[Aava: F5%) (Awg: 7% (Avg: 75%)
+2,0238+00 +1.953e+00 . -

[ +1.853e+00 +1.683a+00 3'2&?2’;_35
+1.683e+00 +1,413e+00 5 3126 05

— +1.513e+00 S pidernn :

N 3% -7.966e-05
+1.343e+00 +8.723e-01

0.7 — +1173e+00 M T -1.062e-05

T F s pRL Tageerns
8. (5 . T b

16.528¢ 01 i -1.858e-06

1410380 01 e et -2.124e-05

13.228e-01 SAdie -2.389% <06

+1.528e-01 110308 +00 -2.655a=06

-1.714e-02 1'380e+00 2.920¢+ 06

-3.186e-06
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LE, Max, Principal

LE, Max. Principal

5, Min. Principal

(A 79%0 CAvg: 75%) (awg: 5%
+1.9992+00 +1.356e +00 -2.473e+02
+1.83 78400 . +1.217e+00 -1.574 e+
+1.GaG4e+00 +1.079+00 -3123e+04
+1 497a+00  +040le-0L -4 67 2e+04
+1.329100 tE.015e 0L -6.221e+04
0.8 H1.162¢ 100 +6.629a-01 -7.770e-+04
. +g-ggie 81 +5.242e-01 -9.31%e+04
18287601 £ -3lshe-01 -1D87=+05
aiienl 2.4702-01 -1.242e+05
T E] +1.084a-01 -1.397e+D05
Bkl i

e -1.685e- - et
1.078¢ 02 -3.075e-01 -1.B61e+D5
LE, Max. Principal LE, Max. Principal S, Min. Brincipal

g 5N [Avg: 75%) [Avg: 734%0]
+2.023e+00 +1.361e+00 -2.A8%+02
+1.854e+00 +1.222e+00 -3470e+04
+1.684e+00 +1.083e+00 G915 04
S #151b%e+00 +3.4368-01 -1.036a+05
11.245¢100 +8 043e-01 — -1.380=+05
O 9 +1.176e+00 +6.6518-01 | B -1.725e+05
. +1.0072+00 Bty 2.070e4+05
+8,2738-01 13886801 -2.414a4+0%
6.6 /9e-0L Tt oL — -2.759e+05
+4,085e-01 +1081s-01 — -3.103e+05
+3.292¢-01 1106 03 -1.448a+05
+1.598u-01 1 704e-01 -31.7922+05
-0.5032-03 R -4.137e+05
LL, Max. Principal LE, Max. Principal 5, Min. Principal

[Avg: 75%0 [Awg: 75% Ihwg: 7500
=+2,05%+00 13560+ 00 -2 743a402
11 BBGe 0 +1.227e+00 -2.97 7e+04
+1.714a4+00 +1.087a—00 B2he 04
+1.542=a4+00 14820 01 -8.876e+04
— +1.36%+00 +8.0808-01 - -1.183e+05
l — +1.157+00 +6.60Fa-01 -1.477e+0%
| 4id24ein0 Rt L ilr72e+05
+5.5182-01 13512801 -2.D67e+05
+6.784e-01 +2 530e-01 — -2.362e+05
+53.070e-01 1596 01 -2.b57e+05
13.346¢ 01 _2 B -2.052e+05
+1.621a-01 1 En8e-01 3.247e405
-1.028e-02 S3RERE AL -2 54 2e+05
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7.3 Seleccion de Parametros Topograficos de Sockets

Elaborados en Polipropileno

Para seleccionar los parametros tribol6gicos de la superficie del socket con los cuales se
realizé el estudio, se analizaron los datos obtenidos de seis sockets elaborados por el
mismo numero de empresas a nivel nacional. Los datos obtenidos de los pardmetros de
rugosidad Ra, Rq, Rp, Rv, Rty HSC, los promedios de estos parametros para cada socket

y los promedios totales se pueden observar en la Tabla 24.

Tabla 24. Datos adquiridos de las doce zonas de seis sockets elaborados nacionalmente

Socket Ubicacion Ra[um] Rq[um] Rp[um] Rv[um] Rt[um] HSC
1 1 1.35 1906  10.241 85489 17925 4

1 2 1.227 1.626 8.048  84.257 16.963 6
1 3 1.23 1.536 3.145  88.989  9.432 10
1 4 1.766 2418 8843  79.761 22255 5
1 5 1.315 1.711 5.744 86.14  12.777 16
1 6 2.429 5288  43.547 74967 61.753 1
1 7 2.015 2.783 10.299  80.954 22518 4
1 8 1.944 2.656 14898 8216  25.911 1
1 9 2.801 3.832 7713 73958  26.928 13
1 10 1.077 1.424 7.361 89.961 10573 5
1 11 2.528 3.347 7136 75843 24466 11
1 12 1.422 1.9 8.138  84.345 16.966 1
Promedio 1.76 2.53 11.26 82.24 2237 641
2 1 5.605 7.054 8369  63.518 38.024 16
2 2 2411 3.262 5512  73.658 25.027 4
2 3 0.554 0.714 3.357 91.46 5.07 5
2 4 0.963 1.226 6.244  89.775  9.642 3
2 5 1.809 2.391 10.067 84.853 18387 6
2 6 9.21 11.57 15.753  56.247  52.68 11
2 7 1.619 2.144 10.838  83.998  20.012
2 8 1.307 1.774 7313  84.053 16433 4
2 9 1.771 2.393 11.583  84.891 19.866 10
2 10 4.462 5.279 8.726  76.399 25.5 11
2 11 0.868 1.15 5.777 90.04 8.91 4
2 12 0.944 1.333 7549 90266 10455 4
Promedio 2.63 3.36 8.24 80.76 20.83 6.83

3 1 23236 27332 49415  26.023 116.564 9
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3 2 24774 30573 41707 3856 131.023 14
3 3 21915 26.897 39383  18.264 114292 12
3 4 22388 27404 32945 10578 115.541 17
3 5 22896 26442 34929 28361  99.74 14
3 6 20547 34256  48.231 5223 13618 17
3 7 16.394 20222  28.604 34291 87485 13
3 8 16.803  19.658  23.908 3741 79671 19
3 9 22978  26.856  37.193 1295 117416 14
3 10 29948 35118  43.799 0 136.972 20
3 11 16.918  21.819 28527 23914 97.786 7
3 12 18.163 23395 29319  18.824 103.668 12
Promedio 22.16 26.66 36.50 1831  111.36 14
4 1 6.661 8.58 9996 62178  40.99 16
4 2 2.75 3.918 8.887 74685 273714 2
4 3 0.935 1.181 7206 89128  11.25 1
4 4 0.924 1.227 5882  90.186  8.869 8
4 5 1.074 1.417 6.229 88.67  10.731 9
4 6 12.063 15488 21448 42712 71909 10
4 7 1.134 1.494 7823 87317 13,679 4
4 8 1.085 1.437 9.967  88.051 15.089 1
4 9 0.987 1.286 5739 89136  9.775 5
4 10 10142  13.078 18.724  39.289 72608 8
4 11 1.562 2.047 7.748 89312 11609 8
4 12 1.11 1.42 8.292 89.11 12355 2
Promedio 3.37 4.38 9.83 77.48 2552  6.17
5 1 11182  13.724  19.051 38337 73888 13
5 2 10459  12.397 17.55  57.311 53412 15
5 3 2.398 2.801 6.834 86199 13.809 8
5 4 1.135 1.458 4843  86.017 11.998 8
S 5 0.913 1.279 8934 87331 14776 1
5 6 10424  12.986 16.98 41478 68676 9
5 7 14674 17.994 2164 36229 78584 11
5 8 1.546 1.907 5607  86.561 12219 5
5 9 1.626 1.957 5872 87442 11603 16
5 10 4.903 6.694 10.54 57978 45735 10
5 11 1.097 1.486 3.561 85.068 11676 12
5 12 0.986 1.381 5674 8245  16.391 2
Promedio 5.11 6.34 10.59 69.37 3440 9.17
6 1 11.039  13.957 18532 41467 70238 11
6 2 5.088 6.649 8.677  66.925 34925 13
6 3 1.226 1.75 6.683  86.241 13615 5
6 4 1.554 2.006 5.847 86.13 12.89 8
6 5 2.044 2.582 8383  81.898 19.668 5
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6 6 1.041 1.248 3.595 88.47 8298 10
6 7 8.794 11.207  14.047  47.22 60 12
6 8 1.796 2.248 5767  86.905 12.035 10
6 9 1.949 3.014 12.969 73515 32628 1

6 10 4.462 5.279 11343 8758 16936 1

6 11 1.423 1.784 5639 88938 9874 11
6 12 1.613 2.061 6.948  88.078 12.044 5

Promedio 3.50 4.48 9.04 76.95 2526  7.67

Promedios totales 6.42 7.96 14.27 67.52 39.96 8.38

En la Figura 7-8 se observan los perfiles promedio por socket analizado, con bandas de

valores maximos y minimos.
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Para poder hacer un andlisis de correlaciones se realizé una transformacion de potencia
presentan en la Tabla 25. Los valores de la matriz de correlacion se observan en la Tabla

para normalizar la distribuci

Figura 7
Se evidencia una gran variabilidad en las mediciones para los parametros tribolégicos, lo

cual puede ser ocasionado por la metodologia artesanal para la elaboracién de estos y por
26, en esta tabla se observa que el parametro Ra esta relacionado fuertemente con Rq y

algunas diferencias en los procesos de fabricacion entre las diferentes empresas.
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Rt y que obviamente lo hace con los parametros Rv y Rp los cuales estan contenidos en
el valor de Rt, se observa que la relacion més débil de Ra es con HSC.

Tabla 25. Valores de la transformacién de potencia para cada parametro tribolégico
Variable Ra Rq Rp Rv Rt HSC

Trasformacion -06 -06 -04 - -04 06

Tabla 26. Matriz de correlaciones

Ra HSC Rp Rq Rt Rv
Ra 1 0472 0.6021 0.9969 0.9311 -0.9558

HSC 1 -0.0141 0.4536 0.3406 -0.4406
Rp 1 0.6504 0.7898 -0.6182
Rq 1 0.9539 -0.9661
Rt 1 -0.9703
Rv 1

En la Figura 7-9 se observa la matriz de dispersién con variables transformadas y cajas y
bigotes de las variables analizadas. Una inspeccion de la figura muestra una relacién lineal
positiva entre Ra, Rp, Rq y Rt y una relacién lineal negativa con Rv, el parametro HSC

aparentemente no muestra una relacion lineal con el resto de las variables.
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Figura 7-9. Matriz de dispersién con variables transformadas y cajas y bigotes de las
variables analizadas

Del andlisis anteriormente mostrado para los parametros triboldégicos medidos se
seleccionan las variables Ra y HSC para realizar el andlisis de sensibilidad del CF entre la

piel y el PP.

Los demas datos obtenidos del andlisis estadistico, andlisis de una variable, diagramas de
frecuencias y las gréficas comparativas para los parametros y sus respectivas medias, se

pueden observar en el anexo E.

7.4 Modelos Numéricos de la Interaccion Piel-

Polipropileno

Para poder realizar un andlisis estadistico descriptivo y el de sensibilidad del CF, se
elaboraron160 modelos diferentes que incluyeron diferentes valores de los parametros Ra
y HSC y adicionalmente se varié la geometria superficial, estos modelos se realizaron en

dos escalas: micrométrica y nanométrica como se explicé en la metodologia.
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7.4.1 Modelos Escala Micrométrica

Los resultados obtenidos mediante la simulacion numérica para la variacién de parametros
triboldgicos propuestos en la Tabla 11 se pueden observar en la Tabla 27, en ésta se
pueden observar los CF al variar el Ra, HSC y las diferentes geometrias de las superficies

analizadas.

Tabla 27. Coeficientes de friccion obtenidos por simulacién numérica para las diferentes
geometrias variando el Ray el HSC de la geometria de la superficie

CF CF CF CF
Ra [um] HSC Geometria Geometria Geometria  Geometria

Sinusoidal Rectangular Triangular Trapezoidal

1 0.708 0.499 0.498 0.752
1 0.621 0.705 0.485 0.801
1 10 0.619 0.787 0.551 0.789
1 15 0.582 0.856 0.587 0.728
1 20 0.61 0.859 0.572 0.86
2 0.682 0.191 0.482 0.549
2 0.424 0.534 0.487 0.63
2 10 0.346 0.426 0.527 0.516
2 15 0.239 0.709 0.582 0.569
2 20 0.42 0.628 0.572 0.359
5 0.295 0.109 0.487 0.506
5 0.113 0.557 0.403 0.572
5 10 0.204 0.469 0.507 0.361
5 15 0.318 0.152 0.428 0.409
5 20 0.224 0.291 0.264 0.455
10 0.255 0.104 0.487 0.594
10 0.171 0.308 0.367 0.605
10 10 0.328 0.503 0.465 0.338
10 15 0.468 0.147 0.615 0.341
10 20 0.468 0.27 0.226 0.652
15 2 0.1373 0.127 0.446 0.55
15 0.206 0.165 0.472 0.616
15 10 0.452 0.322 0.563 0.257
15 15 0.405 0.135 0.439 0.317
15 20 0.593 0.225 0.349 0.437
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20 2 0.121 0.14 0.375 0.608
20 9 0.288 0.143 0.398 0.618
20 10 0.519 0.271 0.526 0.376
20 15 0.611 0.15 0.562 0.329
20 20 0.69 0.265 0.343 0.748
30 2 0.107 0.125 0.305 0.512
30 9 0.242 0.173 0.457 0.639
30 10 0.507 0.251 0.336 0.333
30 15 0.538 0.135 0.307 0.329
30 20 0.488 0.251 0.179 0.47
50 2 0.125 0.121 0.293 0.506
50 9 0.339 0.146 0.556 0.633
50 10 0.376 0.265 0.214 0.327
50 15 0.346 0.315 0.242 0.321
50 20 0.496 0.328 0.269 0.461

Empleando el software R versién 3.3.1 se realizé un analisis descriptivo de los resultados,
donde se encontré que el CF promedio teniendo en cuenta la variacién del Ra, HSC y la
geometria del perfil, fue 0.4183 (ver Tabla 28), esto también se puede observar en el
diagrama de cajas de la Figura 7-10, este valor obtenido es similar al utilizado por Portnoy
et al. [142] en su investigacion en amputados transtibiales y al reportado por Adams et al.
[62] como resultado de sus mediciones experimentales sobre la piel del antebrazo (u =
0.36), también se encuentra dentro del rango reportado por Tang et al. [161] en sus
mediciones de propiedades friccionales de la piel (0.37 — 0.52) y adicionalmente se
encuentra dentro del rango de las mediciones realizadas en el disefio experimental para

ver la influencia de la textura del PP en el CF con la piel (numeral 7.1, Tabla 17)

Tabla 28. Promedio del CF para las simulaciones realizadas

Media Desviacion
CF estandar

0.4183 0.185 160

A continuacién se muestra el estudio estadistico descriptivo hecho para ayudar a realizar

el andlisis de sensibilidad de los esfuerzos con respecto al CF.



96 Analisis de Sensibilidad de Parametros Triboldgicos en el Sistema Mufion-
Socket en la Distribucién de Esfuerzos en Amputados Transfemorales

0.8

0.6

CF

0.4

0.2

Figura 7-10. Diagrama de caja del CF respecto al Ra, HSC y la geometria del perfil

Como el objetivo de esta investigacion es realizar un andlisis de sensibilidad del CF con
respecto a los factores seleccionados (Ra, HSC y Geometria superficial), se calcularon los
CF promedio y se realizaron graficos de medias comparativos para analizar las
semejanzas o diferencias de la variable respuesta con respecto a las variaciones de los

factores seleccionados.

Varios investigadores han reportado que la textura es una factor a tener en cuenta en la
tribologia de la piel [114], [118], [132]; evaluando como varia el valor promedio del CF con
respecto a la geometria superficial utilizada en el perfil (Figura 7-11), se observé que
existen diferencias en los valores promedio del CF segun el perfil de la geometria
empleada, obteniéndose el mayor para el perfil Trapezoidal, seguido del Triangular y que
el perfil en que menor valor promedio del CF se obtuvo fue el Rectangular, se puede decir
entonces, que se establece que la geometria tiene una influencia sobre el valor promedio
del CF. Esta variacién en el CF equivale a un cambio de los esfuerzos cortantes promedio
de entre 100 y 235 Pa y de un cambio de 60 a 115 Pa en la presion. Una explicacion para
para este comportamiento esta definida por la forma que toma la piel en contacto con la
superficie, que trata de llenar el espacio entre los picos y los valles, lo cual genera una
mayor area real de contacto para las geometrias que no son planas (Sinusoidal, triangular

y trapezoidal.

Esta variacion en la magnitud del CF puede ayudar a que el paciente pueda aumentar el

tiempo que utiliza su prétesis para caminar y disminuir las molestias que se puedan
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presentar por la creacidon de laceraciones o por la interrupcion del fluido sanguineo

(disminuyendo la sensacién de cosquilleo), y asi aumentar su percepcion de confort.
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Figura 7-11. Grafico de medias comparativo para el CF segun la geometria del perfil

Evaluando los valores promedio del CF de acuerdo al HSC (ver Figura 7-12 y Tabla 29),
no se observaron diferencias estadisticamente significativas entre los valores del factor
analizado, excepto para el valor de dos, este valor tan pequefio de HSC equivale a tener
una superficie practicamente plana, por lo que se concluye que el HSC no tiene incidencia
sobre el valor del CF, evaluando la variacion en los esfuerzos cortantes y presiones, se
obtendrian rangos de 25 a 65 Pa y de 37 a 45 Pa, respectivamente. Por lo tanto tratar de
obtener control sobre esta variable tribolégica posiblemente no representa una ganancia

apreciable para el paciente.

Tabla 29. Valor promedio del CF segun HSC

HSC MediaCF Desviacion
estandar
2 036 0.18
5 043 0.17
10 043 0.12
15 041 0.17

20 0.44 0.16
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Al examinar como varia el promedio del CF con respecto al factor Ra (Figura 7-13 y Tabla
30) se observo que al aumentar los valores de Ra disminuyen los valores del CF hasta un
valor en el cual se alcanza un umbral y se estabiliza, estos resultados coinciden con los
reportados por Hendriks y Franklin [97], Derler et al. [118] y Derler y Gerhardt [109], los
cuales midieron experimentalmente los CFs de la piel con diferentes materiales rigidos y
superficies rugosas, y con los resultados de Skedung et al. [162] la cual realizé estudios
con diferentes tipos de papeles abrasivos, en todos estos estudios los valores de Ra
variaron de 0.03 hasta 45 um. Silver [73] en su investigacion atribuye este comportamiento
al hecho de que al aumentar la rugosidad las deformaciones de la piel van a ser mas
sectorizadas y las zonas en contacto van a ser menores, por lo cual, el area real de
contacto disminuye y por lo tanto el CF lo hace también. Sin embargo, después de analizar
el comportamiento de la piel en contacto con el PP se puede afirmar que al aumentar la
rugosidad de las superficies, los planos medios de estas se separan, lo cual ocasiona una
disminucion en la cantidad de la adhesion.
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Figura 7-12. Grafico de medias comparativo para el CF segin el HSC
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Tabla 30. Valor promedio del CF segiin Ra

Ra MediaCF DeSViacion
estandar
1 0.67 0.11
2 049 0.12
5 035 0.13
10 0.38 0.15
15 0.36 0.15
20 040 0.17
30 0.33 0.14
50 0.33 0.13

Otros autores por el contrario han reportado una relacion directa entre el CF y la rugosidad,
como el caso de Tomlinson y Lewis [132], quienes plantean que para el aluminio, el bronce
y el acero el CF aumenta hasta llegar a un umbral de estabilizacion cuando la rugosidad
llega a un valor cercano a los 26 um, esta discrepancia en lo resultados puede ser debida
al hecho de que la zona del cuerpo estudiada en ese caso corresponde con piel de la yema
de los dedos o de la planta de los pies, la cual tiene propiedades diferentes a la piel no

vellosa analizada en este estudio.
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Figura 7-13. Grafico de medias comparativo para el CF segiin Ra
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Se realiz6 un gréfico de interaccion para las variables Ra y la geometria del perfil, para
encontrar la combinacion que resulte en un menor valor del CF (Figura 7-14), con el
objetivo de disminuir los esfuerzos generados en la interfaz socket-mufién, se puede
observar que a partir del valor de 5 um para Ra, el perfil que menor valor de CF presenta

es el Rectangular, lo cual concuerda con los resultados mostrados en la Figura 7-11.
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Figura 7-14. Gréfico de interaccién entre el Ray las geometrias del perfil para el valor
promedio del CF

7.4.2 Modelos a Escala Nanométrica

Los valores del CF obtenidos mediante simulaciébn numérica al variar la rugosidad
superficial (Sa) se observan en la Figura 7-15, estos resultados muestran el mismo
comportamiento exhibido en los modelos de escala micrométrica, en los cuales a media

gue aumenta el valor del Sa decrece el valor del CF.
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Figura 7-15. Variacion del CF con respecto al valor Sa

7.4.3 Validacion Experimental

El resumen de los coeficientes de friccion dinamicos para cada una de las probetas
micromecanizadas se presenta en la Tabla 31; El valor promedio del CF entre la piel y las
probetas micromecanizadas de PP obtenido experimentalmente en esta investigacion es
de 0.35, el cual se encuentra cercano a los rangos de coeficientes de friccién reportados
por otros investigadores como se menciond en los resultados de los modelos a escala
micrométrica (Numeral 7.4.1), adicionalmente estos valores encontrados concuerdan con

la tendencia y los valores presentados en la Figura 7-13.

Tabla 31. Resultados del CF entre piel humana y probetas micromecanizadas

Tratamiento Media SD

Ra 10pm HSC 10 0.3542 0.0943
Ra 50um HSC 10 0.3427 0.0836

Los valores de todas las mediciones del CF realizadas para las probetas respecto a la

fuerza normal aplicada se pueden observar en la Figura 7-16, en ella se aprecia que una

regresion empleando la ley de potencias y un valor para el indice de carga j = 1/3, lo cual
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sugiere basandose en Heide et al. [110] que la componente de deformacion es la
dominante en el CF entre la piel y el PP, el comportamiento de esta gréfica es reportado
por otros investigadores que aseguran que el CF de la piel aumenta con un disminucion
de la fuerza normal aplicada [56], [107], [127], [163]-[165].
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Figura 7-16. CF entre el PP y la piel humana, respecto a la fuerza Normal aplicada para
probetas micromecanizadas Ra 10um HSC 10 y Ra 50um HSC 10

7.4.4 Relacion entre los Esfuerzos Cortantes y las Presiones en la

Piel con Respecto ala Variacion del HSC y el Ra

Se realizaron interpolaciones de los resultados obtenidos para visualizar los esfuerzos
cortantes (Figura 7-17) y las presiones sobre la piel (Figura 7-18) en funcion del parametro
HSC y del Ra, con estas graficas se puede establecer en qué rango estarian los valores
de esfuerzos y presiones sobre el mufién, variando las caracteristicas Superficiales HSC

y el Ra.
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Figura 7-17. Esfuerzos cortantes sobre el mufién en funciéon de los parametros a) HSC y b)

Ra

Para el caso de los esfuerzos cortantes en funcion de la variacién del HSC con valores de
1 hasta 20 picos por unidad de longitud (Figura 7-17 a)), se observd una variacion
promedio, es decir, un ancho de banda de 204 Pa, y el valor promedio del limite superior
es de 395 Pa, este valor es mucho menor al necesario para causar dafio en el tejido,
adicionalmente se observé un aumento de aproximadamente el 16% (29 Pa) del valor de
los esfuerzos a medida que se incrementa el valor del HSC al pasar de 1 a un valor de 20.
Para el caso de la variacion con respecto a Ra (Figura 7-17 b)) los esfuerzos cortantes
mostraron una tendencia a disminuir, el valor promedio del ancho de la banda es de 195

Pay el valor promedio del limite superior es de 377 Pa.

Se establece que para ambos casos existen valores de estabilizacion, a partir de

aproximadamente 5 para el caso del HSC y de 10 um para el caso del Ra.
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Figura 7-18. Presiones sobre el mufién en funcién de los parametros a) HSC y b) Ra

Las presiones mostraron un comportamiento casi constante al variar los valores de HSC
(Figura 7-18 a)), su ancho de banda promedio es 662 Pa, y su promedio de limite superior
es de 1180 Pa, y para la variacion con respecto a Ra se observo un comportamiento similar
con un ancho de banda promedio de 636 Pa y un limite superior promedio de 1090 Pa.

Al igual que el caso de los esfuerzos cortantes las bandas mostraron un comportamiento

gue se podria decir constante a partir de los valores de HSC 5y de 10 um para Ra.

En resumen, todos los valores obtenidos para las presiones y esfuerzos cortantes se
encuentran por debajo de los valores reportados en la literatura para que se presente dafio
en los tejidos, sin embargo, se muestra que al variar los parametros tribolégicos de HSC y
el Ra en valores se obtienen variaciones en estos esfuerzos, este cambio es mas notorio
para el caso de los esfuerzos cortantes, y para valores pequefios de Ra y HSC. Con la
finalidad de disminuir la magnitud de dichos esfuerzos para mejorar el confort de los
pacientes, se recomienda obtener un nimero de HSC menor de cinco y obtener valores
de Ramayores a 10 umy como se vio en el andlisis de las geometrias (Figura 7-11) intentar

obtener superficies con perfiles similares a los rectangulares.
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8. Conclusiones y recomendaciones

8.1 Conclusiones

El CF de la piel con un material rigido se ve afectado por diferentes parametros intrinsecos,
como la regién anatomica, la edad, la hidratacion de la piel, habitos alimenticios, entre
muchos otros, son muy pocas las investigaciones que intentan correlacionar las
propiedades mecanicas y el CF y mucho menor es el numero de estudios que tratan de
establecer relaciones entre las caracteristicas superficiales de sélidos rigidos y el CF con
la piel; en este estudio se realizd la verificacion de que la textura superficial del PP afecta
la medicién del CF con la piel, y aungque éste no es el tnico factor que afecta al CF, es uno
de los pocos factores sobre los cuales se puede tener control cuando se quiere trabajar

con este par triboldgico.

La seleccién de materiales hiperelasticos y un modelo de varias capas para modelar los
tejidos blandos probd ser un procedimiento valido para establecer los esfuerzos y las
deformaciones, ya que estos se comportaron como los materiales reales; los resultados
son perfectamente comprables con los hallados en trabajos similares [3], [146], [166], ¥y
adicionalmente el proceso de deformacion del mufién real es fisicamente comparable al
observado en las simulaciones, ya que cada una de las capas se comporta de manera
independiente y realiza un aporte funcional diferenciado durante el proceso de la postura

del socket.

En los modelos numéricos de la interaccion mufidn-socket se identific6 una franja
horizontal ubicada debajo del apoyo isquiatico en la cual se concentran las presiones, los
esfuerzos cortantes y de von Mises, esta zona de concentraciones puede ser debida a que
los modelos hiperelasticos, particularmente el tejido graso, ayudan al mufion a duplicar
mas adecuadamente la geometria del socket cuando éste se deforma y este es tejido en

el cual se presentan las mayores deformaciones durante el problema estudiado (postura
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de la prétesis y la fase de apoyo durante la marcha). Se demostro6 que el valor del CF entre
la piel y el PP afecta directamente el valor de los esfuerzos cortantes y las presiones, y
gue al modificar el socket en la franja de concentracion de esfuerzos disminuyendo el CF
en ésta, se logran reducir los valores de los esfuerzos y por ende se lograria disminuir el

riesgo de dafio en los tejidos.

Del analisis estadistico realizado a los parametros tribologicos Ra, Rqg, Ry, Rt y HSC
medidos sobre los sockets, se establecié que Rq, Rv y Rt estan fuertemente relacionados
con Ra, por tal motivo no fue necesario incluirlos en el estudio realizado, mientras que el
parametro HSC mostré ser independiente con respecto a Ra por lo cual fue incluido en los

modelos numéricos realizados.

En escalas micrométrica se observo un efecto de disminucion del CF entre la piel y el PP
a medida que aumenta el valor de la rugosidad, el factor HSC no tiene un efecto tan
apreciable sobre el CF como el de la rugosidad; y de las cuatro geometrias propuestas, la
gue mejor comportamiento presentd para disminuir el CF fue la rectangular, por tal motivo
se recomienda tratar de obtener este tipo de morfologia superficial, se sugiere aplicar estas
recomendaciones por lo menos en la franja propuesta, ubicada a 4 cm del apoyo isquiatico

y de un ancho de 10 cm aproximadamente.

En las simulaciones realizadas a escala nanométrica también se evidencio el efecto de la
rugosidad sobre el CF con el mismo comportamiento que el exhibido por los modelos a

escala micrométrica.

Se validé que el método propuesto para calcular el CF utilizando elementos finitos y la ley
de Amontons es una herramienta adecuada, se aclara que los resultados obtenidos son
solamente aplicables al sistema triboldgico estudiado, es decir, para la piel en contacto con
PP, pero este estudio constituye un avance inicial para posibles aplicaciones de la piel en
contacto con otros sélidos rugosos mas rigidos que ella. Adicionalmente se establecid
basandose en los estudios hechos por Heide et al. [110] que para este caso la componente

del CF dominante es la componente de deformacion.

Con la finalidad de mejorar el confort en los pacientes disminuyendo las magnitud de los
esfuerzos generados sobre el mufién por el proceso de postura del socket y la fase de

apoyo de la marcha, se recomienda obtener sobre la superficie del socket un nimero de
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HSC menor de cinco, obtener valores de Ra mayores a 10 um y que la geometria

superficial sea similar a la rectangular.
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8.2 Recomendaciones

Para mejorar la prediccion de las simulaciones se deben realizar modelos mucho méas
acercados al fenébmeno real, en este caso involucrando factores geométricos adicionales
como la vellosidad y la rugosidad de la piel, factores externos como la sudoracion y factores
gue afectan el comportamiento de la piel, también es recomendable obtener los modelos
constitutivos de la piel de ensayos que repliquen de una manera mas adecuada el proceso
de Indentacion y de desplazamiento, debido a que se evidencié que las propiedades
mecéanicas obtenidas soélo replican simulaciones del mismo tipo, es decir, si las
propiedades se obtuvieron con un ensayo de succion, los estudios numéricos deberian ser

de succidn y asi respetivamente para las otras técnica empleadas para caracterizar la piel.

Se deben buscar alternativas o métodos de fabricacion que contribuyan a obtener una
combinacién de rugosidad y geometria recomendados en esta investigacion, es decir, que
la superficie del socket tenga un Ra mayor a 10 um y que la superficie presente una

morfologia similar a la rectangular.

Aun queda por definir adecuadamente la interaccion entre el musculo y el hueso,
definiendo adecuadamente las zonas de insercion muscular y las zonas de deslizamiento
y establecer de ser necesario el coeficiente de friccion entre este par triboldgico, también
se deben realizar modelos que tengan en consideracion la presion negativa aplicada al

socket, por una valvula de succién, empleada para la adecuada fijacién del mismo.

Para predecir el dafio en los tejidos blandos se ha establecido que no solo determinados
umbrales de presiones y esfuerzos cortantes son los responsables, adicionalmente se
presenta la variable del tiempo de aplicacién de estas presiones y esfuerzos, por lo cual
se sugiere que éste sea un factor considerado en futuros desarrollos de los modelos

propuestos en esta u otras investigaciones.
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Anexo A: Respuesta Mecanica de la piel
Humana y valores del coeficiente de
friccion con diferentes polimeros

= Propiedades mecéanicas de piel humana obtenidas mediante traccidn in vitro

Investigadores Capa Propiedades Modelo Zona Condiciones Género Edad Ao
Daly & Odland [76] Completa * Abdomen - F 45 1979
V=10.6 mm/min
Edsberg et al [79] Completa * Prepucio X;ié E%EE M 0 1999
V= 42.3 mm/min
Ci=0.00124%8.75 e-5
Co=1.07£0.148
Familia 1
Cs= 1.3e-712.92 e-9Mpa
C4=26.6£5.82
An=2.78%1.38
0=2.02°£0.764°
Familia 2 V= 25 mm/min
Groves et al [167] Epidermis— Dermis Cs= 1.7e-7£1.63 e-8Mpa VW Pecho Fmax=2 N F 56-68 2013
C4=35+2.95 dmax=30 mm
An=5.6£0.896
a=122°1+46.1°
Familia 3
Cs= 1.6e-711.62 e-8Mpa
C4=38%11.9
An=7.74£1.29
0=241°191.2°
Huang et al [74] Completa * MRB Muslo - - - 2010
Uniaxial y Planar,
E%%Tr eral [96], Epidermis— Dermis * PG, PR Og Abdomen | V=1mm/s F 2011
e=0.4
Lo=33 mm F
Ni Annaidh et al [75] | Epidermis-Dermis 83.3134.9 MPa L Espalda V=50 mm/min M 89£6 2012
e=0.9
lla Lineas de Langer
160.8 £ 53.2 MPa
- V=2mm/s
Ottenio et al [168] Epidermis-Dermis 1 a Lineas de Langer L Espalda | V=50 mm/s - 90 2015
70.6 £ 59.5 MPa e =0.4
45° respecto a Lineas de Langer )
121 £ 58.4 MPa
Silver et al [73] Dermis E=18.8 MPa VL Torax Lo=20 mm - 47-86 2001
Abdomen | V= 2mm/min




123

* Propiedades mecénicas de piel humana obtenidas mediante traccion in vivo

Investigadores Capa Propiedades Modelo | Zona Condiciones Género | Edad N | Ado
E1=1000 kPa
E»=500 kPa Lo=10 mm 23.2+1.6 | 10
Boyer et al [86] Completa | G12=400 kPa @) Antebrazo e=0.1 F 2013
v12=0.4 v=0.1 mm/s 60.4%2.4 | 10
a=20°
e
Delalleau et al [87] Completa F=350 kPa v=04 L Antebrazo E:O.l - - 8 | 2008
- v=0.2 mm/s
e=1.5mm
Microrobot,
Flynn et al [100] Completa * - Antebrazo desplazamiento - 21-52 21 | 2010
6= 1.3 mm
n=2.6 kPa Antebrazo
«=35.883 Mufeca .
n=39.8 kPa z‘(\ntebrazl I\'hcrorobqt,
Flynn et al [88] Completa Y=33.452 Og (Codo) displazarmento - - 1 | 2011
=9.6 kPa ] o= Lomm
2235.993 Brazo Anterior
pn=6.568 kPa
2=25.152 8
n1=20.764 kPa
u2=0.695 kPa Og
o1=1.223 N=2
22=41.672
21= 15.961 kPa Antebrazo
2= 0.048 Pa
o3= 38.574 kPa
¢=0.0117 Pa TF
21=31.403 Microrobot,
Flynn et al [89] Completa | 22=24.400 desplazamiento, - 21-52 21 | 2011
ul=27.039 kPa 8= 1.6 mm
p2= 2.769 kPa Og
ol=3.786 N=2
o2= 39.378
ol= 1,563 kPa Pfsrti;ioor
2= 8772 Pa
o3=12.355 kPa
¢=0.100 Pa TF
a1=51.089
22=7.962
Tensién en incision,
Gambarotta et al [169] Completa * TF Cuero 8= 10:mm en 2s M 2541 | 10 | 2005
cabelludo 8= 50 mm en 2s
8= 150 mm en 2s
E1=0.657 + 0.219 MPa,
E»=0.130 + 0.062 MPa, o
G12=0.132 £ 0.06 MPa Lo= 12 mm
Khatyr et al [170] Completa | y=_533+5.78° Antebrazo 5= 16 mm - 22-68 63 | 2004
lla eje Brazo E= 522 kPa L
la eje Brazo E=132 kPa L
al= 60.59 Tension Multiaxial,
o2= 63.84 Po=40 mm
Kyvistedal & Nielsen[171] Completa | c=4¢-6 TF Antebrazo e=0.7 M 29-35 4 | 2009
al=48.78 v=667 pm/s
22=98.53 F< 500 mN
4=10Pa Captura de
Manan et al [93], [94] Completa _ Og Antebrazo movimiento, - - 1 | 2012
=110 _
8= 21 mm
Captura de
Mahmud et al [172] Completa * Og Antebrazo movimiento, - 23-42 5 | 2010
8=11.7 + 1.6 mm
Manschot & Brakkee [173] Completa * - Pierna dorsal II;(;_lg II\IIan 10s - - - 1986
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Analisis de Sensibilidad de Parametros Triboldgicos en el Sistema Mufion-
Socket en la Distribucion de Esfuerzos en Amputados Transfemorales

Propiedades mecanicas de piel humana obtenidas mediante indentacion

Investigadores

Capa

Propiedades

Modelo

Zona

Condiciones

Género

Edad

Abellan et al [174]

Stratum Cornenm

E=290 kPa

Viable Epidermis

E=1.2kPa

Dermis

E=4kPa

Hipodermis

E=2kPa

Stratum Cornenm

E=460 kPa n=0.80 kPa

Viable Epidermis

E=1.88 kPa n=0.6 kPa

Dermis

E=06 kPa, n=0.4 kPa,

Hipodermis

E=2kPa, n=0.2 kPa

KV

Antebrazo

@=6 mm
V=500 pm/s

2014

Boyer et al [175]

Completa

E*=10.7+2.64 kPa

E*=8.09+1.84 kPa

E*=7.17+2.06 kPa

K=42.5£10.6
C=0.074£0.019

K=32.1£7.4
C=0.063£0.014

K=28.4£8.2
C=0.062£0.016

KV

Antebrazo

@=2 mm

8= 200 pm
T=10 - 60 Hz
V=500 pm/s
22 °C, 50% RH

18-30

16

31-50

15

51-70

15

18-30

15

15

2009

Delalleau et al [1706]

Completa

E=5.67 kPa
v=0.48

Antebrazo

AIST 52100
SP=6.22 mm
8= 600 pm

2006

Groves et al [71]

Epidermis

n=4.09911+0.8382 MPa
«=2.9814£0.5904

Dermis

pn=0.0226+0.0019 MPa
«=3.2876£0.2333

Hipodermis

n=0.0104+0.0007 MPa
«=13.5793+4.3224

Og

Antebrazo

?=0.5 mm
S@=1.5875 mm
8= 300 pm

24-26

M

22-26

2012

Tivarinen et al [92]

Epidermis — dermis

Reposo

Cio = 37.5 kPa
D=5.71 Pa
Flexion

Cio = 79.6 kPa
D=2.69 Pa
Extension

Cio = 116.3 kPa
D=1.84Pa
Bloqueo de circulacién
Cio = 45.4 kPa
D=4.72Pa

Grasa

Reposo

Cio = 0.34 kPa
D=0.63 kPa
Flexion
Ci0=0.18 kPa
D=1.2 kPa
Extension

Cio = 0.23 kPa
D= 0.92 kPa
Bloqueo de circulacién
Ci0=0.18 kPa
D=1.2 kPa

NH

Antebrazo
Dorsal

@=2 mm
v=0.5

M

31£8

2011
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Continuacion

Investigadores Capa Propiedades Modelo Zona Condiciones Género | Edad N Aiio
E*=28.60 +4.03 kPa Antebrazo 600 N
¥=24.00 +3.83 kP Antebrazo 1000 N | igero Inox M *
E*=24.00 £3. 2 ntebrazo SP= 7.9375 mm
E*=11.50 £6.36 kPa Cara = 2
Jachowicz et al[177] Completa ) Hz S@= 15.875 mm 28-65 2007
E*=13.67 £5.27 kPa Antebrazo 600 N SP=31.75 mm 6
E*=11.67 £3.56 kPa Antebrazo 1000N | V=500 pm/s F
50% RH
E*=11.33 £3.51 kPa Cara 3
E=85 kPa Antebrazo 0.19 N AISI 52100
E=120 kP Antebrazo 05N | Oy 2o
= 2 ntebrazo 0.5 o
. 22 °C, 50%RH .
Kwiatkowska et al [56] Completa F=30 kPa Hz Anebrazo 0.19 N AISI 52100 F 32 1 2009
_ . @=5mm
E=76 kPa Antebrazo 0.5 N 22°C, 50%RH
Acero
Pailler-Mattéi & . . . P=12.7 mm 2004
0 _ G*=0 5 +
Zahouani [72], [108] Epidermis-Dermis E*=9.5+ 2kPa Hz Antebrazo V=500 um/s F 30 1 2008
22 °C, 25%RH
Diamante
Stratum Cornenm ex e R=7.8 um
Vipo Er=1GPa 8= 10 pm
25 °C, 25%RH
. L. Acero
Pailler-Mattéi et al [66] JKR Antebrazo 0=12.7 mm F 30 10 2007
_ V=400 pm/s
Completa E= 8 kPa F.=15 mN
22°C - 24°C, 20% -
30 %RH
Completa E*=12.5 kPa Hz Acerp
Dermis E*=35 kPa Conico o=457 10
. . mm
Pailler-Mattéi et al [178] Hipodermis E*=2 kPa BT Antebrazo V=400 um/s M 30 10 2008
, 22 °C - 24°C, 20% -
1X—= e )
Musculo E*=80 kPa 30 %RH
E*=12.312.6 kPa 25-34 8
E*=7.7+1.6 kPa Acero 4855 | 5
PEETEEE $=12.7 mm 1
Pailler-Mattéi et al [179] | Completa E*=54512kPa JKR | Antebrazo V=400 um/s F 7 2013
E*=12.1£0.3 kPa 22 °C - 24°C, 20% - 27 1
E*=5.110.7 kPa 30 %RH
. 17 1
Cutis Laxa
Epidermis Ci0=0.12 £ 0.06 MPa
p ) D=5.45 £ 1.7 MPa
. Cio = 1.11 £ 0.09 MPa
Tran et al [95] Dermis D=29.6 + 1.28 MPa NH Antebrazo Dorsal - M 25 1 2007
Hinodermis Ci0 = 0.42 £ 0.05 MPa
P D=36.0 £ 0.9 MPa
Acero
@ =55mm
1*=8.3 +
Zahouani et al [68] Completa B _8'3 £ 2.1 kPa Hz Antebrazo 8= 1000 pm F 55-70 20 2009
G*=2.8+0.46 kPa Fn=20 mN

22 °C, 50%RH
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Analisis de Sensibilidad de Parametros Triboldgicos en el Sistema Mufion-

Socket en la Distribucion de Esfuerzos en Amputados Transfemorales

Propiedades mecanicas de piel humana obtenidas mediante succion

Investigadores Capa Propiedades Modelo Zona Condiciones Género Edad N Ao
Epidermis Ci10=333.3 kPa
Areias et a al [180] Dermis C1=33.33 kPa NH - zogg"é’gm - . - | 2003
Hipodermis Ci0=120 Pa )
“"jff; kPa RB 66 mbar
Epidermis- Dermis 9= — 133 mbar
C10=3.18 kPa
. Cx= 14.5 kPa PR 200 mbar
Barbarino et al [181] — Cara 500 mbar M 30 1 2011
w=1.29 kPa _
' ‘ =191 RB @ =2mm
Hipodermis — SMAS C=041pa @ =8 mm
Ca= 1.4 kPa PR 23 °C 40% - 45% RH
ﬁg‘fﬂd“ y Cook Completa * - Agzsﬁzo 2.4517 mbar/s M-F | 2-67 | 116 | 2006
Ur/Uf = 0.687£0.105 400 mbar 18-30 16
Boyer et al [183] Completa Ur/Uf = 0.605£0.115 PS Antebrazo | @ =2mm F 31-50 15 2012
Ur/Uf = 0.532£0.131 22°C, 50% RH 51-70 15
U./Us= 0.88%0.02 Antebrazo
U/Us = 0.77+0.05 Antebrazo MF 22-29 16
Cua et al [126] Completa PS Dorsal _| 500 mbar 1990
U./Us = 0.7710.03 Antebrazo @=2 mm
U./Us = 0.6420.04 Antebrazo MF 69-80 17
Dorsal
E=330 kPa e= 0.86 mm
E=215 kPa e= 1.08 mm L
E=100 kPa e= 1.51 mm
C10=57 kPa e= 0.86 mm
C10=39 kPa e= 1.08 mm NH
C1o=19 kPa e= 1.51 mm
Ei1=131 kPa
Delalleau et al [87] Dermis E>=365 kPa Antebrazo 100 mbar - - 30 2008
€=3.8 % e= 0.86 mm
Ei1=64 kPa
E2=273 kPa NL
€=3.9 % e= 1.08 mm
Ei1=41 kPa
E»=187 kPa
€=0.8 % e= 1.51 mm
Xi= 30 kPa 100 mbar
Delalleau et al [84] Epidermis — Dermis X2=1000 kPa NHM Antebrazo _ - - - 2011
N=0.32 P =6 mm
.. 100 mbar
Diridollou et al [85] Completa E=129 * 88 kPa L Antebrazo 6=6 mm M 20-30 10 2000
100 mbar
Diridollou et al [82] Epidermis-Dermis E=120 kPa L Antebrazo @=6 mm F 16-38 30 2000
E=230 kPa Frente 20£ 2°C 4526% RH M 16-39 30
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Continuacioén

Investigadores Capa Propiedades Modelo Zona Condiciones Género Edad N Afio
Diridollou et al [184] Epidermis-Dermis E=102 + 1 kPa x Edad 100 mbar E
L Antebrazo o:f mm 05-60 | 206 | 2001
E=79 + 1.7 kPa x Edad 20+ 2°C M
51+6% RH
Elsner et al [117]+ Completa PS 100 mbar
Ur/Uf = 0.76£0.03 Antebrazo _
@=2 mm
19°C -23°C
Ur/Uf = 0.67+0.03 Vulva 45% -55 % RH
Ur/Uf = 0.77£0.03 Antebrazo %@;“bar
L9°C “;‘;1 c F 28-78 1989
=057+ ; -
Ur/Uf = 0.57+0.04 Vulva 45% -55 % RH
Ur/USf = 0.78+0.03 Antebrazo | 200 mbar
?=2 mm
19°C -23°C
f= + Tulv
Ur/Uf = 0.47+0.04 Vulva 45% 55 % R
. . . Ci0 =9.4 £ 3.6 kPa
Epidermis-Dermi MR -
Hendriks et al [80] pidermisemms Cui= 82+60 kPa Antebrazo (2;7 6360““’“ MF 19-24 10 | 2003
Grasa Cio=0.02 kPa NH —omm
Ci0=29.6 + 21.1 kPa é(f) ()ri'f’rf
= 493+ N
Co1= 4931613 kPa 22°C, 50% RH
350 mbar
=115+
Hendriks et al [90] Completa g‘“z }ég . gz g;‘ MR Antebrazo | =2 mm M 29-47 13 2004
e 22°C, 50% RH
Ci =10.8 + 9.5 kPa %5_0511’:;‘:
=93+ N
Co1= 9.317.7 kPa 22°C, 50v% RH
Ci0 =60.9 kPa
Coi= 1412 kPa
6 mm apertura 200 mbar
BT Cio = 24.2kPa 9=6 mm
Epidermis- Papilar y Coi= 411 kPa 350 mbar
Reticular Dermis 5 X ®=2 mm
Hendriks et al [61] mm apertura MR Antebrazo M 29-47 13 2006
Cio=21.7 kPa 350 mbar
Coi= 0.5 kPa ?=1 mm
1 mm apertura 22°C
Epidermis-Dermis Papilar | Cio =0.11 kPa 50% RH
Dermis Reticular Ci0 =0.16 MPa
Epidermis — dermis E=1.13 £ 0.21 MPa 0.08 mbar F 2
Tivarinen et al [185] N FRHE Antebrazo Eje M=43.5 mm 317 2013
Grasa E=0.801+0.36 kPa Eje m=28 mm M 9
Ur/Uf = 43.35+7.11 M 30
20-29
Ur/Uf = 44.35£6.87 F 30
Ur/Uf = 40.61£5.83 M 30
30-39
Ur/Uf = 36.63%7.55 _ F 30
?=2 mm
Ur/Uf = 35.07£8.28 M 30
Luebberding et al [186] Completa / PS Antebrazo 452 mbar - 40-49 2013
Ur/Uf = 33.7246.01 20°C F 30
0,
Ur/Uf = 29.9746.20 50% RH M <5 30
Ur/Uf = 29.95+7.32 F ] 30
Ur/Uf = 24.69+4.88 M 30
60-74
Ur/Uf = 29.66%6.81 F 30
Recuperacién= 90.17 % lszmﬂﬂ“(@
=10 mm2 F 23
L Dermal.ab® )
E=5.26 U.A. 5=1.5 mm
Pedersen et al [187] Completa L Antebrazo 9-58 2003
L Dermaflex®
Recuperacion= 90.83 % A=10
=10 mm2
Dermal.ab® M 12
E=48UA. 5=1.5 mm
Sutradhar & Miller [188] | Completa E=344£88 kPa L Pecho ?=10 mm F 29-75 23 2013
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= Propiedades mecéanicas de piel humana obtenidas mediante torsién
Investigadores Capa Propiedades Modelo Zona Condiciones Género | Edad N Afio
2310° N m
U:/Ue=0.99 -3.3 10 x edad 19°C -23 °C
Ventral 45% -55 % RH :
Escoffier et al [67] Completa PT Antebrazo 10410°Nm MF 8-98 123 1989
U,/Ue=0.93- 3.3 10 x edad 19°C -23°C
45% -55 % RH
F 5
Sanders [189] Completa E=41.5951£18.504 kPa L Antebrazo 8.3104*N m M 6-61 m 1973
* Propiedades mecéanicas de piel humana obtenidas mediante técnicas no
convencionales
Investigadores Capa Propiedades Modelo Zona Condiciones Género Edad N Ao
E*=101.180 kPa, * Chorro de aire 232+1.6 | 14
Boyer et al [183] Completa F*=101.180 kPa. * L Antebrazo F=10 mN, 10 s F 0at24d 14 2012
Detmi G=1.9840.72 MP Propagacion de onda,
ermis =1.98+0.72 MPa ; i
Gennisson et al [190] L Antebrazo :S:tgns“h‘“(’“ 300 Ha, . . 4 | 2004
Hipodermis | G=5.46+2.76 kPa p=1.02 g/cm?
E=101.180 kPa v=0.5 Antebrazo
E=23.01 kPav=0.5 Antebrazo
himedo OCE- Elastografia de
Liang & Boppart [191] | Completa E=300.41 kPa v=0.5 L Antebrazo Seco | coherencia 6ptica, 50 M - 1 2010
Hz
E=68.678 kPa v=0.5 Antebrazo
Dorsal
E=24.910 kPa v=0.5 Palma
lla Lineas de Langer
G=4.8 £ 0.9 kPa Antebrazo
la Lineas de Langer Dorsal
G=3.7% 0.7 kPa
lla Lineas de Langer F 24-26 I
=45+
G 4'? *0.7kPa Antebtazo SIS, Imagen por
L aLineas de Langer propagacion de ondas
. G=2.7+t1.0kPa supersonicas _
Luo etal [192] Dermis Ila Lincas de Langer L p=1.02 g/cm? 2015
G=52=%1.1kPa Antebrazo 50% R.H.
L a Lineas de Langer Dorsal
=47
G=47 2 07 kPa M 22-40 9
lla Lineas de Langer
= + <
G=57 2 1.3kPa Antebrazo
L a Lineas de Langer
G=47+%1.9kPa
Completa E=20 kPa v=0.5
Stratum
Corneum E=1GPav=0.5
Persson et al [69] seco P Antebrazo - - - - 2013
Stratum
Corneum E=7 MPa v=0.5
humedo
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= Coeficientes de friccion de piel humana diferentes polimeros
Investigadores Material Zona Ensayo n Condiciéon | Género Edad N Afio
. na=0.36£0.003 Tratada
Adams et al [62] PP Antebrazo Indentacién ; M - 1 2007
wa=2.84 = 0.06 Humeda
Frente na=0.11 - 0.18
Cachete wa=0.14 - 0.31 Normal
Pliegue nariz na=0.1-0.18
Frente na=0.21 -0.34
. N Rotativo — L .
Christensen & Nacht [193] PTFE Cachete normal wa=0.19 — 0.37 Limpia FM 18-45 8 1983
Pliegue nariz wa=0.17 — 0.24
Frente wa=0.19 - 0.24
Cachete ua=0.19 - 0.28 Humectada
Pliegue nariz wa=0.16 — 0.22
us=0.25
PTFE
wa=0.20
us=0.56
NYLON F 1
ua=0.48
Dorso Mano
us=0.45
. Deslizamiento —
Comaish & Bottoms [194] del Matesial ua=0.31 Normal - 1971
ps=0.31 - 1.1 M 2
PE us=0.34 - 0.50 F 4
us=0.86 - 1.4 M 2
Palma mano
us=0.63 - 2.3 F 4
Pierna tibia us=0.6 - 1.24 F -
Frente wa=0.32 £ 0.02
Brazo na=0.24 + 0.01
Antebrazo wa=0.28 £ 0.02 28.7£05 | 7
Antebrazo dorsal wa=0.23 £ 0.01
Postauticular wa=0.35 = 0.02
Palma wa=0.22 = 0.02 M
Abdomen na=0.13 + 0.01
Espalda alt =0.27 = 0.02
prca st il 738419 | 8
Espalda baja wa=0.21 £ 0.02
Muslo wa=0.15 = 0.01
. Tobillo ) wa=0.21 £ 0.02
Cua et al [126] PTFE Rotativo — Normal 1990
Frente wa=0.35 = 0.03
Brazo na=0.22 + 0.02
Antebrazo wa=0.24 = 0.02
249+1.1 | 7
Antebrazo dorsal na=0.23 + 0.02
Postauricular na=0.33 + 0.03
Palma wa=0.20 £ 0.02 F
Abdomen wa=0.10 = 0.02
Espalda alta wa=0.24 = 0.03
Espalda baja na=0.17 + 0.03 753124 | 7
Muslo wa=0.15 = 0.01
Tobillo na=0.21 + 0.01
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Continuacion

Investigadores Material Zona Ensayo n Condicion Género | Edad | N Ao
Elkhyat et al [165] PTFE Antebrazo Indentacién wa=2.84 — 0.06 Normal F 24-25 | 2 2004
Antebrazo na=0.49 + 0.02 Normal
22-49 | 34
Vulva . pa=0.60 = 0.04 Tratada
Elsner et al [195] PTFE Rotativo normal F 1990
Antebrazo na=0.45 = 0.01 Normal
45-78 | 10
Vulva pa=0.60 £ 0.06 Tratada
wa=0.11 - 1.11 Tratada
Antebrazo i
Hendriks & pi=04-28 ﬁﬁéﬁite
nems PTEE Aillo rotativo MF | 2024 | 10 | 2010
Franklin [97] 1e=0.36 — 1.51 Tratada
Cachete _ Ambiente
wa=0.65 — 2.17 himedo
Highley et al [1106] NYLON Antebrazo Rotativo paralelo 1a=0.19-0.28 Limpia - - 12 1977
Naylor [196] PE Pierna Tibia Indentaciéon na=0.5 Normal - - - 1955
Tang et al [161] PP Antebrazo Indentacién ua=0.38 — 0.53 Limpia - 20-30 | 4 2008
PTFE Antebrazo ventral =003 - 0.48 F 9
r =0.13-0.73
Veijgen et al [197] y dorsal, dedo Rotativo Paralelo [ Limpia 23-56 2013
- indice y dorso 1a=0.43 - 0.74 N "
fano. 1=05-1.43
Mano dorsal na=0.38£0.08
Palma mano na=0.47£0.10
Antebrazo na=0.37£0.05
NYLON
Antebrazo dorsal na=0.331£0.04
Pierna 1a=0.32£0.06
Pierna Dorsal . 1a=0.32£0.06 o
Zhang & Mak [123] Rotativo normal Limpia - 19-40 | 10 1999
Mano dorsal na=0.57£0.16
Palma mano na=0.931£0.20
Antebrazo na=0.55£0.10
SILICONE
Antebrazo dorsal na=0.52£0.10
Pierna na=0.4810.10

Pierna Dorsal

11a=0.47+0.09
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Anexo B: Valores de Tamano de Malla

para el PP
Trapezoidal Rectangular Sinusoidal Triangular

Ra HSC Nu:ineero Numero de NuLneero Numero de NuLneero Numero de Nu(rjneero Numero de
nodos elementos nodos elementos nodos elementos nodos elementos

2 1151 1040 1196 1089 1095 1017 1086 978

5 1173 1056 1232 1138 1112 1008 1066 965

1 10 933 764 1385 1290 1134 1037 1157 1047
15 1258 1138 1459 1362 1082 998 1284 1164

20 1495 1355 1459 1352 1112 1017 1011 959

2 1066 959 1186 1082 1105 1004 1086 978

5 1953 1840 1271 1173 1134 1030 1066 965

2 10 1729 2584 1144 1359 1112 1011 1290 1190
15 1242 1024 1537 1404 1144 1047 1290 177

20 2132 1853 1495 1424 1437 1303 1004 910

2 1180 1086 1242 1131 1099 1004 1095 988

5 1261 1170 1297 1199 1134 1047 1066 965

5 10 1229 1154 1469 1346 1021 926 1294 1183
15 1570 1450 1498 1368 1277 1167 1300 1190

20 1593 1440 972 848 1492 1339 1027 939

2 1138 1047 1144 1037 1108 1008 1095 988

S 1238 1141 1261 1173 1141 1040 1203 1105

10 10 1186 1092 1456 1329 985 907 1307 1199
15 1206 1108 1453 1313 1225 1115 1316 1212

20 1472 1359 1472 1365 2031 1869 1027 943

2 1160 1060 1232 1128 1128 1024 1095 988

5 1222 1121 1199 1092 1131 1030 1190 1092

15 10 1160 1060 1414 1287 1261 1164 1346 1235
15 1151 1047 1469 1320 2135 1963 1268 1154

20 1430 1297 1196 1063 2538 2321 1001 917

20 2 1131 1034 1190 1076 1115 1004 1095 988
5 1170 1066 1206 1099 1193 1047 1199 1108
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10 1157 1056 1372 1235 1450 1323 1287 1170
15 1128 1030 1378 1238 1970 1807 1255 1154
20 1264 1131 1173 1034 2954 2740 978 900
2 1154 1063 1196 1089 1131 1024 1095 988
5 1125 1030 1180 1076 1222 1121 1206 1115
30 10 1154 1056 1303 1180 1320 1186 1297 1183
15 1144 1037 1284 1141 2574 2392 1206 1092
20 1268 1134 1157 1014 3237 2909 1349 1199
2 1329 1225 1401 1290 1183 1092 1095 978
5 1287 1183 1336 1222 1222 1131 1300 1212
50 10 1219 1102 1521 1368 1615 1437 1242 1128
15 1505 1368 1554 1352 2590 2288 1511 1359
20 1749 1560 1300 1092 3335 2899 1261 1118
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Anexo C: Algoritmo de MatLab para la
generacion de superficies sinusoidales

close all
clear all
cle

%Datos Iniciales
incrementoxyz=0.2; % Incremento entre punto y punto

disp(' °);

disp(' °);

disp(' DATOS DE ENTRADA );

disp( °);

Rapedidonm=input ('Ingrese el valor de Rq en nm: ');
Rapedido=roundn((Rgpedidonm/1000),-4);

%Valores Aleatorios
imax=Rqpedido*2.15; % el valor normal es de 1.25
imin=Rqpedido*1.75; % el valor normal es de 1.1

%Protocolo de creacion de la Superficie

x=0:incrementoxyz:52;

y=X; % Generacion de los vectores

[X,Y]=meshgrid(x,y); % Truco para calcular la cuadricula de XY

%Proceso lterativo

contadorWhile=1;
contadorerror=0;
errorRgnm=10;
vectorRg=zeros(1,1);
vectorerror=zeros(1,1);
disp(' );

disp(" ITERACIONES ),

disp(" );

disp(contadorWhile);

while errorRqnm>=0.1 % Equivale a un error de 0.1 nm en Rq
frequencial=rand;% Parametro Aleatorio

frequencia2=rand; % Parametro Aleatorio
c=imin+(rand*(imax-imin)); % Parametro Aleatorio

% Calculo de Rq
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funcionRq = @(X,Y) ((c.*sin(frequencia1.*X).*cos(frequencia2.*Y)).A2); % Dentro del abs debe de ir la
ecuacion de forma

intRq = dblquad(funcionRq, 0, 52, 0, 52);

IRg=intRq/(52*52); %El 52*52 es porque se tiene 50 en'x'y 50 en'y'

Rg=roundn(sqrt(IRq),-5);

Rgqnm=Rq*1000;

errorRg=abs(Rqpedido-Rq);

errorRgnm=errorRq*1000;

vectorRq(contadorWhile,1)=Rgnm;

% Comprobaciones

vectorerror(contadorWhile,1)=errorRgnm;
if contadorWhile==500 % 500 por defecto
errorRgnm=0;
disp(' );
disp('El Numero de lteraciones no dio gener6 un resultado esperado’);
else
% Si se encuentran 3 cercanos terminar
if errorRqnm<=0.5 % Equivale a un error promedio de 1 nm para Rq
contadorerror=contadorerror+1;
end
end
% Parar si encuentra los 3 cercanos
if contadorerror==3
errorRgnm=0;
disp(' );
disp('El Resultado tiene un error de 1 nm’);
end
contadorWhile=contadorWhile+1;
disp(contadorWhile);
end

% Calculo de Ra

funcionRa = @(X,Y) abs(c.*sin(frequencia1.*X).*cos(frequencia2.*Y)); % Dentro del abs debe de ir la
ecuacion de forma

intRa = dblquad(funcionRa, 0, 52, 0, 52);

Ra=roundn(intRa/(52*52),-5); %EIl 52*52 es porque se tiene 50 en'x'y 50 en 'y’

Ranm=Ra*1000;

% Célculo de Rm

funcionRm = @(X,Y) (c.*sin(frequencia1.*X).*cos(frequencia2.*Y)); % Dentro del abs debe de ir la ecuacion
de forma

intRm = dblquad(funcionRm, 0, 52, 0, 52);

Rm=roundn(intRm/(52*52),-5); %EI 50*50 es porque se tiene 50 en'x'y 50 en'y"'y'

Rmnm=Rm*1000;

% errorRm=abs(Rmpedido-Rm);
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%Grafica y Extraccion de la Coordenada Z

Z=c.*sin(frequencia1.*X).*cos(frequencia2.*Y); %Calculo de la coordenada Z
surf(Z) % Mostrar la superficie

%axis('equal’) Todos los ejes con la misma escala

puntosz=reshape(Z,[],1); % Crear un vector de coordenadas z

% Coordenada X

puntosx=zeros(1,1);
contadorwhilex=0;
incrementox=0;
Nx=52/incrementoxyz+1;
cicloforx=1;
while contadorwhilex<Nx
for k = 1:Nx
puntosx(cicloforx,1)=incrementox;
cicloforx=cicloforx+1;
end
contadorwhilex=contadorwhilex+1;
incrementox=incrementox+incrementoxyz;
end

% Coordenada Y

puntosy=zeros(1,1);
contadorwhiley=0;
incrementoy=0;
Ny=52/incrementoxyz+1;
ciclofory=1;
contadory=1;
canditadepuntos=((52/incrementoxyz)*2)+1;
ddd=52/incrementoxyz+1;
while contadorwhiley<canditadepuntos
if contadory==(ddd+1)
incrementoy=0;
contadory=1;
else
fork = 1:Ny
puntosy(ciclofory,1)=incrementoy;
ciclofory=ciclofory+1;
incrementoy=incrementoy+incrementoxyz;
contadory=contadory+1;
end
end

contadorwhiley=contadorwhiley+1;
end
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xy=[puntosx,puntosy]; % Crea el vector de la coordenada XY
xyzsurface=[xy,puntosz]; % Crea el vector de coordenadas xyz superficie
% Resultados

disp(" );

disp(' °);

disp(' RESULTADOS );

disp(' );

disp('El valor de Ra en nm es: "); disp(Ranm);

disp('El valor de Rq en nm es:"); disp(Rgnm);

disp('El valor de Rm en nm es: "); disp(Rmnm);

disp('El valor de la Amplitud en nm es: "); disp(c*1000);
disp(‘El valor de la Frecuencia 1 es: ); disp(frequencia?);
disp('El valor de la Frecuencia 2 es: "); disp(frequencia2);

% Nube de Puntos

csvwrite('D:superficie.xyz' xyzsurface)% Guarda la nube de puntos solo de la superficie
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Anexo D: Resultados de Esfuerzos para
los Diferentes Individuos Analizados

Resultados de la distribuciones de presiones, esfuerzos cortantes y de von
Mises para el individuo Il, variando el CF entre la piel y el socket

CF

PRESION

CORTANTE 1

CORTANTE 2

VON-MISES

0.1

CPRESS
42651004
BB idsseind

CSHERRL

CSHEARZ
+3.487e+
+1.791e+

LROLNNNENRERe

v

5, Mises
[Bvg: T5%)
5oc-0d
+7.5242-04
6.104e-04
45340204
+4.58d0-04
[B35e-04
431
b #
41 04
:

0.2

PREDERIE

0.3

+2.1728+03
+3.0002+00

CSHEART

.: +1.825a+03
Boget

.483e+0
£218010
353e+0

Liditotiidids

CPRESS CSHEARL CEHERRZ { 5, Mises
12,5070 +2.02de+3] ~2.772e+33 {hwg: 75%)
+2.7382+0 +127%a+i3 +1.853atd3 a
+2.089240 <9.343e+2
+1680a+0 ~1543a+81 o
1167 1e 0 (3der 02 i
O 4 +1.4628+0 . 3 .
. gt £ raer
+10d3a+ X
825700 4. 3 4 310e0:
+6.2675+0 3 P o
i i
+2.08%a+ -
+.000e+ 00 5] ThGsed:
CPRESS CSHEARL CSHEARZ
+2.448+0 +2.4542+03 .033a10:
Y2 2ddetd +1.570e+03 | e
42540+ +1.777e+03
+1:835e+0 +6,296+02
F1E30e+) -4.752e+02
O 5 L d2Betd 2.1230+03 — -1E06e+0E
. +1.220840 50482103 27734103
1020640 . = SBbie03
+38.160a+0: 3 & A.DEBe03
6 120t -5.8150+03 61172403
44 580103 “673%ar03 72dBe+03
+2.340e+03 7.6622+03 85730403
+0E00e+00 -§.5852+03 -6.5002+03
CPRESS CSHEARL CEHEAR
+1.8 +3.7472+03 +5.95de+03
+ .— +2.854e+03 ‘ +4.638e+03
' YZd2ie40s
+ v +2.1550403
+1 — - +0Bage+07
0 6 ¥ e
. + 1.644er b3
+ -2.910e+L.
+6. -4.177e+03
e 5.4435+03
+3.2482+0 6.7092+03
11524214 78762103
+0,000=-+0 57420+03
CPRESS CSHEART
+2.045e+0 +3.031e+03
#1875 +1.737e103 5
+1,7058+ A ATBe +05
411533+ -§.530e+ 2
+1.3642+40 -Z.143s+ 4
0 7 1195040 Saa3s 2
. +1,023e+0: -417570+ 3
+8.52de+E. -6.0320~ 4
+5.81%a+0; -7.327a+ +id
+5.1148+03 G2+ k
+3.410e+03 99178+ -
+1.705e+03 -1iZle= 7799e403
+0.000a+50 -1.2512+04 -9.238e+03 F1aletnd
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CPRESS csHEAR CSITAR2 5, Mises
230001 03 {Avg: 759
-1382e+03
i ~5.88Jat
e -§.172e+
+ -2.2730+
i “3b28e+
-5.0330+
. b5 £.3390 1
Z 7.84de
b 92500 |
- -LDgge+
120601
-L347e+
CPRESS CSHEARZ s, Mises
11.430¢ ¥ +1.207e+04 [Avy: 75%)
+Lilles 3 +1.078a404
+1.192e~ 3 34850+ 03 [
+1.073a- 1 +5.714e+03
19/535¢ 3 +1.839e+0% S Tylppees
+8,340e- -03 131184c 103 X
+7.151e~ 3 +1.355e+03 — i7n30e
. +E3EDar -03 -4.365e+ ¥
13767 3 Zizat — isi60er
+35 e 2 2997er
+2,381e- 3 E7a2es
19 3 T.567a4
10.000¢ B al352e1
CPRESS canFaRz s, Mises
113630 2 +1.165a+01 (Awg: F59)
LR 3 19936¢1 03 ;
+ 1380+ 12 +8.224+03 .
— rLlnazes 7 +6,508e-03
+4.04%e 3 147956103
— 17.04% 2 13,080+ 03 |8
+6.81de~ 3 +1.366e+03
— i5678ex 5 NI AYE)
I 3 20630103 N
13078+ 0% 5y faerad | B
l 1224ler 2 -5492e+03
+1.156e+ 73070403
10.000¢ | B 8921e 103 I
M

= Distribuciones de presiones, esfuerzos cortantes y de von Mises para el

individuo Il, variando el CF de la piel y el socket en la franja

CF

PRESION

CORTANTE1

CORTANTE 2

VON-MISES

CPRESS CSHEART CSHERRZ aes
+1.537e+04 +2.3962+03 +4.1072+03
+1409e+04 - B reens 93404
+1381a+0d X o2 +2.3452+03 4
+1.1532+04 1 — EiZes03 4
— +1.025a+04 +7.81%e+02 4
O 1 +5.956+03 1. -4.4dDe+al 4
. 176858403 -8.307¢+02 +od
+5.404e+03 -3.322e+03 17126103 netid
451242403 4'138e+03 -2.3432+03 it 4
+3.8432+03 -4.953e+03 5378103 4
+2.5622403 -5.768e+03 -4.2082+03 4
+12012+02 -5.585e+03 5.037e403 3
+0.000+00 ~7.400e+03 | W Ssheetas | z
CPRESS CSHEARL CSHEAR2 Mises
+2.4248+04 +1.698e+03 +3.421e+03 o)
+2.2222+04 +7.713a+ 02 +: e
2020er e +157d0+
1:318e+04
+1.616a+04 13720+
+1.41de+Dd <
02 +1212e40¢ 1070+
1 a4
8.0792+03 Fiiger
+6.0592+03 P Toee
+4.0408+03 BEiE 71
+2.0200+03 +15200+04
+0.000e+00 +1.1682403
CPRESS CSHEARL } 5
42440640 418945403 (avg: 5%
422420204 +2.6052+02 \2720-05
TS ok
+1.83de X X
+1.6308=04 +9.566a+04
0 3 +1.4272204 . #
: Hase 1 b
+: e
915200 03 . taibeemde
1 H
+4.0760-03 4 -gblo-e
12,037, "
-7.05ge-01 4875103 Trideis
|
CPRESS e CSHEAR2 3, Mises B
+2.2410+04 +2.426e+03 3 B47e 103 (Avg: 75%) i
+2.238e+04 +1.514e+03 +2.505084+03 +9.. 10
+2.054e+04 B 114836403 et
+10851e 04 +4.008e+05 7
Haen -6.81de-03
0 4 -1.754e+03 p. ..
. 042e i -2 846e+03 J
-3.9282+03 :
et i
+6.102a+03 FREgaTE ~ IEEEEAL
+4.0B8e+03 7 175er03 2+
+§ ggg“gg X -8.257e+03 1E5Eaes
XL s 8330m103 HEH
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Resultados de la distribuciones de presiones, esfuerzos cortantes
Mises para el individuo lll, variando el CF entre la piel y el socket

y de von

CF

PRESION

CORTANTE 1

CORTANTE 2

VON-MISES

0.1

CPRESS

+2.4082+04
+2.2072+04
+2 a08e+04
18062109
+1E05e4+04
+1.4052+04
+1.2042+04
+L.007e+04

vU_E0Ce 10

CSHEARL

danind
+1368a+03
+1.0882+03

7 BaBa+02

-7 01Be+Q2
-11000e+03
-17288e+03

ettt
=

CSHE#RZ

3, Mses.
{tvg: 75%)

! 1150408
X 4

CPRESS CSHEARL

+3 +3.23%6+03 X
+3 . +3.193e403
+3. ¥
+2
+2 +6.390e+ 02 1
+2. i

0.2 i
+1
+L. . 3
+8. !
+6i
+3..
+ -1.518s-H -7 733+03 Tiesaa

CPRESS CSHEART CSHEARD 5, Mises

+4.351e+ +4.4822+03 +6.4578-+03 iAvg: 75%]
+4.025e+ +3.891e+03 +4.8610403
+3.6550= +3.2592+03 +3235a+03 .
+EEEes 2707+ +1811e+03
+2.92Fes +2.115e+ ~1.470e 01

O 3 +2.5576+ +1B24e+ -1.640s+03

. +2155e+ +8.318a+02 -32662+03

+1E30a+ F3A0Tet02 -43810+03
+1484e- 2.516e+07 -5.516e+03
+1.088e+ 814340402 -8idlei0
+7.319- 14352103 3767403
+5h5%a- 20375403 -113%e+04
+0.000e+08 2A15e+03 -1302e+04

0.4

T T T T
2 Enihd
o Dmge s opl
sttt e n)
e ]
CEILORE T bE
FEIITY¥EILIRE
SEESEEREEEERE
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1.
-6.37
-7 850e+

i inined

0.9

CPRESS CSHEARL
21076404 +1.132e+404
+3.765e+04 +08DEe+03
+3.4230404 +7.888=+03
Y208Det04 +6.170e+03
42 730e 04 e
O 5 +2.396e+04
. +2.053e404 +1 D169+03
+iFiTe+od
+1.36%e+04 72 azaews
102604 -4/138a+03
+6.842e+03 -5 850e+03
+3.418e403 75740403
-4.4472+00 a243e103 13876+0
CPRESS CEHEARL CSHEAR2 5, Mists
+2.480a+04 +5.3596+03 +8.7178+03 (hve: 7531
+2.255e+04. +6.7 75603 +713460+03 +1 5
+2.0500+04 +5.151e+03 +5.375+03 5
+1.645e 04 +3.537+03 +3.403e+03 2
+1.6408+04 +1.9022-03 +1.432e+03 ¥
O 6 +1l4350+04 A2 7E2a02 -5.3850+03 "
. +1.230a+D4 -1.34Ee+03 -2.511e+03 d
+1.025e+04 2000103 -4.4326+03 =04
+8.2008+03 4-504etd3 -9.454e+03 4
+6.150=+03 “Coliedns -8.4255+03 4
+4.1000+03 -7.843e+03 -1.040e+04 14
+2.050e+03 “2a67e+0s -1.2275+04 04
+0.000e+00 -1.108e+04 s i 3
CSHEARL coHERRZ
88te104 +8,4114+03 +1.067e+04
557e-+04 +7.656e+03
237604 45408103
51004 11 E24m103
587e-+04 -1.387e+03 >
O 7 2630404 4109403 4
. 940e+04 -7.425e+03 "
170+04 -1.0440+04 4
295004 134604 4
F00et03 “1lad7ar 04 4
AsEe-+(32 1,949+ 04 a1
PEESES -3.2508+04 4
D00 1552804 45}
CSHFARZ
11.322¢ (Avq 75%)
+0. 783603 11,5391 05
1634903 +1.410e+05
+2.911e=03 +1.299e+0%
-S.2U/eti2 +1.17%e+05
319550403 + 10598+
O 8 B 193520104
. -1.082e+04 +8.102e+04
L A42be+ 04 +6.993e 104
1.760e1 04 +5.703e+04
-2115ex00 +4.593e+04
~Z2A450e+04 13.399c1 04
-3 ADDe 0 +2.168e+04
+9.951e103
' CSHEAR

10'000e: 1

- v
ket
73 2
s ¥ b
3 T

Liiid
Sz
2ce
B2ie22:255552

¥ e ]
< - 3 -
R HEahEsbEd mELLERRSEEAE Y EEAEELERELAEG ; & SELELELESE pobtnid;
; i foEs} # S iy i 3 o tatmts
Z 3 & s 2 FEess H = 3& ]
SaEdE o Pt SAESE F
! 4 3 by e e et ed H ? T 3
5 EREL 2 2EERER
‘ q e e ‘l\ ‘.\ ‘\ -\ -
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CPRESS
+3.148e+04
+2.88da+04
+2/B20a+04
1235601 04
+2.U82e+04
+1.828e+04
+1.5642+04
+1.3002+09
+1/036e+ 04
17.716¢1 03
+5.0/6e+03
+2.435e+03
-2.053e+07

CSHFARL

+Libade+0]
<LETleal

R
-1,585e-03

CEHFAR?
+2.2678+04

-2.869e+04

5, Mises
(Avg: Futi)

14,5228 04
+3.332e-04
+2/1400-04
+9.5218+03

= Distribuciones de presiones, esfuerzos cortantes y de von
individuo Ill, variando el CF de la piel y el socket en la franja

Mises para el

CF

PRESION

CORTANTE 1

CORTANTE 2

VON-MISES

CPRESS CSHEARL CSHEARZ 5, Mises
43030454 +5.2372+03 (Avg: 75%)
iR ot LgigeE
' i ¥ +9.016e-
+3.227e4+04 ¥ 0»2 21Ze+04
+2.865e+04 +7.406e+04
0 1 +2.51004Ca 6 0160
. T2isaetis “5.3810+07 et
179504 - 141932104
+1.4348+ 3 13 300104
+L.07get e o)
Lzt 3 +L.7820-09
+.58Be L 3 +4 780803
+1.000e -+ .9 +L 743003
CPRESS 5, Mises
12400 i thva: 75
+3. o+t X +0.780e+0
+2.770840. ¥ 3 +3.6550+ 0.
+2.453e+ 0. +30 48210840
02 LAl et e
. +1/6826~0: Histeror 158301
l +1:385550: 1179e403 ek
+1.1082-0: 2'34d0+03 t3azes
+5.309a+D, 35080402 T3dgae
+5.53%eD) 45736403 V1805e
+2.770e+03 -5.8372+03 +1 150+
+0.000e+00 -7.00184+03 | = 43.208ed0z
CPRESS CsHEARL CSHEARZ
+2.844e+04 +5.878+03 411182004 v 7E5%)
+Z607e+0d 352403 +9.077e+03 +OTTBEHD:
+2.3708+04 13550 16.960a 02 +B 50
+2/1338404 ¥2'848a+03 +4.8438+03 +5.2000-H0-
+1.595a-0: +1.3052+03 — +2.728e403 BEAATonets
0 3 +1.65%+04 §352+01 +5.089e+02 PR
. +1423e+04 -1.382e+03 15086+ Thiren
+1.1852+04 -2.7258403 -3.5252+03 pripieets
+3.261e+03 ] 57436103 350540,
+7.1112+03 12+ -7.8602+03 JrR i
+4.7402+03 et 03776103 +1.58ze 40
+2.3708+03 G08ket0s -1:20%e+04 +1:155e+0
+0/0002+00 22403 122ierod +37a3e4E:
CPRESS CTSHEARZ S, Mis==
+3.7170+04 .3 3 {ug: 75%)
+3.4L7er0d X 3 4100024
30280404 X 3 3 9 280+ 0
+2.7882404 3 +8.410e+C
+2.4782+04 . 3 +7.61de4 0
0 4 +2.158e404 X 2 +E.g1gey
. +1.680a+04 + ¥ +E035e40
115490104 5 H 45227040
+aa31a
+1,2296+40- . 3 1gaet
+5.2525403 k 3 13aa0asc
+6.1542+03 - 3 +2.04da-+L:
+3.057e103 04 Byt
892801 -81831e+03 4 +i52ge

» Resultados de la distribuciones de presiones, esfuerzos cortantes y de von
Mises para el individuo IV, variando el CF entre la piel y el socket

CF

PRESION

CORTANTE 1

CORTANTE 2

VON-MISES

0.1

CPRESS,
. +2:30%e404

16376403
157732403
138482103
+1.924a+03

+0.000a+00

CSHEAR]

+1,235+02
BN

54340407
i
3276403

CSHEARZ
+8.4518+02

RRTEEE

, Misee
[wg: Fo%0)

+17755e-
11037+
+2775a+

0.2

CPRESS
+2.421a+04

2
10g0aa 00

CSHEARL
+3.303e+03

-15652e+03

CSHEAR2
+2.0325+03

-2453e+03

S, Mises,
{Avg: T5%) n
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0.3

(R
LLELLELALLLY
el
ZghnuaaEey
SroELEsy
SeTEIIIILY
SRERTNEEEEIEE

CSHEARL

i +4.2368403

CSHEARZ

+5.931e+03
+5.0540+03
+4.196e+03
33086103
124000403
92e+03
eRros)
143500
1.011et
-1
7478+
i e o

0.4
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Anexo

Sockets Fabricados Nacionalmente

E:

Analisis
Parametros Tribologicos Obtenidos de

Estadistico

Datos procesados de sockets fabricados nacionalmente

Socket Ubicacion  Ra Rq Rp Rv Rt HSC
1 1 1.35 1.906 10.241 85489 17925 4
1 2 1227 1626 8.048 84.257 16.963 6
1 3 123 1536 3.145 88.989 9.432 10
1 4 1766 2418 8.843 79.761 22255 5
1 5 1315 1711 5744 8614 12777 16
1 6 2429 5288 43547 74967 61.753 1
1 7 2015 2783 10299 80954 22518 4
1 8 1.944 2656 14.898 8216 25.911 1
1 9 2801 3.832 7.713 73958 26928 13
1 10 1.077 1424 7361 89.961 10573 5
1 11 2528 3347 7136 75.843 24466 11
1 12 1.422 1.9 8.138 84.345 16.966 1
2 1 5605 7.054 8369 63518 38.024 16
2 2 2411 3262 5512 73658 25.027 4
2 3 0.554 0.714 3357 9146 5.07 5
2 4 0963 1226 6.244 89.775 9.642 3
2 5 1.809 2391 10.067 84.853 18.387 6
2 6 921 1157 15.753 56.247 5268 11
2 7 1619 2144 10838 83998 20.012 4
2 8 1307 1774 7313 84.053 16433 4
2 9 1771 2393 11583 84.891 19.866 10
2 10 4462 5279 8726 76.399 255 11
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2 11 0868 115 5777 90.04 8.91 4
2 12 0944 1333 7.549 90.266 10455 4
3 1 23236 27.332 49415 26.023 116.564 9
3 2 24774 30573 41.707 3.856 131.023 14
3 3 21915 26.897 39.383 18.264 114.292 12
3 4 22.388 27.404 32.945 10.578 115541 17
3 5 22896 26.442 34.929 28.361 99.74 14
3 6 29547 34256 48231 5223 136.18 17
3 7 16.394 20.222 28.604 34291 87485 13
3 8 16.803 19.658 23.908 3741 79.671 19
3 9 22978 26.856 37.193 1295 117416 14
3 10 29.948 35.118 43.799 0 136.972 20
3 11 16.918 21.819 28527 23914 97.786 7
3 12 18.163 23.395 29.319 18.824 103.668 12
4 1 6.661 858 9996 62178 4099 16
4 2 275 3918 8887 74685 27374 2
4 3 0935 1181 7.205 89.128 11.25 1
4 4 0924 1227 5882 90.186 8.869 8
4 5 1.074 1417 6229 8867 10.731 9
4 6 12.063 15488 21.448 42712 71.909 10
4 7 1134 1494 7823 87317 13679 4
4 8 1.085 1437 9.967 88.051 15.089 1
4 9 0987 1286 5739 89.136 9.775 5
4 10 10.142 13.078 18.724 39.280 72.608 8
4 11 1562 2.047 7.748 89312 11609 8
4 12 1.11 142 8292 8911 1235 2
5 1 11.182 13.724 19.051 38.337 73.888 13
5 2 10459 12397 1755 57.311 53412 15
5 3 2398 2801 6834 86199 13809 8
5 4 1135 1458 4843 86.017 11998 8
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0913 1279 8934 87331 14776 1
10424 12986 16.98 41478 68.676 9
14674 17.994 2164 36229 78584 11
1546 1907 5.607 86.561 12219 5
1626 1957 5872 87442 11603 16

10 4903 6.694 1054 57978 45735 10
11 1.097 1486 3.561 85.058 11.676 12
12 0986 1.381 5.674 82456 16.391 2
1 11.039 13.957 18.532 41467 70.238 11

12

2 5088 6.649 8.677 66.925 34925 13
3 1226 175 6683 86.241 13615 5

4 1.554 2006 5847 86.13 12.89 8

5 2044 2582 8383 81.898 19668 5

6 1.041 1248 3595 8847 8298 10
7 8.794 11.207 14.047 47.22

8 1796 2248 5767 86.905 12.035 10
9 1.949  3.014 12969 73.515 32.628 1

10 4462 5279 11343 8758 16.936 1

11 1423 1784 5639 88.938 9.874 11
12 1613 2061 6.948 88.078 12.044 5

= Valores de transformacién de potencia de cada variable

Variable Ra Rq Rp Rv Rt HSC

Trasformaciéon -04 -04 -05 14 log log

= Andlisis de una variable

Ra Rq Rp Rv

Rt

HSC

Promedio
Desviacion estandar

Coeficiente. De variacion

6.42203 7.95988 14.3017 67.5169
7.98336 9.51433 11.9637 26.9154
124.312% 119.53% 83.65% 39.86%

39.9579
37.841
94.70%

8.375
6.5555
42.31%
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Minimo 0.554 0.714 3.357 0 5.07 2
Maximo 29.948 35.118 49.415 91.46 136.972 58
Rango 29.394 34.404 46.058 91.46 131.902 56

= Diagramas de Frecuencias: a) Ra, b) Rq, ¢) Rp, d) Rv, e) Rty f) HSC
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Gréficas de cajas comparativas para cada parametro de rugosidad
en cada socket: a) Ra, b) Rq, ¢) Rp, d) Rv, e) Rty f) HSC
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. F
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e C2 s s 6
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Socket Socket
(e) (f)
» Graficas de cajas comparativas para cada parametro de rugosidad analizado
debido ala posicion de medida: a) Ra, b) Rq, ¢) Rp, d) Rv, e) Rty f) HSC.
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Anexo F: Divulgacion de Resultados
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BIOINGENIERIA | INGENIERIA MECANICA
Determinacion de las variables topograficas mas representativas en
Sockets para amputados transfemorales fabricados nacionalmente

BIOENGINEERING / MECHANIC ENGINEERING
Determining the most representative topographic variables in
locally manufactured sockets for patients with transfemoral
amputation

Vanessa Restrepo™§, Junes A Villarraga®, Juan José Pavin*®*

*Departamento de Ingenieria Mecanica, Facultad de Ingenieria,
Universidad de Antioguia, Medellin, Colombia.
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{Recibido: 12 de diciembre de 2012 - Aceptado: 13 de abrl de 2013)

Resumen:

El nivel de confort de un paciente amputado ransfemoral estd lizado &l coeficiente de friccion (CF) en la intarfaz Socket-Mmidn, sa
ha demosmado experimentalments que lis caractenisticas superficisles del elemento que ents en contacto con la piel infiwyen en el
CF. Partiendo del modelo en veso del mafion de un paciente amprado mansfemoral se fabrican seis sockess en empresas de diferentes
cindades a nivel nacional (Boget, Medallin y Cali), con el fin de determinar los cambios a nivel topografico dependiendo del proceso ¥
fabricacion, se estsblece el procedimientso penersl pera la fabricacion de un socket se identifican las zonas con mayores esfiierzos en el
nmifion partiends de modelos por alamantos finitos ¥ se extraen probetas de los sockets. Con un rgesimatro, se caracteriza s superficie
dee la= mmestras teniendo como criterios los parametres tibologicos Ba, Bg v Bpe. Se conchrye que debido a lo altamenss artecanal del
proceso de fabricacion, las caractenisticas triboldgicas vanan enomerments de un socket a ofro, lo cusl plantes 1a posibilidad de realizar
en el fisuro protocelos de fabricacion que mchiyan o texturizado superficial en determinadss zonas de los socksts v de esta forma variar
los coeficientss de friccion v mejorar la precepcidn de confort de los pacientes.

Palabras Clave: Amputade Trangfemoral, Caracterizacion superficial, Parametros triboldgicos, Rugosidad.

Abstract.

The degres of comfort of a patent with transfemorsl smputation is directly melated to the Coefficient of Friction (COF) at the Socker
Stomp interface. It has been experimensally proven that surface characteristics of the element contacting the skin have an impact on the
COF. Bazed on the gypsum model of 2 patent with wansfemors] ampasation, six sockets are memnfactmed in companies fom sevaral
cifies of the country (Bogotd, Medalling and Cali) with the purposs of determining the topographic chanees hased on the manufachrs
process. General procedurs to mamifachmre the socket is astablished the areas exercising the bizgest soess on the shonp are identified
based on finite-element models, and samples are mken fom seckets. Through 3 roughness tester, surface of samples i characterizad
having Pz P, and Fpc as mbological parameters. It is conchaded that due to the highly arisanal degree of the manufachme process
tribological characteristics significantly vary from one socket to another, which allows having a possibility to perform, in the firtre,
manufacture protecols te inchide surface texture on specific areas of sockets m order to modify coefficients of ficton and increass
patients’ comfon.

Keywords: ransfemoral amputation; surface characterization; tribological parameters; roughness.
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Stress Reduction in the Residual Limb of a Transfemoral
Amputee Varying the Coefficient of Friction

Vanessa Restrepo, Junes Villarraga, PhDic), José Pavin Palacio, PhD

Abstract

A finite element computer model was used to validate the relationship between coefficient of friction (COF) and the shear
stresses and pressures obtained at the socketresidual limb interface for four ind viduals with transfemoral amputation, This
maodel simulated the process of donning the socket and application of loads during the stance phase of gaitcycle. The msidual
limbwas modeled as a solid multlayer (skin, fatand muscle) with hyperelastic properties. An experimental design was made
to calculate the significance of hairiness, sweating, and texture fictors in measuring the COF between polypropylens and
skin with the help of a sclerometer; values were obtained from 0,188 to 0545, It was demonstrated that the surface texture
i significant when measuring the COF. On the results of the simulation, a horzontal strip where the greatest stresses
and pressures occurred was identified; in this strip, the COF was varied from 0.2 to (U6 to ohserve its effect on the distribution
of sresses, The average shear decreased up to 25%, whereas the pressures did not vary significantly and the results do not
excead the value of 70 kPa, from which values are potentially harmful to the skin U Prosthet Orthot, 2004; 26:00-00.)

KEY INDEXING TERMS: socket-limb residual interface, finite element analysis, dynamic simulation, stress distribution

he socket is the element of the prosthesis that is in direct

contact with the patient. For this reason, its design is

fundamental for the patient’s perception of comfort with
his'her prosthesis. Several authors have demonstrated that
shear stresses and ewessive pressures in the socket-residual
limb interface are responsible for damage to the patient's soft
tissue, whereas the normal and tangential forces applied to the
residual limb when it interacts with the socket produce circu-
latory problems." However, the worst conditions that lower
limbh amputees experience according to Meulenbelt et al.* are
pressure uleers, followed by infections and wounds.

The experimental pressure and stress measuring methods
in the socket-residual limb interface provide only approxima-
tions to the real values because of the complexities associated
when implementing these methods and do not account for
all of the surfaces in contact.®® The finite element method
serves as a complement to the experimental measurements
while these validate the method ?# To date, the models used for
transfemoral amputees are hased on suppositions and simpli-
fications that do not recreate donning the socket and defor-
mation of soft tissues® There are various factors that affect
the distribution of stresses on the residual limb, such as var-
iahility in the anatomy of persons, skin types, sweating, pres-
ence or absence of hair, and others, The aim of this study was
to obtain the stress distribution on the residual limb for a
transfemoral amputee varying the coefficient of friction (COF)
in the socket-residual limb interface to

VANESSA RESTREPD; JUNES VILLARRAGA, PHMc); and JOSE PAVON
PALACIO, PHD, are affiliated with the Universidad de Antioguia.
Dischosure: The authors declare no conflict of interest.

Copyright © 2014 American Academny of Orthotists and Prosthetists
Correspondence fo: Vanessa Restrepo, 152 East Stadium, Apt § West
Lafayette, IN; eanail: vrestrepéipurdue. edu

Volume 26 = Mumber 4 - 2014

L aid the designer in the design process;

2. decrease stress values and reduce injuries to patients, in-
creasing their quality of life and facilitating their reinte-
gration into society; and

3. assist the prosthetist to an easier adaptation of the patient
to his/her prosthesis.

Coefficient of friction was selected as a study variable be-
cause it is easily quantifiable and measurable. So far, there
have been no studies that aim to answer the question posed
in this research,

This study was conducted on four individuals with different
physiological characteristics, making a distinction in the phys-
ical and mechanical properties of the constitutive lavers of
the residual limb (skin, fat, and muscle), 1 & dynamic explicit
simulation was performed to represent the socket donming
process and initial support during the gait. The model was di-
vided into three analysis stages, which included the donming
phase. This stage accounted for the vertical motion of the socket
during donning from a configuration in which there is no
contact with the residual limb toits final configuration, inwhich
it contains all of the soft tissue and bone. The relaxation phase is
considered as a transition phase between the donning phase
and the exertion of the load phase, when the most critical load
of the gait phase is applied.

It has been demonstrated that the COF directly affects the
magnitude of stresses generated by the socket on the residual
limh.'2 For this reason, the COF between the residual limb and
the socket was varied from 0.5 to 1.0 to determine the stress
and pressure distributions. The stress concentration zone was
identified from these values where the COF was altered to
determine if the stresses could be reduced. An experimental
validation was carried out to determine the influence of socket
surface texture on the COF in the socket-residual limb inter-
face to prove the viability of optimizing the socket surface, The
factors accounted for in the experimental measurements were
hirsuteness, skin sweatiness, and the surface texture of the
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Influencia de los Parametros Tribologicos
en el Coeficiente de Fricciéon entre
Polipropileno y Piel
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Resumen

Se adquirieron los datos sobre la topologia superficial de sockets para
amputados transfermorales utilizando un microscopio de fuerzas atGmicas
(AFM), se caracterizaron las propiedades tribolégicas de 12 zonas significa-
tivas, a partir de estos datos se crearon superficies virtuales con geometria
sinusoidal de 250m de drea, las cuales fueron empleadas para llevar a cabo
una simulacién numérica para encontrar cual era la relacion entre dichos
pardametros y el coeficiente de friceién entre el polipropileno del socket y la
piel. La piel se modeld como un material hiper-elistico y el polipropileno
como un material eldstico lineal, se impuso un desplazamiento inicial de
contacto ¥ un desplazamiento tangencial de las probetas para caleular el
coeficiente de friccién, adicionalmente, se aplictd una presidén a la parte su-
perior de las probetas de polipropileno que simulan las presiones generadas
por el calzado de la protesis y las fuerzas generadas durante la fase de apo-
yo de la marcha humana. Se encontrd que existe una correlacién entre los

Ph.ID., jjpavon@udea.edu.co, Universidad de Antioguia, Medellin, Colombia.
?  Ph.D{c)., junes@udea_edu.col Universidad de Antioquia, Medellin, Colombia.
3 Ing |danielfelipetobon@gmail com| Universidad de Antioquia, Medellin, Colombia.

Universidad EAFIT 139|
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SURFACE OPTIMIZATION OF A SOCKET FOR A TRANSFEMORAL AMPUTEE
THAT REDUCES THE STRESSES VARYING THE FRICTION COEFFICIENT

Vanessa Resh'epol, Junes Villarragal.. Jaime Velez’
lDeparlment of Mechanical Engineering, University of Antioquia (vanerpol3@gmail com)

Abstract. The shear stresses and pressuves in the socket-stump interface weare calculated for
Jour fransfemoral amputess, using the finite element method A dynamic explicit model was
developed for the simulation of the fitting procedure of the socket and the applyving of the
loads corresponding to the suppert phase during the gait, and a constitutive multilayer Jyper-
elastic model was emploved for the soft tissues (shin, fat and muscle) because of their large
sirains and displocements, aid lineal isoifropic models for the bone and socket.

In order to determine the influence of the friction cogfficient on the socket-skin interface, ifs
value was varied from a minimum value of 0.5 to a maximuwn of 1.0. Then, the zones whare
the greatest pressures and stresses occwrred were identified where the wse of a horizontal
sirip was proposed with a variation of the friction cogfficient from 0.2 to 0.6, in order io ob-
serve ifr gffect on the obtained stresses. The strip has a width af 10 em and is located approx-
imately 2.0 cm below the ischial support of all the individuals. If was observed that the pres-
sure does not change significantly when varying the friction cogfficient. However, the average
shear stress fends fo rize when ncreasing the friction coefficient, and affer applying the sirip
the average shear stress reduced up to 23%, while the pressure variation was not significant
Finally, the experimental validation of the behavior of the friction cogfficient between the
polpropylens amd the skin was performed with a sclevometer. This experiment cornsidered
Jactors such as the patient’s sweat, the amowt of hair and the surface texdure of the polypro-
pylens coating, and it proved that the surface texture of the coating must be accournted for
when measuring the friction cogfficient.

Keywords: lransfemoral amputees, sockei-stump biterface, finiteelementanalysiz, friction-
cogfficient, siress distribution.

1. INTRODUCTION

A lower member prosthesis is an artificial device used to replace completely, or a portion
of the missing lower member. It has different components according to the level of amputa-
tion, incleding a foot, a socket, and a joint between both, and in the caze of transfemoral am-
putees, a prosthetic knee. The socket iz the element of the prosthesis that 1z in direct contact
with the patient, which iz why its design is fundamental for the patient’s perception of com-
fort when wearing the prosthesis [1].



