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RESUMEN 

La tesis presenta el diseño de un pie protésico adaptable a la irregularidad del suelo en el 

plano sagital que permite la adaptación a las superficies irregulares del tipo desnivel, 

pendiente y geometrías irregulares del suelo, el cual busca reducir la brecha física que 

presentan las personas con amputación transtibial en su desplazamiento sobre el entorno 

peruano. Por consiguiente, el diseño cuenta con un sistema mecánico y un sistema 

electrónico y de control que permiten lograr tal cometido. 

La prótesis, como parte de su desarrollo, contempló una revisión acerca de la biomecánica 

del pie, sus arcos, rango de movimiento, antropometría y el estado del arte en el ámbito 

de las prótesis adaptables a la irregularidad del suelo. Después, siguiendo la metodología 

VDI 2221, se eligió el concepto de solución óptimo que satisfizo en mejor medida los 

requerimientos. Luego, se diseñó el sistema mecánico de la prótesis considerando las 

medidas promedio del peruano (longitud=24,1cm y ancho=9.3cm) y un peso máximo de 

81 kg. Se realizaron los cálculos para el arco del pie, elástico y elemento análogo al 

antepié, para definir materiales y dimensiones óptimos. Posteriormente, se realizó el 

modelado en 3D, el cual sirvió para la validación mediante simulaciones estáticas y de 

fatiga. Además, se fabricó un pretotipo que fue sometido a pruebas de carga siguiendo la 

norma ISO 22675.  

De igual forma, se abarca el sistema electrónico y de control, donde se planteó la lógica 

y arquitectura de funcionamiento y de control de la prótesis, esto abarcó desde la selección 

de componentes y diseño de circuitos, hasta el desarrollo de la tarjeta PCB y su carcasa 

protectora. Asimismo, se realizó la estimación de costos y los planos de despiece y 

ensamblaje. 

El diseño consiste en un pie protésico que emplea un elemento elástico que simula la 

fascia plantar y permite compensar las geometrías irregulares presentes en el suelo. 

Además, incorpora una articulación de tobillo cuyo movimiento es generado por un 

actuador lineal, el cual sigue una lógica de funcionamiento y control que se ajusta en 

función de la retroalimentación proporcionada por sensores de distancia y presión. 

Finalmente, el costo estimado de fabricación y ensamblaje del diseño propuesto asciende 

a S/. 3,880 aproximadamente, una cifra menor al límite establecido. 
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INTRODUCCIÓN 

La amputación es la extirpación de un miembro del cuerpo o parte de él, esto debido a 

una infección grave, gangrena, traumatismo o enfermedad como la diabetes [Ajibade, 

2013]. En el mundo, en 2017, se reportó que 57,7 millones de personas viven con 

amputación de extremidades [Mcdonald, 2021]. Mientras que, en Perú, el reporte del 

Instituto Nacional de Estadística e Informática (INEI), determinó que hay 3,2 millones de 

peruanos con discapacidad, de los cuales, el 15,1% (485 mil personas), tienen dificultad 

para moverse o caminar [INEI, 2017]. Asimismo, el Instituto Nacional de Rehabilitación 

Lima-Callao del Perú registró que, del total de pacientes amputados atendidos, el 78,1% 

corresponde al miembro inferior [Farro, 2012]. 

Por otro lado, el INEI menciona que del total de las personas con discapacidad (PCD) en 

el Perú, el 44,8% trabaja o busca trabajo, donde los principales rubros en los que se 

desempeñan son: comercio, reparación de vehículos, agricultura, silvicultura y pesca, 

industrias manufactureras, transporte y almacenamiento, y construcción [INEI, 2012; 

INEI, 2022]. Esto indica que las personas con discapacidad realizan actividades, en su 

mayoría, con una alta demanda de movimiento. Entonces, a pesar de su condición, las 

personas con discapacidad se desplazan por necesidad (laboral, salud, alimenticia, etc.) 

hacia distintos lugares, lo que es un problema, dado que el 92,0% manifiesta tener 

dificultad para recorrer distancia largas y cortas fuera de su casa [INEI, 2012].  

El desplazamiento a pie sin problemas es vital para las PCD, ya que el 53,6% del total de 

las PCD se desplaza a pie y el 38,2% en transporte público. Sin embargo, el 

desplazamiento a pie, en el contexto peruano, no es el idóneo para las PCD producto de 

amputación de pie, debido a que el 72,3% de la población con discapacidad considera que 

las vías por donde se desplazan no se encuentran en buen estado [INEI, 2012], lo que las 

condiciona a caminar sobre superficies irregulares. 

Añadido a lo anterior, el 94,2% de personas que padecen algún tipo de discapacidad 

residen en casas independientes [INEI, 2012], donde, de acuerdo con la Población 

Censada con alguna dificultad o limitación según distrito, el 11,5% de la población se 

concentra en San Juan de Lurigancho [INEI, 2018a]. Esto es relevante, pues, San Juan de 

Lurigancho, debido a la presencia de cerros, desarrolla una topografía irregular con 
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pendientes [Burgos, 2014]. Esto causa que las personas que habitan por estas zonas, 

modifiquen constantemente su marcha a las características del terreno por donde 

transitan, lo que aplicado a las personas con discapacidad se traduce en una necesidad de 

poder adaptarse a superficies irregulares cuando se desplazan hacia sus viviendas. 

Es así que, en la realidad peruana, se tiene como problema que las personas con 

discapacidad, producto de amputaciones de extremidades inferiores, presentan 

inconvenientes para la movilización. Problema que, visto desde la infraestructura del 

entorno, como lugares visitados o calles (medio por donde se desplazan), no están en 

correcto estado o acondicionadas para facilitar el desplazamiento de dichas personas. 

Como contraparte a este problema, la población de interés usa un apoyo ortopédico para 

facilitar el desplazamiento, el cual, según el INEI [2012], puede ser: un bastón simple 

(20,9%), una silla de ruedas (7,9%) o una prótesis de pierna (0.3%). Además, Chiu [2021] 

señala que el 60% de las personas con prótesis no pueden caminar sobre terrenos 

irregulares, mientras que McDonald [2022] indica que el 9% de las caídas de los usuarios 

de prótesis de miembros inferiores son debido a terrenos irregulares. 

Entonces, además del reducido uso que tienen las prótesis de pie en el Perú, las 

características de las prótesis generales pueden no estar resolviendo el problema de 

movilidad en su totalidad, ya que, en general, el suelo no presenta un mismo nivel con 

ausencia de pendientes. Es así que surge la necesidad de una prótesis que se adapte a la 

irregularidad del suelo para reducir el esfuerzo del usuario y mejorar la capacidad del 

mismo a desplazarse por superficies irregulares. 

Por lo tanto, con el propósito de tener un primer acercamiento a una solución general, se 

propone desarrollar un pie protésico adaptable a la irregularidad del suelo en el plano 

sagital, que ayude a las personas con amputación transtibial a poder desplazarse con la 

menor dificultad posible por su entorno, en especial, por superficies irregulares, durante 

el desarrollo de sus actividades de la vida diaria. Entonces, para lograr este propósito, se 

realiza una revisión del estado del arte considerando el ámbito comercial, académico y de 

patentes, con énfasis en prótesis adaptables a la irregularidad del suelo. Luego, sobre la 

base de la metodología VDI2221, se diseñará un pie protésico que se adapte a 
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irregularidades del terreno en el plano sagital, el cual se modelará en 3D y se validará 

funcionalmente mediante simulaciones con software y pruebas de carga en un pretotipo. 

 

Con este proyecto se espera contar con un documento que contenga el diseño de un pie 

protésico cuya característica principal sea la adaptabilidad a la irregularidad del suelo en 

el plano sagital. Asimismo, se espera contar con un modelado 3D del pie protésico, el 

cual, servirá para poder validar, mediante simulación por software, la función del pie 

protésico a adaptarse a la superficie irregular del suelo. Además, se espera que dicho 

modelado 3D permita evaluar los esfuerzos experimentados por la prótesis bajo cargas, y 

proporcionar el modelo para el pretotipo, el cual también será sometido a pruebas de 

carga. El alcance de este trabajo comprende el diseño conceptual (bajo la metodología 

VDI 2221), cálculo y selección de componentes; mientras que, el alcance de la validación 

es del tipo funcional, es decir, se evaluará mediante simulaciones por software el 

mecanismo que permite que el pie protésico se adapte a distintos tipos de superficies. 

 

Es importante mencionar que este tipo de dispositivos favorece a las personas con 

amputación de pie a desplazarse sobre superficies irregulares, e impulsa el desarrollo de 

dispositivos afines para facilitar el movimiento de las personas con amputación transtibial 

reduciendo los riesgos de caídas e incrementando la movilidad. 
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CAPÍTULO 1 

 

ESTADO DEL ARTE 

 

En el presente capítulo se presenta la problemática de las personas amputadas en el Perú, 

seguido de la biomecánica del pie, donde se envuelven subtemas como la anatomía del 

pie sin amputación para tener en cuenta las dimensiones y rango de movimiento 

involucrados en dicha extremidad, también se describen los niveles y tipo de amputación 

de la que se tratará para uniformizar conceptos. Asimismo, se profundiza en la 

biomecánica de la marcha con énfasis en la marcha sobre terrenos irregulares. Finalmente, 

se brinda un análisis del desarrollo tecnológico y de diseño de las prótesis de pie 

encontradas en publicaciones científicas, productos comerciales y patentes. 

 

1.1 Problemática 

En el mundo, en 2017, se reportó que 57,7 millones de personas viven con amputación 

de extremidades por causas traumáticas, de las cuales 36,2%, 15,7%, 11,2% y 10,4% se 

deben a fuertes caídas, lesiones de carreteras, lesiones relacionadas al transporte y fuerzas 

mecánicas respectivamente [Mcdonald, 2021]. 

 

En Estados Unidos, se estima que 150 000 pacientes por año se someten a una amputación 

de una extremidad inferior por causa de diabetes mellitus, enfermedad vascular periférica, 

neuropatía o traumatismos [Molina, 2022]. Mientras que, el Instituto Nacional de 

Rehabilitación del Perú registró que, del total de pacientes amputados atendidos, el 78,1% 

de las amputaciones correspondían al miembro inferior, con una mayor frecuencia de 

amputación (53,9%) ubicado sobre la rodilla, es decir, transfemoral [Farro, 2012]. 
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Es así que, en el Perú, de acuerdo con el reporte del Instituto Nacional de Estadística e 

Informática [INEI, 2017], se determinó que hay 3,2 millones de peruanos con 

discapacidad, de los cuales el 15,1%, es decir 485 mil personas, tienen dificultad para 

moverse o caminar. En contraste con lo anterior, con la Encuesta Nacional Especializada 

sobre Discapacidad (ENEDIS) se estimó que el 5,2% de la población peruana cuenta con 

alguna discapacidad [RNPCD, 2022], que proyectado al 2022 sería 1,73 millones de 

personas, de las cuales el 19,3% se encuentra inscrita en el Registro Nacional de Personas 

con Discapacidad (RNPCD), es decir 334 mil personas, de los cuales el 67,3% tienen 

discapacidad del tipo de locomoción. 

 

Por otro lado, el INEI menciona que, del total de las personas con discapacidad en el Perú, 

se estima que el 44,8% trabaja o busca trabajo [INEI, 2022]. Cabe recalcar que estas 

personas se desempeñan en el área laboral como: comercio al por mayor y por menor; 

reparación de vehículos automotores y motocicletas (25,4%), en agricultura, silvicultura 

y pesca (24,4%), en industrias manufactureras (10,1%), en transporte y almacenamiento 

(5,8%), y en construcción (5,1%) como las principales actividades [INEI, 2012]. Lo que 

indica que las personas con discapacidad realizan actividades, en su mayoría, con una alta 

demanda de movimiento. 

 

Además, el INEI reportó que los principales lugares en donde las personas con algún tipo 

de discapacidad tienen dificultad para ingresar y/o desplazarse son: establecimientos de 

salud (29,3%), paraderos (23,0%), mercados (21,3%), centros de rehabilitación (18,9%), 

bancos o entidades financieras (18,8%), terminales y estaciones (18,6%), boticas y/o 

farmacias (17,7%), oficinas públicas (17,5%) y restaurantes (15,9%); remarcando que, 

personas con discapacidad del área rural presentan mayores dificultades para el ingreso 

y/o desplazamiento en establecimientos públicos en comparación con residentes en el 

área urbana [INEI, 2012]. Esto indica que las personas con amputación del miembro 

inferior en el Perú, a pesar de tener dificultades de movilización por necesidad y el mismo 

estilo de vida que llevan, necesitan movilizarse, ya sea al trabajo o a otro recinto. 

 

Añadido a lo anterior, de la población peruana que presenta alguna discapacidad de 

locomoción y/o destreza, el 92,0% manifestó tener dificultad para caminar fuera de su 

casa (92,4% para área urbana y 90,3% para área rural), recorriendo tanto distancias cortas 

como largas. Además, el 53,1% precisó tener problemas para mantenerse en equilibrio, 

así como moverse y caminar sin dificultades dentro de su casa (51,5% para área urbana y 

59,2% para área rural) [INEI, 2012]. Lo que a su vez se refleja en que, el 40,6% afirmó 
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que depende de otra persona para realizar sus actividades diarias. Es así que las 

actividades que demandan mayor apoyo son desplazarse fuera de casa (72,7%) y 

desplazarse dentro de casa (37,9%) [INEI, 2012]. 

 

Entonces, es importante analizar el tipo de transporte que hacen uso las personas con 

discapacidad en el contexto peruano. Según el INEI [2012] el 53,6% del total de la 

población con discapacidad se desplaza a pie y el 38,2% en transporte público. Y que, 

por área de residencia, se observa que el desplazamiento a pie (46,4%) de personas con 

discapacidad de zonas urbanas es menor al desplazamiento a pie (79,3%) de quienes viven 

en zonas rurales. Por lo tanto, existe evidencia de la gran importancia que tienen las vías 

peatonales y su correcto estado para un fácil desplazamiento de las personas con 

discapacidad. Sin embargo, a nivel nacional, el 72,3% de la población con discapacidad 

considera que las vías por donde se desplazan no se encuentran en buen estado, lo que 

varía de acuerdo con el área de residencia, siendo de 67,9% y 87,7% para el área urbana 

y rural respectivamente. 

 

Al analizar la vivienda, se identificó que a nivel nacional el 94,2% de personas que 

padecen algún tipo de discapacidad reside en casas independientes, el 3,2% en 

departamentos en edificio, el 0,9% en viviendas en quinta y el 0,8% en casas en vecindad 

[INEI, 2012], mientras que una proporción menor al 1,0% reside en otros tipos de 

edificación. Siendo más específicos con la ubicación de la vivienda, se tiene que, por 

cifras mostradas del 2017 por el INEI de la Población Censada con alguna dificultad o 

limitación según distrito, el 11,5% de la población se concentra en San Juan de 

Lurigancho [INEI,2018]. Esto es importante, ya que San Juan de Lurigancho posee una 

topografía relativamente plana, sin embargo, en el distrito se ubican cerros de 

considerable altura que conducen a presentar pendientes suaves por las partes bajas, y 

pendientes más pronunciadas por la parte alta del distrito [Burgos, 2014]. Esto conduce a 

que las personas, que habitan por estas zonas, constantemente tengan que modificar su 

marcha a las características del terreno por donde transitan, lo que aplicado a las personas 

con discapacidad se traduce en una necesidad de poder adaptarse a superficies irregulares 

cuando se desplazan hacia sus casas. 

 

Además de la dificultad que presentan las personas amputadas del pie para poder 

desplazarse, la amputación puede causar un deterioro significativo en la calidad de vida 

y genera un mayor gasto de energía [Molina, 2022]. Cabe recalcar que, el gasto de energía 

aumenta de forma directa respecto a niveles más altos de amputación, es así que 
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amputados unilaterales por debajo de la rodilla (transtibiales) y por encima de la rodilla 

(transfemorales), frente a personas sin lesiones, presentan un consumo medio de oxígeno 

de 9% y 49% respectivamente [Molina, 2022]. 

 

Como alternativa de solución al problema de desplazamiento de las personas con 

amputación de pierna, se tienen las prótesis de pie. Sin embargo, en el Perú, del total de 

personas con discapacidad de locomoción y/o destreza, según el tipo de apoyo ortopédico 

que usan se tiene que el 20,9% usa bastón simple y el 7,9% silla de ruedas, mientras que 

solo el 0.3% usan prótesis de piernas [INEI, 2012]. 

 

Por otro lado, a pesar de la alternativa que ofrecen las prótesis, usuarios de prótesis de 

miembros inferiores corren el riesgo de sufrir caídas, de los cuales el 9% se debe a la 

caminata sobre terrenos irregulares, por lo que no pueden movilizarse o trabajar en 

terrenos irregulares [McDonald, 2022]. De igual forma, Chiu [2021] señala que el 60% 

de las personas con prótesis no pueden caminar sobre terrenos irregulares, y que su uso, 

además de generar una velocidad de caminata más lenta, ocasiona un mayor gasto de 

energía. Esto se explicaría porque el acto de caminar sobre un terreno irregular causa un 

mayor rango de movimiento del ángulo del tobillo, de articulaciones intertarsianas y 

metatarsiana, lo que en personas con discapacidad es imposible, debido a que las prótesis 

pasivas no pueden responder a superficies cambiantes.  

 

1.2 Biomecánica del pie 

El pie es la estructura clave durante la marcha, ya que es el medio entre el suelo y el sujeto 

que se adapta a la geometría del suelo para asegurar el equilibrio y almacenar energía 

para facilitar el siguiente paso. Se compone de 28 huesos y 33 articulaciones, de las cuales 

existen 5 principales que son: articulación del tobillo, articulación subastragalina, 

articulación transversa del tarso (Chopart), articulación tarso-metatarsiana (Lisfranc) y la 

articulación metatarsofalángica [Perrier, 2018]. 

 

El pie se divide en estructuras estáticas que incluyen los huesos, superficie articular, 

ligamentos y fascia plantar que en conjunto atenúan las fuerzas dentro del pie; y 

estructuras dinámicas que incluye la artrocinemática de los huesos del tarso y la función 

muscular [Donatelli, 1985]. Además, puede ser segmentado (Figura 1.1) en retropié 

(compuesto por el astrágalo y calcaneo), medio pie (compuesto por el navicular, cuboides 
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y los tres huesos cuneiformes), antepié (compuesto por los huesos metatarsianos) y los 

dedos del pie (falanges) [Perrier, 2017]. 

 

 
Figura 1.1. Segmentación del pie [Perrier, 2017]. 

 

1.2.1 Arcos del pie 

El pie presenta dos arcos (Figura 1.2), que son el arco longitudinal (que posee dos partes) 

y el arco transversal, los cuales están conformados por los huesos y mantenidos por 

ligamentos y tendones.  

 

 
Figura 1.2: Vista lateral de los arcos del pie [Tortora, 2013]. 

 

Estos arcos permiten que el pie soporte y distribuya el peso de forma ideal. Cabe recalcar 

que dichos arcos no son rígidos, pues ceden al aplicar peso sobre ellos, pero recuperan su 

forma original al retirar dicho peso, es así que permiten almacenar energía y absorber 

impactos [Tortora, 2013]. Además, dichos arcos, brindan al pie la capacidad de adaptarse 

a superficies regulares como irregulares, ya que, son relativamente flexibles al caminar, 

siendo el arco longitudinal el más flexible [Abboud, 2002]. 

 

1.2.2 Tipos de movimiento 

El pie tiene distintos tipos de movimientos, los que son logrados gracias al complejo 

articular del tobillo; la Figura 1.3 muestra dichos movimientos que son: flexión plantar 

(plantarflexión) y dorsal (dorsiflexión) que ocurren en el plano sagital, abducción y 
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aducción que se dan plano transversal, y eversión e inversión que ocurre en el plano 

frontal [Brockett, 2016]. Por otro lado, la combinación de estos movimientos genera 

movimientos articulares tridimensionales, llamados pronación, que es la combinación de 

flexión plantar, inversión y aducción, y supinación, que es la combinación de flexión 

dorsal, eversión y abducción.  

 

 
Figura 1.3: Movimientos relativos al complejo articular del tobillo [Alvarez, 2020]. 

 

Además de la articulación del tobillo, se tienen 5 articulaciones metatarsofalángicas 

(MTF), que presentan movimientos de dorsiflexión y flexión plantar, donde las 4 últimas 

articulaciones MTF, permiten cierta abducción y aducción. Y, están las articulaciones 

interfalángicas proximales (IFP) que permiten flexión plantar, y articulaciones 

interfalángicas distales (IFD) que permiten la flexión plantar y dorsal [Stephen, 2010]. 

 

1.2.3 Rango de movimiento 

Los rangos de movimiento de las articulaciones del pie para el plano sagital se muestran 

en la Tabla 1.1. 

 

Tabla 1.1. Rango de movimiento de las articulaciones del pie en el plano sagital [Stephen, 2010]. 

Articulación Flexión plantar Flexión dorsal 

Tobillo 40° - 50° 15° - 27° 

MTF del primer dedo 35° - 50° 70° - 90° 

MTF del segundo a quinto dedo 40° 40° 

IFP 50° 0° 

IFD 40° - 50° 10° - 30° 
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1.2.4 Antropometría del pie 

La Tabla 1.2 muestra las mediciones antropométricas del pie en el contexto peruano, tanto 

para varones y mujeres entre 18 y 65 años. 

 

Tabla 1.2. Antropometría del pie [Escobar, 2020]. 

Dimensión (cm) Percentiles 

5 95 

Varones Anchura del pie 8,1 10,6 

Longitud del pie 21,3 27,0 

Mujeres Anchura del pie 5,3 7,7 

Longitud del pie 20,4 24,4 

 

1.3 Amputación de extremidades inferiores 

De acuerdo con Ajibade [2013], la amputación es la extirpación de un miembro del cuerpo 

o parte de él, esto debido a una infección grave, gangrena, traumatismo o enfermedad 

como la diabetes. 

 

1.3.1 Niveles de amputación de extremidades inferiores 

De acuerdo con la Academia Americana de Cirujanos Ortopédicos, las amputaciones del 

miembro inferior se clasifican de acuerdo al nivel en el que se da el corte. Es así que, las 

que se dan a través del muslo, pierna y pie, son llamadas transfemorales, transtibiales y 

parcial del pie respectivamente; mientras que, las que se realizan a través de la 

articulación de la rodilla y tobillo, son llamados desarticulación de rodilla y tobillo 

respectivamente [Espinoza, 2014].  

 

La Figura 1.4 muestra los niveles de amputación de acuerdo con el informe “Prescripción 

de Prótesis del Miembro Inferior” reportado por el Instituto de Evaluación de Tecnologías 

en Salud e Investigación (IETSI) [IETSI, 2018]. 
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Figura 1.4: Niveles de amputación de la extremidad inferior [IETSI, 2018]. 

 

1.3.2 Clasificación funcional K 

De acuerdo con la Clasificación Funcional Medicare, descrita por el Instituto Nacional de 

Rehabilitación (INR), el K-level es un índice de movilidad funcional, que consiste en 5 

niveles (K0-K4), el cual sirve para determinar el componente protésico recomendado para 

cada paciente [INR, 2021], los niveles se resumen a continuación: 

 

 K0: Paciente sin capacidad o potencial para desplazarse o moverse. 

 K1: Paciente con capacidad o potencial para deambular en superficies niveladas en 

espacios interiores. 

 K2: Paciente con capacidad o potencial para deambular en espacios exteriores con 

barreras ambientales de bajo nivel (superficies irregulares, veredas, escaleras) 

 K3: Paciente con capacidad o potencial de desplazarse a velocidades variables, 

atravesar la mayoría de obstáculos ambientales y tener actividad vocacional 

terapéutica o de ejercicio. 

 K4: Paciente que excede las habilidades básicas de deambulación, tolerando altos 

niveles de impacto, tensión y energía, típico de las demandas protésicas de niños, 

adultos activos y deportistas. 
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1.4 Ciclo de marcha 

El ciclo de marcha es un patrón común de todas las personas durante la caminata, es así 

que, un ciclo es delimitado por dos impactos sucesivos del mismo talón [Di Gregorio, 

2021].  Dicho ciclo (Figura 1.5) se divide en dos fases, apoyo (stance) y balanceo (swing), 

donde la fase de apoyo constituye el 60% del total, mientras que la fase de balanceo el 

40% [Pirker, 2017]. 

 

 

Figura 1.5: Fases del ciclo de marcha [Pirker, 2017]. 

 

Dentro de los estudios que se realizan en el ciclo de marcha, se puede estudiar la 

cinemática durante la marcha, donde se obtienen un patrón de los ángulos de las 

articulaciones, de esta forma, la Figura 1.6, muestra dichos ángulos para las articulaciones 

de la cadera, rodilla y tobillo, todo tanto para los planos sagital, frontal y transverso 

[Riazati, 2022]. De acuerdo con la, Figura 1.6, se puede ver que el mayor rango de 

movimiento durante la marcha se da en el plano sagital, tanto para la articulación de la 

cadera (hip), rodilla (knee) y tobillo (ankle).  

 

Por otro lado, la Figura 1.7 muestra el ángulo de la articulación metatarso falángica del 

pie durante la marcha normal, donde se muestra solo la vista sagital, dado que es la que 

presenta el mayor movimiento durante el ciclo de marcha. 
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Figura 1.6: Cinemática del ciclo de marcha [Riazati, 2022]. 

 

 
Figura 1.7: Ángulo de la articulación metatarsofalángica durante la marcha [Kim, 2012]. 

 

Es así que se decidió que el pie protésico adaptable a la superficie irregular se concentrará 

solo en el plano sagital, dado que la mayor parte del movimiento de la marcha acurre en 

este plano. Además, se opta por el plano sagital debido a que es por este plano por donde, 

naturalmente, las personas se mueven en mayor medida. Por lo tanto, la prótesis 

desarrollada en esta tesis se enfocará exclusivamente en el plano sagital, proporcionando 

así un primer acercamiento hacia una solución de mayor complejidad. 
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1.5 Estado de la tecnología de prótesis de pie 

Se realizó una búsqueda sistemática de prótesis que permitan un grado de adaptación a 

superficies inclinadas, para ello, se filtró la búsqueda por medio de palabras claves como: 

“uneven terrain”, “uneven surface”, “prosthetic foot”, “bionic prosthesis” y “surface 

adapt”. A través de dichas palabras clave, se eligieron los dispositivos comerciales, 

patentes y dispositivos en investigación más relevantes que son descritos a continuación. 

 

1.5.1 Dispositivos comerciales 

Los dispositivos comerciales encontrados, en su mayoría, son del tipo de almacena y 

devuelve la energía (ESR), ya sea mediante resortes, sistema hidráulico o materiales 

elásticos. De acuerdo con lo encontrado, este tipo de prótesis tienen entre 1 a 4 grados de 

libertad, con un peso de usuario medio de 125 kg como máximo, y un peso del dispositivo 

inferior a 1 kg. Sus principales ventajas son: la independencia de una batería, resistente a 

condiciones ambientales, ligereza, adaptación al suelo irregular mediante un talón flexible 

y un antepié largo flexible. Como ejemplos de estos dispositivos se tienen: el Echelon ER 

(Figura 1.8a) de la empresa BlatchFord, el Balance Foot S (Figura 1.8b) de la empresa 

Össur y el C-Walk (Figura 1.8c) de la empresa Ottoblock. 

 

   

(a) (b) (c) 

Figura 1.8: Ejemplos de dispositivos comerciales de pie protésico del tipo ESR: (a) Echelon ER 

[BlatchFord,2022], Balance Foot S [Össur,2021], (c) C-Walk [Ottoblock,2021]. 

 

Por otra parte, en los dispositivos comerciales, también se tienen prótesis del tipo biónico, 

que usan microcontrolador para controlar el ángulo del tobillo para dar una marcha más 

natural. Este tipo de dispositivos son ideales para usuarios con un peso inferior a 125 kg, 

además pesan alrededor de 1,5 kg, y poseen en promedio 3 grados de libertad. Este tipo 

de prótesis tiene como ventajas el control del tobillo, lo que permite aumentar el espacio 

libre de los dedos en la fase de balanceo, además, tienen un mayor rango de movimiento, 
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se adaptan a superficies irregulares, y tienen amortiguación controlada. Mientras que la 

principal desventaja es la dependencia a una batería, y la baja resistencia a condiciones 

ambientales adversas. Como ejemplos de este tipo de dispositivos se tiene al PropioFoot 

(Figura 1.9a) de la empresa Össur y el Meridium (Figura 1.9b) de la empresa Ottoblock. 

 

  

(a) (b) 

Figura 1.9: Ejemplos de dispositivos comerciales de pie protésico del tipo biónico: (a) 

PropioFoot [Össur,2020], (b) Meridium [Otoblock,2020]. 

 

1.5.2 Patentes 

En el área de patentes se encontraron prótesis del tipo ESR y biónico, con una amplia 

mayoría de las del tipo ESR. Dentro de las del tipo ESR, se encontraron prótesis con 

segmentos divididos y conectados mediante articulaciones, un ejemplo de esto es la 

patente US20110015762A1 [Rifkin, 2011] (Figura 1.10), que es una prótesis de pie con 

3 segmentos conectados a través de dos articulaciones que simulan la articulación 

metatarsofalángica y la subastragalina. Este tipo de prótesis permite tener rotación 

vertical, lateral y longitudinal para cada articulación, lo que permite atravesar pequeños 

obstáculos como rocas pequeñas. 

 

 
Figura 1.10: Patente US20110015762A1 [Rifkin, 2011]. 
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Además, están las prótesis ESR que no hacen uso de articulaciones, sino de partes 

independientes conectadas por un elemento, este es el caso de las patentes US 6,712,860 

B2 [Rubie, 2004] (Figura 1.11), US 6,911,052 B2 [Christensen, 2005] (Figura 1.12), US 

6,936,074 B2 [Towsend, 2005] (Figura 1.13) y US5443528A [Allen, 1995] (Figura 1.14).  

 

 
Figura 1.11: Patente US 6,712,860 B2 [Rubie, 2004]. 

 

 
Figura 1.12: Patente US 6,911,052 B2 [Christensen, 2005]. 

 

 
Figura 1.13: Patente US 6,936,074 B2 [Towsend, 2005]. 

 

 
Figura 1.14: Patente US5443528A [Allen, 1995]. 
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Algunas de estas prótesis incluyen separaciones (Figura 1.15) que posibilitan a ciertas áreas 

de la prótesis, como los dedos y talón, de realizar movimientos independientes al encontrarse 

frente a una superficie irregular, lo que mejora la adaptación a superficies irregulares. Es así 

que se tienen divisiones a nivel del antepié para simular los dedos, a nivel del tobillo para 

permitir giros en todas las direcciones, a nivel del talón para facilitar eversión e inversión, y 

a nivel del medio pie para mejorar la adaptabilidad a suelos irregulares. 

 

 
(a) 

 
(b) 

Figura 1.15. Planta de prótesis de pie (a) sin separaciones, (b) con separaciones. 

 

Las principales ventajas de estas patentes, es que las separaciones que incluyen en su 

diseño mejoran la adaptación al suelo irregular, no necesitan articulaciones como la del 

tobillo, poseen reducido número de piezas, no dependen de baterías y son resistentes a 

condiciones adversas. Sin embargo, sus principales desventajas son el costo de los 

materiales y la complejidad para su manufactura. 

 

Por otro lado, se tiene un caso especial, que es la patente US 2008/0188951 A1 

[Christensen, 2008] (Figura 1.16), que al igual que las anteriores patentes con 

separaciones, presenta una característica adicional que es un bloque de arco el cual tiene 

una rigidez variable, lo que permite que el pie protésico rote y se tuerza de forma más 

fluida frente a superficies irregulares tanto en el plano sagital como frontal. 

 

 
Figura 1.16: Patente US 2008/0188951 A1 [Christensen, 2008]. 

 

Separación 
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Por último, están las patentes biónicas, donde se tiene la patente US 2008/0215161 A1 

[Ragnarsdottir, 2008] (Figura 1.17), que consiste en una prótesis con sensores que registran 

posición y velocidad de la extremidad contra lateral, para poder controlar y ajustar el ángulo 

entre el miembro de fijación y la unidad del pie, esto mediante un actuador. 

 

 
Figura 1.17: Patente US 2008/0215161 A1 [Ragnarsdottir, 2008]. 

 

1.5.3 Dispositivos en investigación 

Las prótesis que se diseñan pueden ser categorizadas como prótesis ESR y biónicas. En 

las prótesis ESR se encuentra el estudio de los efectos de una articulación de dedos en 

prótesis pasivas al caminar sobre superficies irregulares (Figura 1.18). Este proyecto 

evalúa la influencia de una articulación metatarsofalángica a una prótesis del tipo ESR. 

Según McDonald [2022], añadir una articulación de pie, contribuye en la mejora de la 

adaptación a superficies inclinadas debido a que incrementa el rango de movimiento de 

la prótesis, lo que brinda un grado de libertad extra para interactuar con el suelo irregular.  

 

 
Figura 1.18: Prótesis con articulación de dedos del pie [McDonald, 2022]. 

 

Por otro lado, Tabucol [2022] propone la incorporación de una articulación esférica del 

tobillo (Figura 1.19). En este diseño se combina una articulación del tobillo esférica que 

permite un mayor rango de movimiento, junto con elementos elásticos que sirven para 

amortiguar el primer contacto con el suelo, así como almacenar y liberar energía. Este 

tipo de prótesis mejora el rango de movimiento del tobillo, lo que podría ayudar en el 

desplazamiento sobre superficies irregulares. 

Articulación del 
dedo del pie 
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Otro diseño de prótesis pasiva es el propuesto por Piazza [2016], que propone una prótesis 

con elementos que reflejan las características anatómicas de la planta del pie (Figura 

1.20), en el que se propone una prótesis completamente pasiva llamada SoftFoot, la que 

varía su forma y dureza en función de las fuerzas ejercidas. En el diseño se trata imitar la 

estructura del pie, por lo que, para imitar la flexibilidad de la fascia plantar para adaptarse 

a superficies irregulares se emplean estructuras modulares flexibles, las que son 5 para 

mejorar la adaptabilidad a superficies irregulares. 

 

 
Figura 1.19: Prótesis con articulación esférica del tobillo [Tabucol, 2022]. 

 

 
Figura 1.20: Prótesis con planta de pie adaptable [Piazza, 2016]. 

 

En otra investigación hecha por Naseri [2022], se propone una prótesis con un sistema 

hidráulico (Figura 1.21) que permite incrementar el impulso de despegue del pie mediante 

resortes unidireccionales. Además, la inclusión del sistema hidráulico mejora el rango de 

movimiento de la prótesis en la articulación del tobillo, lo que es ideal al caminar sobre 

superficies inclinadas, asimismo, incorpora un resorte en la zona del talón que simula el 

tendón de Aquiles, con el fin de tener el pie en posición neutral en la fase de balanceo. 

 

Asimismo, se presenta el diseño de Nickel [2014], donde se desarrolla una prótesis que 

permite adaptarse a superficies inclinadas de forma pasiva (Figura 1.22), para lograr ello, 
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la prótesis, consta de un anillo de quilla que permite una transición alta de rigidez por la 

flexión de una placa de pie de acuerdo con la forma de la quilla. Además, posee un 

amortiguador en la zona del talón para tener baja dureza al aterrizar el pie, y un sistema 

de enganche y desenganche de dureza que funciona por un embrague activado por peso.  

 

 
Figura 1.21: Prótesis con sistema hidráulico [Naseri, 2022]. 

 

 
Figura 1.22: Prótesis adaptable a superficies inclinadas de forma pasiva [Nickel, 2014]. 

 

Por otro lado, se encuentran los dispositivos de investigación del tipo biónico, donde se 

encontró el trabajo de Chiu [2021], que propone un diseño de prótesis para cancelar las 

perturbaciones del suelo irregular mediante un controlador basado en una máquina de 

estados finita de tres estados (Figura 1.23). Esta prótesis posee tres dedos o dígitos 

independientes (uno del talón y dos del antepié), que sirven para cancelar irregularidades. 

 

 
Figura 1.23: Prótesis para cancelar irregularidades mediante 3 dígitos [Chiu, 2021]. 

 

También se encuentra la propuesta de Ficanha [2016], quien diseña una prótesis activa 

con accionamiento por cable (Figura 1.24), que es una investigación que busca accionar 

la prótesis mediante cables Bowden, para accionar el movimiento de flexión/extensión e 
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inversión/eversión. Este diseño permite ubicar la batería de la prótesis en una zona más 

cercana al cuerpo y así reducir el peso extra que tiene una prótesis del tipo biónica. 

 

 
Figura 1.24: Prótesis activa con accionamiento por cable [Ficanha, 2016]. 

 

De igual forma, Contreras [2021], presenta un diseño de prótesis adaptable a superficies 

irregulares (pendientes) por medio de una articulación de tobillo (Figura 1.25). El diseño 

usa sensores (MPU 6050) para dar una retroalimentación al usuario mediante un sistema 

de presión hacia el miembro residual, para así compensar la propiocepción perdida.  

 

 

Figura 1.25: Prótesis activa con retroalimentación [Contreras, 2021]. 

 

1.5.4 Conclusión sobre el estado de la tecnología 

En conclusión, en la sección de dispositivos comerciales, las prótesis más populares son 

las del tipo pasivo debido a su ligereza, resistencia e independencia. Este tipo de prótesis 

usan un elemento deformable como planta del pie, que permite un cierto nivel de 

restauración de energía en la fase donde el pie deja el suelo (toe-off), lo que es importante 

para dar el impulso inicial necesario en la marcha. Además, los dispositivos pasivos 

poseen un talón con baja dureza para amortiguar el impacto del pie, y en algunos diseños 

se observa una división parcial a nivel de los dedos para dar movimientos independientes, 

los que contribuyen a una mejor adaptación del pie a superficies irregulares. 

 

Cabe recalcar que los diseños vistos en dispositivos comerciales tienen un alto nivel en 

relación con las patentes pasivas encontradas, ya que se proponen estructuras con el 
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menor número de piezas, además de estructuras flexibles con divisiones para mejorar la 

adaptabilidad con superficies irregulares.  

 

Por otro lado, los dispositivos comerciales presentan prótesis activas para mejorar algunas 

limitaciones que poseen las del tipo pasivas, como la carencia de una flexión plantar 

activa, reducido rango de movimiento, potencia de empuje, y un bajo toe clearance (que 

es la separación de los dedos del pie respecto al suelo en la fase de balanceo). Entonces, 

las prótesis activas hacen uso de un controlador y de un actuador para brindar un momento 

que sirve para el control del movimiento de la articulación del tobillo, lo que mejora el 

rango de movimiento, el empuje en la fase toe-off y permite tener un mayor toe clearance. 

Si bien las prótesis activas presentan varias ventajas, para su correcto funcionamiento se 

necesita de un buen diseño del sistema de control, además de que la incorporación de 

elementos eléctricos no solo las hace más pesadas, sino que generan incomodidad debido 

a la vibración del motor, son más susceptibles al ambiente y dependientes de baterías. 

 

Como respuesta frente a las limitaciones encontradas en los dispositivos comerciales se 

presentan los dispositivos en fase de desarrollo o investigación. En el área de prótesis 

pasivas, se propone añadir articulaciones para mejorar el rango de movimiento de la 

prótesis y su adaptabilidad a superficies irregulares, por ejemplo, se propone añadir la 

articulación del dedo del pie para aproximar mejor la estructura anatómica, la articulación 

del tobillo para ampliar el rango de movimiento del pie, o articulaciones a nivel del medio 

pie para emular la flexibilidad del arco del pie. Asimismo, se proponen estructuras 

mecánicas para mejorar el empuje en la fase toe-off con sistemas hidráulicos, y resortes 

unidireccionales para mejorar el toe clearance. 

 

Asimismo, se plantean sistemas de control diseñados para detectar irregularidades y 

ajustar el contacto de la prótesis con superficies irregulares. También se proponen 

métodos innovadores para reducir el peso de las prótesis activas mediante el uso de cables 

en la transmisión de fuerza. Además, se busca incorporar un nivel de retroalimentación 

para los usuarios, con el objetivo de emular la propiocepción perdida del miembro. 
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CAPÍTULO II 

 

REQUERIMIENTOS Y DISEÑO CONCEPTUAL 

 

En este capítulo, siguiendo la metodología establecida en el modelo VDI 2221, se 

exponen los requerimientos de diseño para la prótesis, los cuales sirven para realizar las 

conceptualizaciones de la prótesis y, seguidamente, realizar una evaluación técnica y 

económica para establecer el diseño conceptual óptimo. 

 

2.1 Requerimientos: 

En el diseño de la prótesis adaptable a superficies irregulares en el plano sagital se han 

planteado requerimientos, los que serán tomados en cuenta para satisfacer el objetivo 

general de la presente tesis, dichos requerimientos de diseño son descritos a continuación. 

 

a) Función principal: La función principal de la prótesis es permitir que el usuario, 

cuando la use, pueda desplazarse con normalidad sobre superficies irregulares en el plano 

sagital, las cuales comprenden: 

 

 Pendientes de rampas como máximo de 12% o 6,84° de inclinación como máximo de 

acuerdo con la Norma GH.020 sobre Componentes de Diseño Urbano del Reglamento 

Nacional de Edificaciones (RNE) [RNE, 2021], por tanto, se determinan pendientes 

con pendiente comprendida entre -7° y 7°. 
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 Cambios de elevación de veredas de 20 cm como máximo de acuerdo con la Norma 

GH.020 sobre Componentes de Diseño Urbano del Reglamento Nacional de 

Edificaciones [RNE, 2021]. 

 Cambios de elevación de escaleras de 18 cm como máximo de acuerdo con la Norma 

Técnica A.010 del Reglamento Nacional de Edificaciones [RNE, 2021] 

 Suelo con irregularidades, cuyas diversas variaciones encontradas en la literatura son 

detalladas en la Tabla 2.1. 

 

Tabla 2.1. Tipos de suelos irregulares. 

Suelo irregular* Tipo de obstáculo 

Desniveles 
Usa láminas de 27mm de espesor y 0,61m de ancho distribuidas aleatoriamente 
[D’Août, 2017]. 

Rocas 
Usa rocas de 2,5-5,5cm y grava de 1,1-2,7cm dispuestas de forma continua 
[Merryweather, 2011]. 

Rocas Usa rocas de 5cm de ancho dispuestas continuamente [Xu, 2018]. 

Bloques recubiertos 
Usa bloques de 30mm de largo, 50mm de ancho y 15mm de espesor cubiertos 
por una alfombra [Suzuki, 2010]. 

Bloques recubiertos 
Usa bloques de madera de 20mm de espesor y bloques de gomaespuma de 
20mm de espesor distribuidos aleatoriamente y cubiertos por una alfombra de 
5mm de espesor [Menz, 2003]. 

Disco Usa un disco de metal de 20mm de espesor [Jang, 2021]. 

Bloques superpuestos 
Usa bloques de 10cm de ancho, 15cm de largo y 1,27cm, los que pueden estar 
apilados desde 0 a 2 unidades. Los bloques llenan todo el camino [Shultz, 
2018]. 

Bloques recubiertos 
Usa prismas triangulares de madera con medidas 30mm de largo de la base del 
triángulo, 15mm de alto del triángulo, y una longitud entre 60-160mm de largo 
del prisma [Curtze, 2011]. 

Bloques superpuestos 
Usa bloques de 18cm de largo, 16cm de ancho y 1,27cm de alto, los que 
pueden estar apilados desde 0 a 2 unidades. No existen bloques de 0 y de 2 de 
forma continua [Chiu, 2021]. 

Bloques de distintos 
tamaños 

Usa 6 tipos de bloques inmóviles: 1) bloque rectangular de 30mm de alto y 
100mm de base, 2) bloque rectangular de 40mm de alto y 28mm de base, 3) 
semicilindro de 50mm de alto y 170mm de base, 4) semicilindro de 30mm de 
alto y 100mm de base, 5) dos semicilindros adyacentes (con alturas de 75mm 
y 30mm) y una base de 230mm, y 6) similar al quinto, pero con el orden 
invertido [Piazza, 2016]. 

(*) Suelo irregular definido como un terreno estable, es decir, no cambia ni se deforma mientras el pie está en contacto con el suelo. 

 

b) Ambiente: El requerimiento establecido en esta sección tiene el objetivo de un diseño 

resistente al ambiente donde es usado. En este caso, de acuerdo con el informe del INEI 

[2019], se determinó que el 81,5% de la población censada con alguna discapacidad reside 

en áreas urbanas, en el que cerca del 34,5% de la población que posee alguna discapacidad 

reside en el departamento de Lima. Por lo tanto, el dispositivo debe ser resistente a las 

condiciones ambientales presentes en Lima, que tiene por característica, un ambiente 
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húmedo, calles con polvo y temperaturas variables a lo largo del año. Es así que se 

determina que el material de la prótesis debe garantizar resistencia a la corrosión y al 

ambiente pulverulento, además de poder funcionar en un rango de temperaturas, desde 

los 14,6°C hasta los 27,1°C, correspondientes al mínimo y máximo normal en Lima 

(promedio de datos climatológicos calculados por períodos de 30 años), que se registran 

normalmente durante el tercer y primer trimestre del año, respectivamente, según el 

Servicio Nacional de Meteorología e Hidrología del Perú (Senahmi) [Senahmi, 2020]. 

 

c) Geometría: En este requerimiento se busca tener una solución cuyas medidas 

comprendan desde el percentil 5 al percentil 95 de las medidas del pie de la población 

peruana, esto de acuerdo con la Guía de Referencia de Diseño y Ergonomía, donde se 

indica que una de las prácticas más comunes en diseño es del percentil 5 y percentil 95 

para tener una cobertura del 90% de la población, en este caso peruana [Allsteel, 2006]. 

 

Sin embargo, para esta primera solución, en base al criterio de atender a un mercado más 

amplio, se decidió enfocar el diseño en la media poblacional. En ese sentido, el Instituto 

Nacional de Salud (INS), reporta que la estatura media de varones es 1,65 metros y de 

1,53 metros para mujeres [INS, 2018]. Por su parte, Aparco [2022] reporta que las 

estaturas medias en hombres y mujeres es 165,2 cm y 152,2 cm, respectivamente, 

mientras que Escobar [2020] indica que son 165,3 cm y 152,9 cm. 

 

Asimismo, este primer diseño se centrará en una estatura promedio para hombres, debido 

a su mayor estatura y peso promedio, que implica que la prótesis esté diseñada para 

soportar cargas más elevadas. Entonces, al adoptar esta estrategia, no solo se satisface la 

necesidad en varones, sino que también asegura que el pie protésico pueda ser usado por 

mujeres (que implica una talla y peso menor), lo que permite cumplir con el objetivo de 

atender a un mercado amplio. 

 

Por lo tanto, se plantea un diseño que se ajusta a las dimensiones promedio del pie de 

peruanos, reportado por Escobar [2020], cuyas dimensiones son: i) Longitud del pie: 24,1 

cm, y ii) Anchura del pie: 9,3 cm. 

 

d) Cinemática: La prótesis debe permitir dorsiflexión (20°) y plantarflexión (20°), dado 

que, según Klaewkasikum [2022], el rango de movimiento natural de la articulación del 
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tobillo se encuentra por debajo de esos límites. Además, en el control de prótesis de pie 

sobre superficies inclinadas (con pendiente desde -10° hasta 10°), se consideró un rango 

de movimiento del tobillo inferior a 20° tanto para flexión plantar como dorsal, lo que 

permite un desplazamiento satisfactorio sobre dichas condiciones [Nickel, 2014]. 

 

Asimismo, se espera que la articulación del metatarsofalángica (MTP) brinde una flexión 

máxima de 25°, ya que en la fase crítica (definida como instante donde la articulación 

MTP presenta la mayor flexión junto con el mayor peso posible) dicho ángulo es inferior 

a 25° [Kim, 2021]. Para la marcha se espera tener un toe-off positivo en la fase de apoyo 

tardía, además, de un toe clearance alto durante la fase de balanceo para reducir el riesgo 

de caídas por pie caído. 

 

e) Fuerzas: En este requerimiento se consideran las fuerzas a las que se somete la 

prótesis, es así que, siguiendo el razonamiento de lo señalado en (c), se considera que el 

pie deberá soportar fuerzas correspondientes a usuarios con una estatura promedio de 1,65 

metros, que es la altura promedio de los peruanos [Escobar, 2020]. Además, el informe 

de la Encuesta Demográfica y de Salud Familiar [ENDES, 2015] indica que el 35,5% de 

la población presenta sobrepeso. Entonces, considerando el valor máximo del Índice de 

Masa Corporal en sobrepeso igual a 29,9, una altura de 1,65 metros y restando el peso del 

pie, se obtiene un peso máximo de 80.29 kg, por lo tanto, se establece que el peso máximo 

que debe soportar la prótesis se aproximará a 81 kg. 

 

f) Ergonomía: Este requerimiento busca que la prótesis no genere incomodidad en el 

usuario, por lo que la prótesis debe tener un peso cercano a la extremidad faltante, pues un 

peso similar contribuye con una marcha simétrica. Para determinar el peso, se considera el 

estudio presentado por Muñoz [2009], donde se exponen las relaciones antropométricas y de 

masas de las partes del cuerpo respecto a la estatura y peso de la persona, de esta forma, el 

pie representa el 0,0137% del peso de la persona. En el apartado (e), se estableció un peso de 

81 kg, por lo que el peso máximo de la prótesis es de 1,11 kg.  

 

g) Fabricación: Se espera hacer la fabricación con piezas de fácil acceso en el Perú, es 

decir, reducir la cantidad de importaciones de piezas. Para una primera prótesis, se plantea 

producir los componentes de la misma a través de técnicas de moldeo por inyección, 

soplado o en su defecto impresión 3D. 
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h) Ensamble/montaje: En este requerimiento se considera el tiempo y facilidad de 

ensamblaje de la prótesis, por lo que se establece que la prótesis tenga en la medida de la 

posible la menor cantidad de piezas, además, para el ensamble, que este sea realizado por 

personal capacitado. 

 

i) Portabilidad: En el transporte se busca que la prótesis sea movilizada en una caja, 

cuyo peso (que incluye caja, envoltorios, accesorios y prótesis), de acuerdo con la 

literatura vista en la sección de dispositivos comerciales del Capítulo 1, no debería 

exceder los 4,21 kg que corresponden al peso de la prótesis (1,11 kg) más el peso del 

empaque primario (3,1 kg).  

 

j) Seguridad: La prótesis debe funcionar con la mínima cantidad de componentes 

eléctricos y de ser usados, deben presentar elementos de seguridad para evitar descargas 

eléctricas hacia el usuario, esto se evaluará mediante la norma EN 60601. Asimismo, para 

la evaluación del sistema mecánico, se busca seguir la norma ISO 22675, además se 

espera que la prótesis alcance un tiempo de vida entre 2 y 3 años, o 2 millones de ciclos 

de carga [Össur, 2021]. 

 

Respecto al material, se determinan materiales cuyas propiedades sólo satisfacen las 

necesidades mecánicas a las que es sometida la prótesis, además de su grado de 

flexibilidad para la restauración de energía, dentro de los posibles candidatos, se tienen a 

la fibra de carbono, fibra de vidrio, espumas y algunos polímeros. 

 

k) Mantenimiento: En este requerimiento, se considera un mantenimiento de acuerdo 

con el grado de instrucción de la persona que lo realiza, es así que, se busca que el usuario 

(persona no calificada) pueda apoyarse de un manual de usuario donde se indiquen los 

pasos de limpieza. Por otro lado, para el mantenimiento se busca que sea de baja 

frecuencia y de fácil limpieza. 

 

l) Energía: Se espera que la prótesis tenga un carácter pasivo para reducir la dependencia 

energética de fuentes externas, como las baterías. Por otro lado, se contempla que la 

prótesis incorpore mecanismos como resortes o amortiguadores, los cuales permitirán 

almacenar energía en las etapas iniciales de la marcha, específicamente durante la fase de 
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apoyo, y liberarla en momentos adecuados, como en la fase tardía de apoyo, exactamente 

en la etapa de toe-off. Además, para alimentar los elementos electrónicos, se utilizarán 

baterías recargables que podrán conectarse a la red eléctrica del Perú (220 V, 60 Hz) para 

su recarga. 

 

Respecto a la autonomía, una persona con amputación transtibial camina en promedio 6 

000 pasos al día (Wong, 2021). Considerando que estas personas tienen una velocidad 

promedio de caminata de 1.15 m/s y una longitud de paso de 69.12 cm (Lin, 2014), lo 

que equivale a 1.66 pasos/s, se concluye que, con un factor de seguridad de 2, la prótesis 

debe ofrecer una autonomía de 12 000 pasos o 2.01 horas de funcionamiento continuo. 

 

m) Costo: Los precios comerciales de las prótesis de pie oscilan entre $5 000 y $15 000 

(Laferrier, 2018). Y dado que el precio de venta suele ser igual al 200% del costo de 

fabricación (Cruz, 2020), se espera que el costo de fabricación no exceda los $2 500. 

 

Finalmente, la Tabla 2.2 muestra el resumen de los principales requerimientos. 

 

Tabla 2.2. Resumen de requerimientos para el diseño del pie protésico 

Requerimiento Descripción 

Función principal 
Permitir que el usuario, cuando la use, pueda desplazarse con normalidad sobre 
superficies irregulares: pendientes (-7° a 7°), desniveles (20cm como máximo), y 
formas irregulares en el suelo (bloques, prismas triangulares y semicilindros). 

Geometría Longitud del pie: 24,1 cm y anchura del pie: 9,3 cm 

Cinemática  
Dorsiflexión (20°) del tobillo, plantarflexión (20°) del tobillo y flexión de la 
articulación del metatarsofalángica (25°). 

Fuerzas Peso máximo a soportar igual a 81 kg. 

Ergonomía Peso máximo de la prótesis es de 1,11 kg. 

Ambiente Resistente a ambientes húmedos, pulverulento y de temperaturas de hasta 31,7°C. 

Energía 
Mecanismos con resortes o amortiguadores que permitirán almacenar y restaurar 
la energía. Alimentación mediante baterías recargables que brinden una 
autonomía de 12 000 pasos o 2.01 horas. 

Costo Menor a $2,500. 

Ensamblaje/montaje Prótesis diseñada de tal forma que permita un fácil ensamblaje o armado. 

Fabricación Fabricación con piezas de fácil acceso en el Perú. 

Portabilidad 
Prótesis portable, con un peso inferior a 4,21 kg en total (incluye caja, accesorios, 
envoltorios y la prótesis). 

Seguridad 
Norma EN 60601 para elementos eléctricos y norma ISO 22675 (2 millones de 
ciclos de carga o un tiempo de vida de 2-3 años). 

Mantenimiento Mantenimiento de baja frecuencia y fácil limpieza. 
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2.2 Diseño conceptual 

En esta etapa, se obtendrá el concepto de solución óptimo, ello a partir de la lista de 

requerimientos identificados en la sección anterior. Para llegar al concepto de solución 

óptimo, se iniciará con la identificación de entradas y salidas de nuestro sistema, lo que 

sirve para el planteamiento del diagrama de funciones, y subsiguientemente elaborar la 

matriz morfológica con la que se propondrán 3 conceptos de solución, los que serán 

evaluados mediante una evaluación técnica y económica, lo que servirá para identificar 

la alternativa de solución óptima. 

 

a) Caja negra 

Una vez conocido los requerimientos se estableció la caja negra (Figura 2.1), la que 

representa una función donde se presenta un proceso desconocido que transforma las 

entradas en salidas. De acuerdo con la lista de requerimientos, las entradas definidas son 

la señal de encendido, señal de apagado, señal de batería, energía mecánica del usuario, 

energía eléctrica, persona con capacidad limitada para caminar sobre superficies 

irregulares, suelo irregular; mientras que las salidas son el indicador del estado encendido, 

indicador del nivel de batería, persona que mejoró su capacidad para caminar sobre 

superficies irregulares y prótesis para caminar sobre formas irregulares del suelo. 

 

  

Figura 2.1: Caja negra. 
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Entradas: 

 Señal de encendido: Señal introducida por el usuario para encender el sistema. 

 Señal de apagado: Señal introducida por el usuario para apagar el sistema. 

 Señal de batería: Señal introducida por el usuario para sensar el nivel de batería. 

 Energía eléctrica: Corresponde a la energía suministrada por la batería. 

 Energía mecánica del usuario: Energía usada por el usuario para ponerse la prótesis. 

 Suelo irregular: Superficie con la que estará en contacto la prótesis. 

 Persona con capacidad limitada para caminar sobre superficies irregulares: Es la persona 

con amputación transtibial que no tiene capacidad de desplazamiento. 

 

Salidas: 

 Indicador de estado encendido: Indicador visual que muestra el estado de encendido de la 

prótesis. 

 Indicador de nivel de batería: Indicador visual que indica el nivel de carga de la batería. 

 Prótesis para caminar sobre formas irregulares del suelo. 

 Persona que mejoró su capacidad para caminar sobre superficies irregulares: Es la persona 

con amputación transtibial que hace uso de la prótesis. 

 

b) Estructura de funciones 

Una vez establecida la caja negra, se presenta la estructura de funciones (Figura 2.2), que 

establece las funciones y las relaciones que debe tener la solución con el fin de llevar a cabo 

la función principal. Cabe recalcar que dicha estructura de funciones se encuentra organizado 

en 6 dominios (dominio mecánico, dominio eléctrico, dominio de control, dominio de 

interfaz, dominio sensores y dominio actuadores) que engloban funciones afines con cada 

dominio. 

 

A continuación, se describe cada función involucrada en cada uno de los 6 dominios de la 

estructura de funciones. 

 

 Dominio Mecánico: 

- Encajar muñón del paciente con el encaje de la prótesis: Como lo describe su nombre, la 

función tiene como entrada la energía mecánica usada por el usuario para ponerse la 

prótesis. 

- Apoyar la planta de la prótesis sobre el suelo: Esta función corresponde con el contacto 

de la prótesis con el suelo irregular.  
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- Acomodar la planta de acuerdo con la forma irregular del suelo: Función que acomoda la 

planta de la prótesis, a partir del apoyo de la prótesis sobre una superficie irregular, y de 

la modificación de rigidez de la planta. Esta función permite que la prótesis se adapte a 

las geometrías irregulares del suelo. 

- Flexionar/extender el tobillo de la prótesis: Función que flexiona o extiende la 

articulación del tobillo de la prótesis para adaptar la prótesis frente a irregularidades del 

tipo de inclinación. 

 

 Dominio Eléctrico: 

- Desactivar dispositivo: Función usada en caso de emergencia para desactivar toda la 

energía de los elementos electrónicos del sistema. Dicha función es activada mediante la 

señal de batería cuando dicha señal es emitida durante 3 segundos. 

- Almacenar energía: Función que guarda la energía eléctrica en la batería. 

- Acondicionar energía: Función que transforma la energía de la batería a la requerida por 

los dominios. 

- Energizar actuadores: Función que energiza el dominio de actuadores. 

- Energizar sensores: Función que energiza el dominio de sensores. 

- Energizar controlador: Función que energiza el dominio de controlador. 

 

 Dominio Actuadores: 

- Generar movimiento de flexión/extensión: Actuador que genera la flexión o extensión de 

acuerdo con la fase de la marcha y el tipo de irregularidad identificado. 

 

 Dominio de Control: 

- Identificar fase de la marcha: Función que identifica la fase de la marcha en la que se 

encuentra la prótesis en base a la información recibida por parte de las funciones sensar 

característica del terreno y sensar presión. 

- Identificar el tipo de irregularidad del suelo: Función que hace uso de la función de sensar 

presión y sensar característica del terreno para identificar la existencia de la irregularidad 

geométrica en el suelo. 

- Procesar: Función que procesa las entradas de la fase de marcha y tipo de irregularidad 

del suelo y decide qué acción debe ser tomada para adaptarse al tipo de irregularidad del 

suelo, tanto para la flexión y extensión de la articulación de tobillo de la prótesis, como la 

modificación de la rigidez de la planta de la prótesis. 

- Generar señal de control: Función que toma la información procesada y genera la señal 

que servirá para controlar a los actuadores.
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Figura 2.2: Diagrama de funciones.
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 Dominio de Interfaz: 

- Activar botón de encendido: Función para prender la prótesis, que puede ser usada 

nuevamente para apagar la prótesis. 

- Encender indicador de nivel de batería: Enciende el indicador que permite conocer el 

nivel de batería (el cual es adquirido por la función de sensar nivel de voltaje de la 

batería). 

- Encender indicador de estado de encendido: Enciende un indicador de la prótesis 

cuando esta se encuentra prendida. 

 
 Dominio Sensores: 

- Sensar nivel de voltaje de la batería: Mide el nivel de voltaje de la batería. 

- Sensar presión: Mide la presión en los puntos de interés de la planta del pie, además 

de ser útil para determinar la fase de la marcha. 

- Sensar característica del terreno: Captura las características del terreno sobre el que la 

persona está por caminar o esta caminado, además de ser útil para determinar la fase 

de la marcha. 

 

c) Matriz morfológica 

En la matriz se plantean posibles elementos o materiales que permiten cumplir con cada 

una de las funciones que componen el proyecto. De esta forma al relacionar tales 

elementos, brindan principios de solución para el problema tratado. El Anexo A muestra 

a detalle las matrices morfológicas para cada dominio. 

 
d) Alternativas de diseño conceptual 

En esta sección se detalla los conceptos de solución (imagen referencial y concepto de la 

solución) elaborados a partir de la matriz morfológica. 

 

 Primer concepto de solución 

El primer concepto de solución tiene un encaje donde se ubica el miembro residual, el cual 

se acopla al vástago de la prótesis mediante un mecanismo de unión por presión. Esta prótesis 

presenta un interruptor para activar y desactivar la prótesis, cuyo estado (prendido o apagado) 

puede ser visto mediante un LED indicador. Asimismo, la prótesis presenta otro indicador 

que es la pantalla LED, la cual muestra el estado de la batería de la prótesis, lo que es logrado 

en primera instancia con la medición del nivel de batería a través del sensor de voltaje. 
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Respecto al funcionamiento, este concepto de prótesis está previsto para adaptarse a 3 tipos 

de superficies irregulares. La primera que es por pendiente, se logra mediante los sensores de 

distancia, los que se usan para determinar la distancia tanto del tanto del talón como del 

antepié de la prótesis respecto al suelo sobre el que se camine, entonces, dichas mediciones 

sirven para identificar si la persona se encuentra por caminar sobre una pendiente positiva, 

donde al ocurrir ello, el procesador da la señal de control para que el actuador lineal genere 

una ligera dorsiflexión para que el vástago se oriente de forma perpendicular al suelo llano. 

De forma análoga, al identificarse una pendiente negativa, se da una señal de control para que 

el actuador lineal genere una ligera plantarflexión para compensar dicha pendiente. 

 

En la adaptación a superficies irregulares del tipo de desnivel (escalón), la prótesis emplea 

los sensores de distancia en conjunto con los de presión para identificar si la persona subirá o 

bajará un escalón, donde al identificarse un escalón de subida, se genera una señal de control 

de dorsiflexión para evitar caídas causadas por un pie caído, de forma análoga, el identificarse 

un escalón de bajada, se genera la señal de control de plantarflexión para que la prótesis tenga 

un primer contacto con el antepié en el suelo, tal y como sería en el caso de una persona sin 

amputación. Cabe recalcar que se puede implementar una función también donde se usa el 

sensor de presión, para reconocer la fase de balanceo de la caminata, donde se genera una 

señal de control para dorsiflexión, lo que permite tener un toe-clearance1 mayor y de esta 

forma evitar caídas por pie caído. 

 

Por último, la prótesis presenta un elemento elástico en la base del arco del pie, el cual tiene 

la función de imitar la fascia plantar, donde el elemento elástico se deforma frente al estímulo 

externo, que en este caso son los obstáculos pequeños, con el fin de cambiar la forma de la 

planta para compensar el obstáculo. 

 

Las Figuras 2.3 y 2.4 muestran la vista lateral y la vista frontal del concepto de solución 1. 

 

                                                 
1 Toe-clearance: Distancia entre la punta del pie y el suelo cuando una persona está caminando. 
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Figura 2.3: Concepto de solución 1 – vista lateral.  

 

 

Figura 2.4: Concepto de solución 1 – vista espacial. 
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 Segundo concepto de solución 

El segundo concepto de solución tiene un encaje donde se ubica el miembro residual, que se 

acopla al vástago de la prótesis mediante una unión atornillada. Esta prótesis incluye un botón 

ON/OFF para activar y desactivar el dispositivo, cuyo estado (activado o desactivado) es 

transmitido mediante un buzzer. Asimismo, cuenta con un medidor de voltaje con buzzer que 

sensa y muestra el estado de la batería. 

 

Respecto al funcionamiento, esta alternativa está diseñada para adaptarse a tres tipos de 

superficies irregulares. La primera es la adaptación a superficies en pendiente, lograda 

mediante sensores de presión (sensor de fuerza resistiva) que detectan la presión en puntos 

de contacto en el talón y la articulación metatarsofalángica. Estas mediciones se envían al 

microprocesador, que integra las señales y determina si la persona camina en una pendiente 

positiva o negativa. Según el caso, se activa una señal de control para que el motor de pasos 

realice dorsiflexión en pendientes positivas o flexión plantar en pendientes negativas, 

orientando el vástago de la prótesis perpendicular al suelo. Para generar la dorsiflexión o 

flexión plantar, el motor de pasos se conecta a un husillo de bolas, que convierte el 

movimiento rotacional en lineal, permitiendo el movimiento en la articulación del tobillo. 

 

En la adaptación a superficies irregulares del tipo de desnivel, la prótesis emplea el 

acelerómetro en conjunto con los de presión para identificar si la persona subirá o bajará un 

escalón, donde la lógica de control es la misma que la descrita en el concepto de solución 1. 

Asimismo, la lógica de control también es la misma para la fase de balanceo de la caminata 

normal, donde se genera una señal de control hacia motor de pasos para que genere la 

dorsiflexión del pie protésico, esto con el fin de incrementar el toe-clearance. 

 

Por último, la prótesis presenta un mecanismo de bisagra con topes, el cual tiene la función 

de imitar los arcos del pie, donde las bisagras mueven las estructuras pentagonales de tal 

forma que, al tener un obstáculo en el suelo, las estructuras pentagonales rotan alrededor de 

las uniones y adquieren una forma similar al borde del obstáculo, y de esta forma se compensa 

la presencia del obstáculo. 

 

Las vistas lateral y frontal del concepto de solución 2 se muestran en las Figuras 2.5 y 2.6, 

respectivamente. 
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Figura 2.5: Concepto de solución 2 – vista lateral. 

 

 

Figura 2.6: Concepto de solución 2 – vista espacial. 
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 Tercer concepto de solución 

El tercer concepto de solución tiene un encaje donde se ubica el miembro residual; encaje 

que se acopla al vástago de la prótesis mediante un mecanismo de unión por presión. Esta 

prótesis presenta una perilla ON/OFF para activar y desactivar prótesis, cuyo estado 

(activado o desactivado) es transmitido mediante un LED indicador, asimismo, la 

prótesis, presenta un medidor de voltaje con buzzer, el cual es un módulo que mide y 

muestra el estado de la batería de la prótesis 

 

Respecto al funcionamiento, esta alternativa también esta ideada para adaptarse a 3 tipos 

de superficies irregulares, La primera, que es la adaptación a superficies irregulares del 

tipo por pendiente, se logra mediante los sensores de presión (celda de carga de 

compresión) que miden la presión en los puntos de contacto a nivel del talón y de la 

articulación metatarsofalángica, luego, dichas mediciones son enviadas al 

microprocesador, quien integra las señales y determina si la persona está caminando sobre 

una pendiente positiva o negativa. Seguido de ello, se envía una señal de control para que 

el actuador lineal genera una dorsiflexión si la pendiente es positiva, o una plantar flexión 

si la pendiente es negativa, con el fin de mantener vástago de la prótesis orientado de 

forma perpendicular respecto del suelo plano.  

 

En la adaptación a superficies irregulares del tipo de desnivel, la prótesis emplea el sensor 

de efecto Hall en conjunto con los de presión para identificar si la persona subirá o bajará 

un escalón, donde la lógica de control es la misma que la descrita en el concepto de 

solución 1. Asimismo, la lógica de control también es la misma para la fase de balanceo 

de la caminata normal, donde se genera una señal de control hacia actuador lineal que 

genera la dorsiflexión del pie protésico, ello con el fin de incrementar el toe-clearance. 

 

Por último, la prótesis presenta un mecanismo de llantas de tanque. Son estructuras 

mecánicas similares a las ruedas de los tanques, que se compone de una rueda, un resorte 

y una articulación, la cual tiene la función de imitar los arcos del pie, donde las llantas 

suben y bajan de acuerdo con el obstáculo sobre el cual se pare la persona. Tanto la vista 

lateral y vista frontal se muestran en las Figuras 2.7 y 2.8 respectivamente. 
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Figura 2.7: Concepto de solución 3 – vista lateral. 

 

 

Figura 2.8: Concepto de solución 3 – vista espacial. 
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e) Análisis técnico-económico 

Una vez establecidos los conceptos de solución, siguiendo con la metodología, se da el 

análisis técnico-económico de los conceptos de solución vistos en la sección anterior. La 

descripción detallada de cada uno de los criterios puede ser encontrada en el Anexo B. 

 

En la evaluación se emplean los criterios técnicos y económicos descritos, cada uno con una 

ponderación según su importancia. Las puntuaciones oscilan en una escala de 0 a 4, donde: 

 

 0: Indica que la solución no satisface el criterio 

 1: La solución satisface de forma deficiente el criterio 

 2: La solución satisface a medias el criterio 

 3: La solución satisface el criterio 

 4: La solución satisface de forma ideal el criterio 

 

A continuación, las Tablas 2.3 y 2.4 muestran los puntajes asignados a los conceptos de 

solución en función a los criterios técnicos y económicos respectivamente. 

 
Tabla 2.3. Análisis técnico de los conceptos de solución. 

Criterio 
Peso relativo 

(PJ) 
Conceptos de Solución 

Solución 1 Solución 2 Solución 3 Ideal 

Función principal 4 3 3 3 4 

Energía 3 2 3 3 4 

Facilidad de construcción 2 3 2 3 4 

Resistencia 3 3 2 1 4 

Ergonomía 3 3 3 2 4 

Facilidad de mantenimiento 2 3 3 2 4 

PT Puntaje Total = 48 47 40 68 

Coeficiente Técnico (%) = 70 69 59 100 

 

Tabla 2.4. Análisis económico de los conceptos de solución. 

Criterio 
Peso relativo 

(PJ) 
Conceptos de Solución 

Solución 1 Solución 2 Solución 3 Ideal 

Costo de materiales y 
componentes 

4 3 3 3 4 

Facilidad de obtención de los 
materiales y componentes 

4 3 2 2 4 

Número de piezas 3 3 3 2 4 

Costo de mantenimiento 2 3 3 2 4 

Costo de fabricación y montaje 2 3 3 3 4 

PT Puntaje Total = 45 41 36 60 

Coeficiente Técnico (%) = 75 68 60 100 
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f) Diseño conceptual óptimo 

Finalmente, siguiendo con la metodología VDI 2221, la Figura 2.9 muestra de forma 

gráfica del análisis técnico-económico de los conceptos de solución, donde el eje X 

corresponde con el coeficiente técnico y el eje Y al coeficiente económico. A partir de 

dicha gráfica, se toma como concepto óptimo a aquel que se aproxima al extremo superior 

derecho que es la ubicación de una solución ideal, entonces se determina que el concepto 

de solución óptimo es el 1. 

 

 

Figura 2.9: Gráfico del análisis técnico-económico. 
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CAPÍTULO III 

 

DISEÑO DEL SISTEMA MECÁNICO 

 

En este capítulo se desarrollan las consideraciones preliminares para el diseño de la 

prótesis, lo que involucra consideraciones geométricas, másicas, cinemáticas, cinéticas y 

de carga en conjunto con los respectivos cálculos. Luego, se realiza el modelo en 3D de 

la prótesis que servirá para la selección de materiales y de los componentes, además se 

realizan las simulaciones por carga. Seguidamente se detalla el procedimiento realizado 

para el prototipado del pie protésico y las pruebas de carga realizadas en dicho pretotipo. 

 

3.1 Consideraciones preliminares 

En esta sección se presentan las consideraciones geométricas que servirán para el 

dimensionamiento de la prótesis, además se plantean las consideraciones de carga de la 

prótesis, la cual consiste en una búsqueda bibliográfica de la fuerza de reacción 

experimentada en el pie en función de la masa corporal. 

 

 Consideraciones geométricas: 

La consideración geométrica del diseño tiene como foco central las dimensiones del pie, 

mientras que la longitud del vástago y dimensiones del encaje no son parte del foco de la 

presente tesis por lo que sus dimensiones dependerán enteramente del tamaño de los 

componentes internos ubicados en el vástago. 

 

En ese sentido, para poder continuar con las estimaciones de cargas y de acuerdo con lo 

señalado en el apartado (c) de la Sección 2.1, el diseño tomará en cuenta las medias 
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reportadas para varones, por lo tanto, se tienen que: 𝐿௣௜௘ ൌ 24,1 𝑐𝑚 y 𝐴௣௜௘ ൌ 9,3 𝑐𝑚, 

donde 𝐿௣௜௘ es el largo del pie y 𝐴௣௜௘ el ancho del pie. 

 

Por otro lado, se estima el largo de arco del pie a partir de lo reportado por Barisch [2013]. 

En este trabajo se indica que el arco comienza desde el 20% de la longitud del pie, medido 

desde el pternión2, y termina en 61,8% de la longitud del pie medido desde el pternión. 

Por lo tanto, se tiene como largo del arco igual al 41,8% del pie. Teniendo 𝐿௣௜௘ ൌ

24,1 𝑐𝑚, se obtiene que 𝐿௔௥௖௢ ൌ 10,1 𝑐𝑚, donde 𝐿௔௥௖௢ es el largo del arco del pie. 

 

Asimismo, se calcula la altura del empeine (Figura 3.1), tomando como referencia el 

índice de altura de arco, y la Ecuación 3.1. 

 

 𝐼𝑛𝑑𝑖𝑐𝑒 𝑑𝑒 𝑎𝑙𝑡𝑢𝑟𝑎 𝑑𝑒𝑙 𝑎𝑟𝑐𝑜 ൌ
𝐻𝑝𝑖𝑒50%

𝐿𝑝𝑖𝑒𝑡𝑟𝑢𝑛𝑐𝑎𝑑𝑜
 (3.1) 

 

Donde 𝐻௣௜௘ఱబ% corresponde a la altura del empeine del pie (mm), mientras que 

𝐿௣௜௘೟ೝೠ೙೎ೌ೏೚ representa la longitud del pie truncado (mm), que es igual a la distancia desde 

pternión hasta la articulación metatarsofalángica. 

 

 

Figura 3.1. Altura del empeine del pie [Miller, 2014]. 

 

Entonces, considerando que la longitud del pie truncado equivale a la distancia del 

pternión a la primera articulación metatarsofalángica, se tiene que, de acuerdo con 

Barisch [2013], dicha distancia equivale al 61,8% de la longitud del pie. Por lo tanto, 

reemplazando en la Ecuación 3.1 se obtiene la Ecuación 3.2. 

 

 𝐼𝑛𝑑𝑖𝑐𝑒 𝑑𝑒 𝑎𝑙𝑡𝑢𝑟𝑎 𝑑𝑒𝑙 𝑎𝑟𝑐𝑜 ൌ
𝑎𝑙𝑡𝑢𝑟𝑎 𝑑𝑒𝑙 𝑒𝑚𝑝𝑒𝑖𝑛𝑒 𝑑𝑒𝑙 𝑝𝑖𝑒

0.618 ൈ 𝑙𝑜𝑛𝑔𝑖𝑡𝑢𝑑 𝑑𝑒𝑙 𝑝𝑖𝑒
 (3.2) 

 

                                                 
2 Pternión: Punto anatómico de referencia situado en el punto más posterior del talón 
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Además, Xiong [2010] reporta que el índice de altura del arco medio para varones es igual 

a 0.354. Entonces, reemplazando este valor, y el de la longitud del pie (𝐿௣௜௘ ൌ 24,1 𝑐𝑚), 

en la Ecuación 3.2, se obtiene la 𝑎𝑙𝑡𝑢𝑟𝑎 𝑑𝑒𝑙 𝑒𝑚𝑝𝑒𝑖𝑛𝑒 𝑑𝑒𝑙 𝑝𝑖𝑒 ൌ 5.27𝑐𝑚. 

 

 Consideraciones de carga en el dispositivo 

En la sección de requerimientos se estableció que el peso máximo que soportará la 

prótesis es igual a 81 kg, además de que para todos los cálculos se tomará 9,81m/s2 como 

valor de gravedad, por lo que el peso de una persona resulta 𝑊௣௘௥௦௢௡௔ ൌ 794,61 𝑁.  

 

A continuación, para analizar la carga, se determinan los posibles casos en los que el pie 

protésico trabajará que son: 

 

a) Suelo plano: Considerando el diagrama de cuerpo libre mostrado en la Figura 3.2, y 

aplicando la condición de equilibrio estático de ∑𝐹௬ ൌ 0, se obtiene la Ecuación 3.3. 

 

 

Figura 3.2. Diagrama de cuerpo del pie [Miripour, B]. 

 

 𝐹ௗ௘ௗ௢ ൅ 𝐹௧௔௟ó௡ ൌ 𝑊௣௘௥௦௢௡௔ (3.3) 

 

Donde, 𝐹ௗ௘ௗ௢ ሺ𝑁ሻ es la fuerza de reacción en los dedos, 𝐹௧௔௟ó௡ ሺ𝑁ሻ es la fuerza de 

reacción en el talón y 𝑊௣௘௥௦௢௡௔ ሺ𝑁ሻ es el peso de la persona. 

 

Además, Stacoff [2005] reporta fuerzas de reacción para personas caminando sobre suelo 

plano, cuyos valores se muestran en la Tabla 3.1. 

 

Tabla 3.1: Fuerza de reacción en suelo plano [Stacoff, 2005]. 

 Fuerza de reacción en función del peso corporal 

Pie izquierdo Pie derecho 

Suelo plano 1,19 1,21 

 

𝑊 ௣௘௥௦௢௡௔ 

𝐹 ௗ௘ௗ௢ 𝐹 ௧௔௟ó௡ 



45 

 

b) Suelo inclinado: Las fuerzas se determinaron de acuerdo con los datos reportados por 

Damavandi [2012], donde se evaluó la fuerza de reacción cuando se camina en un suelo 

inclinado con pendiente de 10°. Los resultados se resumen en la Tabla 3.2. 

 

Tabla 3.2: Fuerza de reacción en suelo inclinado [Damavandi, 2012]. 

Suelo inclinado Fuerza de reacción en función del peso corporal 

Subida 1,22 

Bajada 1,34 

 

c) Suelo con desnivel: Las fuerzas se determinaron de acuerdo con los datos reportados 

por Stacoff [2005], donde se evaluó la fuerza de reacción en función del peso para 3 tipos 

de escaleras (empinada, plana y estándar) tanto para subida como bajada. Los resultados 

se resumen en la Tabla 3.3, mientras que el Anexo C brinda una descripción detallada de 

cada tipo de escalera. 

 

Tabla 3.3: Fuerza de reacción en suelo con desnivel [Stacoff, 2005]. 

Escalera 
Fuerza de reacción en función del peso corporal 

Pie izquierdo Pie derecho 

 
Subida 

Empinada 1,14 1,10 

Plana 1,12 1,12 

Estándar 1,12 1,12 

 
Bajada 

Empinada 1,49 1,60 

Plana 1,57 1,54 

Estándar 1,56 1,60 

 

d) Suelo con irregularidades: Este caso no es considerado para esta parte del análisis, 

dado que la fuerza de reacción ya no contempla solo 𝐹௧௢௘ y 𝐹௛௘௘௟, que son las fuerzas a 

nivel de la articulación metatarsofalángica y del tobillo respectivamente, sino que, la 

fascia plantar, actúa también, causando una distribución distinta de fuerzas. 

 

De los incisos a, b, c y d, para las consideraciones de carga, se toma como factor de carga 

el máximo valor encontrado, que corresponde a 1,60 (caso de bajada de escaleras del tipo 

empinado y estándar). Por lo tanto, la fuerza máxima que experimentará la prótesis 

(𝐹௠á௫௜௠௔), resulta de multiplicar este factor de carga por el peso de la persona 

(𝑊௣௘௥௦௢௡௔ ൌ 794,61 𝑁), lo que resulta en 𝐹௠á௫௜௠௔ ൌ 1 271,38 𝑁. 
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3.2 Cálculo y selección de componentes 

En esta sección se presentan las ecuaciones que relacionan la geometría y material de la 

prótesis de pie (arco del pie y articulación metatarsofalángica) con variables de diseño, 

como la deflexión del pie durante la marcha, longitud del pie y fuerza de reacción bajo la 

carga máxima. También se incluyen los cálculos necesarios para seleccionar el material 

y la geometría del pie protésico. 

 

3.2.1 Articulación metatarsofalángica: Se detalla el procedimiento para determinar las 

dimensiones y propiedades del material que componen la sección equivalente al antepié. 

 

 Flexibilidad: La flexibilidad es la capacidad de un cuerpo para deformarse bajo carga. 

Esta propiedad puede ser modificada por el tipo de material y su geometría. La Figura 3.3 

ilustra un caso en que una viga en voladizo es sometida a una fuerza (F) [Howell, 2001]. 

A partir del caso, la deflexión (𝛿) se caracteriza por la Ecuación 3.4. 

 

 

Figura 3.3. Viga en voladizo flexible [Howell, 2001]. 

 

 𝛿 ൌ
𝐹𝐿ଷ

3𝐸𝐼
 (3.4) 

 

Donde, 𝐹 ሺ𝑁ሻ es la fuerza aplicada, 𝐼 ሺ𝑚ସሻ es el momento de inercia de área y 𝐸 ሺ𝑁/𝑚ଶሻ 

es el módulo de elasticidad del material. Considerando que el momento de inercia depende 

la geometría del cuerpo, y que para la sección transversal de la viga en voladizo el momento 

de inercia de áreas es 𝐼 ൌ 𝑏ℎଷ/12, se obtiene la Ecuación 3.5 para la deflexión de la viga. 

 

 𝛿 ൌ 4𝐹
𝐿ଷ

𝐸𝑏ℎଷ
 (3.5) 
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Finalmente, considerando en la Ecuación 3.5 la fuerza máxima (𝐹௠á௫௜௠௔), y que 𝐿௔ 

representa la longitud del pie desde la proyección al suelo de la articulación del tobillo 

hasta el akropodion3, se obtiene la Ecuación 3.6. Esta última ecuación muestra la relación 

de la elasticidad y geometría de la sección transversal de la planta flexible de la prótesis 

con la carga, deflexión y longitud del pie. Entonces, se elegirá el diseño de la sección 

transversal y del material una vez conocidos los parámetros 𝛿, 𝐹௠á௫௜௠௔ y 𝐿. 

 

 𝐸𝑏ℎଷ ൌ
4.𝐹௠á௫௜௠௔ . 𝐿௔ଷ

𝛿
 (3.6) 

 

 Ángulo de flexión de la articulación metatarsofalángica: Se determinará el ángulo de 

flexión de la articulación metatarsofalángica crítico, que es el caso donde la articulación 

presenta la mayor flexión con el mayor peso posible en todo el ciclo de la marcha. Tomando 

en cuenta la Figura 3.4, donde se muestra el ciclo de la marcha, se muestra que la fase donde 

existe la mayor flexión de la articulación MTP y donde un solo pie sostiene todo el peso de 

la persona es aproximadamente en el 50% del ciclo de la marcha. 

 

 

Figura 3.4. Ciclo de la marcha [Di Gregorio, 2021]. 

 

Además, de acuerdo con Kim [2021], el ángulo de la articulación metatarsofalángica (MTP) 

durante la marcha (Figura 3.5) muestra que, para el 50% de ciclo de marcha, el ángulo de la 

articulación MTP es aproximadamente 25°. Dicho ángulo servirá para la aproximación de la 

                                                 
3 Akropodion: Punto anatómico ubicado en la parte más anterior del primer dedo del pie. 
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deflexión del pie en la etapa crítica, que es cuando todo el peso del cuerpo es sostenido por 

un solo pie, que es donde hay la mayor flexión de la articulación MTP. 

 

 

Figura 3.5. Ángulo de la articulación MTP [Kim, 2021]. 

 

 Cálculo de la deflexión: El cálculo de la deflexión comienza con el desarrollo del 

diagrama de cuerpo libre (DCL), que está basado en la estructura anatómica original de 

un pie (Figura 3.6) y en la posición de interés que se cuándo la fuerza de reacción es igual 

a la fuerza máxima (𝐹௠á௫௜௠௔ ൌ 1271,38 𝑁) hallada en la Sección 3.1, además, de tener 

un ángulo en la articulación MTP de 25°. 

 

 

Figura 3.6. Diagrama de cuerpo libre del pie en la etapa crítica. 

 

Barisch [2013] aproxima que la longitud del pie truncado (𝐿௧௥௨௡௖௔ௗ௢), definido como la 

distancia del pternión a la primera articulación metatarsofalángica, equivale al 61,8% de 

la longitud del pie. Entonces, con 𝐿௣௜௘ ൌ 24,1 𝑐𝑚, se obtiene 𝐿௧௥௨௡௖௔ௗ௢ ൌ 14,89 𝑐𝑚. 

 

𝐹௠á௫௜௠௔ 

25° 
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Figura 3.7. Dimensiones del pie. 

 

De la Figura 3.7, se calcula geométricamente la deflexión (𝛿) para 25°, que para los 

parámetros establecidos resulta 𝛿 ൌ tanሺ25°ሻ ൈ 9,21 𝑐𝑚 ൌ 4,29 𝑐𝑚. 

 

 Distancia desde el maléolo al primer dedo del pie (𝑳𝒂): Hajaghazadeh [2018] 

reporta que la distancia desde el talón hasta el maléolo4 del pie es del 28.5% de la longitud 

del pie, por lo que la distancia restante corresponde con la medida 𝐿௔೘ೌ೗é೚೗೚
. Entonces, 

con 𝐿௣௜௘ ൌ 24,1 𝑐𝑚 y 𝐿௔೘ೌ೗é೚೗೚
ൌ 𝐿௣௜௘ ൈ 0,715, se obtiene que 𝐿௔೘ೌ೗é೚೗೚

ൌ 17,23 𝑐𝑚. 

 

 Módulo de elasticidad: A partir de las ecuaciones presentadas en la Sección 3.2.1, se 

determinó el módulo de elasticidad necesario para que el material cumpla con los 

requisitos de deflexión. Este valor calculado se utiliza como referencia para seleccionar 

materiales disponibles cuyo módulo de elasticidad sea cercano al requerido. En este 

contexto, empleando la Ecuación 3.6 y sustituyendo las variables obtenidas en la Sección 

3.2.1, se calcula el módulo de elasticidad correspondiente a dos secciones clave del 

diseño, como se muestra en la Figura 3.8. 

 

 

Figura 3.8. Secciones de interés del pie. 

 

                                                 
4 Maléolo: Prominencia ósea que sobresale a cada lado del tobillo. 

𝐿௣௜௘ െ 𝐿௧௥௨௡௖௔ௗ௢ 

𝛿 
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Entonces, para la sección ubicada en 𝐿௔೘ೌ೗é೚೗೚
ൌ 17.23 𝑐𝑚, se calcula que 𝐸𝑏ℎଵ

ଷ ൌ

 606,36 𝑁𝑚ଶ, donde el ancho del pie (𝐴௣௜௘ ൌ 𝑏) es 9,3 𝑐𝑚, y donde el modelo en 3D de 

la prótesis tendrá un espesor (ℎଵ) de 1,5 𝑐𝑚 en dicha sección, con lo que se obtiene que 

𝐸 ൌ  1,93 ൈ 109 𝑁/𝑚ଶ  ൌ 1,93 𝐺𝑃𝑎.  

 

De igual forma, para la segunda sección ubicada en 𝐿௔ಾ೅ು
 ൌ 9,21 𝑐𝑚, se calcula 𝐸𝑏ℎଵ

ଷ ൌ

92,61 𝑁𝑚ଶ, donde el ancho del pie (𝐴௣௜௘ ൌ 𝑏) es 9,3 𝑐𝑚 y un espesor (ℎଶ) de 1,0 𝑐𝑚 se 

obtiene 𝐸 ൌ  1,00 ൈ 109 𝑁/𝑚ଶ  ൌ 1,00 𝐺𝑃𝑎. 

 

3.2.2 Arco del pie y elemento elástico 

En esta sección se detalla el procedimiento seguido para determinar las dimensiones y 

propiedades del material que componen al arco del pie y elemento elástico. 

 

 Modelo arco de pie y elemento elástico: Se siguió la investigación de Qaiser [2017], 

que modela un arco de pie junto con un elemento elástico bajo una carga P (Figura 3.9). 

 

 

(a) 

 

(b) 

Figura 3.9. Arco y elástico (a) antes de la deformación y (b) después de la deformación. 

 

En este caso, se usa la ecuación de la energía de la deformación (𝑈 ൌ ׬
ெೣ
మௗ௦

ଶாூ
), donde 𝑀௑ 

es el momento flector del arco en función a su posición, 𝐸 el módulo de elasticidad del 

arco, e 𝐼 el momento de inercia de la sección transversal del arco. Además, se usa la 

relación 𝑀௫ ൌ 𝑀′ െ 𝐹ு𝑦, donde, 𝑀′ es el momento flector debido solo a cargas 

verticales, 𝑦 la distancia entre el punto de aplicación de la fuerza y la referencia, y 𝐹ு la 

fuerza de tensión experimentada por el elástico. Asimismo, dado que el arco tiene un 

soporte no fijo, con el teorema de Castigliano (
డ௎

డ௉
ൌ 𝛿) se tiene que 

డ௎

డிಹ
ൌ െிಹ௅

஺ா
. 

Entonces, con la ecuación de la energía de la deformación y del teorema de Castigliano 

se obtiene la Ecuación 3.7. 
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 𝐹ு ൌ
׬

𝑀ᇱ𝑦
𝐸௔௥௖௢𝐼௔௥௖௢

𝑑𝑠

׬
𝑦ଶ

𝐸௔௥௖௢𝐼௔௥௖௢
𝑑𝑠 ൅ ቀ 𝐿

𝐴௘௟á௦௧௜௖௢𝐸௘௟á௦௧௜௖௢
ቁ
 (3.7) 

 

Además, la deformación del elemento elástico se describe por la Ecuación 3.8. 

 

 𝛿 ൌ
𝐹𝐿
𝐴𝐸

 (3.8) 

 

 Caso de interés: En el caso a evaluar, se considera al arco como una porción de círculo 

(Figura 3.10) con radio 𝑅, longitud 𝐿, altura ℎ, y carga aplicada a un ángulo 𝛼. Donde 

𝐹ு ൌ 𝐹, pues la fuerza horizontal (𝐹ு) coincide con la de la banda elástica (Figura 3.11). 

 

 

Figura 3.10. Porción de círculo (arco) con banda elástica. 
 

 

Figura 3.11. Elástico sometido a tensión. 
 

Usando la Ecuación 3.7, y con 𝑦 ൌ 𝑅. 𝑐𝑜𝑠ሺ𝜃ሻ y 𝑑𝑠 ൌ 𝑅.𝑑𝜃, se obtiene la Ecuación 3.9: 

 

 2𝐹ு ൌ

𝑃𝑅ଷ
𝐸௔௥௖௢𝐼௔௥௖௢

൬
sinଶሺ𝛽ሻ െ sinଶሺ𝛼ሻ

2 ൰

𝑅ଷ
𝐸௔௥௖௢𝐼௔௥௖௢

൬
𝛽
2 ൅

sin ሺ2𝛽ሻ
4 ൰ ൅

𝐿
𝐴௘௟௔௦௧௜௖௢𝐸௘௟௔௦௧௜௖௢

 (3.9) 

 

El cálculo detallado de las variables que integran la Ecuación 3.9 se resume en la Tabla 

3.4, donde se consideró que al espesor del arco (ℎ௔௥௖௢) igual a 1.5 𝑐𝑚, 𝑃 ൌ 1271,38 𝑁 y 

𝑏௔௥௖௢ ൌ 9,3 𝑐𝑚. Entonces, sustituyendo las variables, se obtiene la Ecuación 3.10. 
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 2𝐹ு ൌ

3432546.54 𝑁𝑚ିଵ

𝐸௔௥௖௢
6324.95 𝑚ିଵ

𝐸௔௥௖௢
൅ 0.1107 𝑚
𝐴௘௟௔௦௧௜௖௢ ∗ 𝐸௘௟௔௦௧௜௖௢

 (3.10) 

 

Tabla 3.4: Cálculo de variables. 

Variable Definición Cálculo Valor 

𝐿 Longitud del elástico 𝐿 ൌ 0,418𝐿௣௜௘ ൅ ℎ௔௥௖௢ 11,57 𝑐𝑚 

ℎ Altura del arco ℎ ൌ 0,219𝐿௣௜௘ െ ℎ௔௥௖௢/2 4,53 𝑐𝑚 

𝐿௣ Distancia horizontal desde el centro del arco al punto 
de carga P 

𝐿௣ ൌ 0,124𝐿௣௜௘ 2,99 𝑐𝑚 

𝑅 Radio del arco del pie 𝑅 ൌ ሺ𝐿ଶ ൅ 4ℎଶሻ/8ℎ 5,96 𝑐𝑚 

𝛽 Ángulo desde el centro del arco al apoyo del arco 𝛽 ൌ sinିଵሺ𝐿/2𝑅ሻ 76,08° 

𝛼 Ángulo desde el centro del arco al punto de carga P 𝛼 ൌ sinିଵሺ𝐿௣/𝑅ሻ 30,08° 

𝐼௔௥௖௢ 
Momento de inercia de la sección transversal del 
arco 𝐼௔௥௖௢ ൌ 𝑏௔௥௖௢.ℎ௔௥௖௢ଷ /12 

2,62
ൈ 10ି଼𝑚ସ 

 

Con las Ecuaciones 3.8 y 3.10, se obtiene la Ecuación 3.11: 

  

 𝐹ு ൌ 271.35 𝑁 ൅
𝛿.𝐸௔௥௖௢

6324.95 𝑚ିଵ (3.11) 

 

Por otro lado, cuando el pie carga el 10% del peso corporal en comparación con el 90%, 

la altura del arco del pie se reduce en un 7% [Bjelopetrovich, 2016; Lam, 2020], mientras 

que, el índice de altura del arco (AHI) se reduce un rango de 8,6 – 8,8% [Bjelopetrovich, 

2016; Lam, 2020]. Tomando en cuenta lo anterior, y dado que el diseño emplea un AHI 

igual a 0,354, se obtiene que, cuando el pie soporta el 90% del peso, el AHI será igual a 

0,323. Por tanto, con la Ecuación 3.1, se determina que la variación de la longitud del 

arco es igual a 2.8 𝑚𝑚.  

 

Finalmente, dado que la fascia plantar del pie soporta fuerzas máximas del 96% del peso 

corporal [Kirby, 2017], se halla que: 𝐹ு ൌ 0.96 ൈ 𝑃 ൌ 1220.52 𝑁. 

 

3.3 Selección de materiales 

Considerando el esquema de la Figura 3.12, se muestran el módulo de Young o de 

elasticidad de los materiales frente a su densidad, y a partir de los cálculos realizados en 

la Sección 3.2, se determinó que los polímeros y cauchos cumplen con el requerimiento 

establecido. 
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Figura 3.12. Módulo de Young y densidad de materiales [Silva, 2012]. 

 

Por tanto, las Tablas 3.5 y 3.6 presentan las variables de diseño, valores y posibles 

materiales considerados para la articulación metatarsofalángica, y para el conjunto del 

arco del pie con el elemento elástico, respectivamente. 

 

Tabla 3.5: Elementos de diseño de la articulación MTP. 

Variable Valor Material 

Alto de la sección transversal de la articulación 1,00 cm 

PLA, Ancho de la sección transversal de la articulación 9,30 cm 

Módulo de elasticidad 2.1 GPa 

 

Tabla 3.6: Elementos de diseño del arco del pie con el elemento elástico. 

Variable Valor Material 

Alto de la sección transversal del arco 1,5 cm 
PLA, PEEK, 

Nylon. 
Ancho de la sección transversal del arco 9,3 cm 

Módulo de elasticidad del arco 2,14 GPa 

Alto de la sección transversal de la banda elástica 3-7 mm LDPE, TPU, 
caucho. Ancho de la sección transversal de la banda elástica 9,3 cm 

Módulo de elasticidad de la banda elástica 0,02 GPa 

 

3.4 Simulación de esfuerzos en la prótesis de pie 

El cuerpo se simula bajo las condiciones establecidas en la norma ISO 22675 [ISO, 2016], 

considerando tres etapas para la evaluación del pie protésico. De acuerdo con la norma, 
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se utilizó la categoría P5, dado que la masa del usuario es inferior a 100 kg [Haberman, 

2008]. En ese sentido, las tres etapas y valores de simulación son: a) Golpe de talón: con 

dorsiflexión de 15° y una fuerza de 1273 N, b) media postura con un ángulo de flexión 

de 0° y una fuerza 850 N, y c) despegue con plantar flexión de 20° y una fuerza de 1256 

N [ISO, 2016]. Los diagramas de cuerpo libre para cada caso analizado se muestran en la 

Figura 3.13, donde un equipo aplica una fuerza vertical sobre el acople, que luego 

transmite a la prótesis. Dado que el acople se fija a la cara superior de la prótesis, la fuerza 

se distribuye sobre toda la superficie de contacto, produciendo un desplazamiento vertical 

hacia abajo. Además, en dicho esquema también se observa una plataforma fija cuyo 

ángulo de inclinación varía según la etapa evaluada. 

 

 
(a) 

 
(b) 

 
(c) 

Figura 3.13. Condiciones de etapas: (a) golpe de talón, (b) media postura y (c) despegue. 

 

Además, la simulación se realizó empleando como material de la prótesis el PLA, debido 

a que dicho material satisface el requerimiento de la Sección 3.5 (módulo de elasticidad 

de 2,1 𝐺𝑃𝑎 y densidad de 1240 𝑘𝑔/𝑚ଷ), mientras que el material asignado al elemento 

elástico es el TPU (módulo de elasticidad de 33 𝑀𝑃𝑎 y densidad de 1082 𝑘𝑔/𝑚ଷ). 

 

La Figura 3.14 muestra los esfuerzos obtenidos usando el software SolidWorks. Se 

observa que el mayor esfuerzo es de 28,31 MPa en la etapa de golpe del talón, 13,09 MPa 

en la etapa de media postura y 36,17 MPa en la etapa de despegue; valores que no supera 

el límite elástico del material (71 MPa), por lo que las deformaciones que ocurran bajo la 

carga máxima, en cualquiera de las tres etapas evaluadas, no generarán una deformación 

permanente de la prótesis de pie.  

 

Por otro lado, En las Figuras 3.15 a 3.17 se muestra el desplazamiento, la deformación 

unitaria y factor de seguridad respectivamente. Cabe recalcar que a partir de la Figura 

3.12 se obtiene que el factor de seguridad mínimo para las condiciones de la simulación 

es de 2,5 en la etapa de golpe del talón, 5,4 en la etapa de media postura y 2,0 en la etapa 
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de despegue. Por lo tanto, la prótesis diseñada puede admitir hasta un peso de 256 kg o 

fuerzas de hasta 2512 N. 

 

 

(a) 

 

(b) 

 

(c) 

Figura 3.14. Resultado de los esfuerzos en la prótesis de pie en la (a) etapa de golpe del talón, 
(b) etapa de media postura y (c) etapa de despegue. 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

Figura 3.15. Resultado del desplazamiento estático en la prótesis de pie en la (a) etapa de golpe 
del talón, (b) etapa de media postura y (c) etapa de despegue. 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

Figura 3.16. Resultado de la deformación unitaria en la prótesis de pie en la (a) etapa de golpe 
del talón, (b) etapa de media postura y (c) etapa de despegue. 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

Figura 3.17. Resultado del Factor de Seguridad en la prótesis de pie en la (a) etapa de golpe del 
talón, (b) etapa de media postura y (c) etapa de despegue. 
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Asimismo, a través de la herramienta de propiedades físicas de SolidWorks, y considerando 

al PLA para la prótesis de pie y al TPU para el elemento elástico, se determinó que la masa 

de la sección de la prótesis simulada es igual a 489,57 gramos. 

 

Por otro lado, la Figura 3.18 muestra las fuerzas de reacción experimentadas en el talón 

y el antepié, donde se observa que el 60,78% de la fuerza de reacción resultante se 

concentra en el talón, mientras que el 39,22% se halla en el antepié; además, evaluando 

solamente la fuerza normal al piso, el talón concentra el 81,76% de la carga y el antepié 

el 18,24%. Tales valores son concordantes con lo reportado por Ohlendorf [2019], donde 

la distribución de carga en el pie se da en una proporción de 3 a 1, es decir, el talón 

concentra el 66.67% de la carga, mientras que el antepié el 33,33%. Finalmente, la Figura 

3.19, muestra la vista espacial de la prótesis de pie diseñada. 

 

  

Figura 3.18. Fuerzas de reacción en la prótesis de pie. 

 

 

Figura 3.19. Vista espacial de la prótesis de pie diseñada. 

 

3.5 Análisis estático y de fatiga del pivote 

Se realizó un análisis estático y de fatiga al pivote, que es un eje que permite articular el 

pie protésico con el vástago (Figura 3.20). Este análisis se realizó mediante el software 
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SolidWorks, usando como modelo para el pivote un cilindro de 10mm de diámetro y 

93mm de longitud. El análisis estático fue realizado considerando como material al acero 

30CrNiMo8, que simula al acero de grado 12.9, el cual tiene un límite elástico de 

1 090 𝑀𝑃𝑎 [Li, 2020]. Además, para la simulación se consideró una carga 

uniformemente distribuida de 1 273 𝑁 (fuerza máxima aplicada en la etapa de golpe de 

talón) en la parte central del pivote. La Figura 3.21 muestra el diagrama de cuerpo libre 

del pivote. 

 

 

Figura 3.20. Ubicación del pivote. 

 

 

Figura 3.21. Diagrama de cuerpo libre del pivote. 

 

A partir de la simulación, la Figura 3.22 muestra esfuerzos que soporta el pivote, donde 

se observa un esfuerzo máximo de 139.7 𝑀𝑃𝑎, que no supera el límite elástico del acero 

de grado 12.9 (1 090 𝑀𝑃𝑎), por lo que las deformaciones que ocurren con la carga 

máxima de 1273 N no generan una deformación permanente.  

 

Por otro lado, el desplazamiento y el factor de seguridad (FS) son mostrados en las 

Figuras 3.23 y 3.24 respectivamente. Se puede apreciar que el factor de seguridad mínimo 

para las condiciones de la simulación es de 8,3, por lo que el pivote no presentará 

problemas con la carga máxima. 
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Figura 3.22. Resultado de los esfuerzos en el pivote. 

 

 

Figura 3.23. Resultado del desplazamiento estático del pivote. 

 

 

Figura 3.24. Resultado del Factor de Seguridad del pivote. 

 

Por otro lado, tomando como referencia las prótesis comerciales, que tienen una duración 

promedio de 2 millones de ciclos de carga en un tiempo de vida de hasta 3 años [Össur, 



62 

 

2021], se realizó un análisis por fatiga considerando 5 millones de ciclos para el ensayo. 

Los resultados, mostrados en la Figura 3.25, indican que la primera falla ocurre en el ciclo 

3 millones, específicamente en la frontera entre el vástago y la prótesis. Con base en estos 

datos, se concluye que el pivote deberá ser reemplazado cada 54 meses de uso. 

 

 

Figura 3.25. Resultado de fatiga en el pivote. 

 

3.6 Prototipado 

Se realizó el pretotipo5 del pie protésico diseñado en la Sección 3.4, empleando técnica 

de manufactura por deposición fundida. En este caso se emplearon las impresoras Creality 

CR-3040 PRO para la impresión de las piezas en PLA, mientras que la impresora 

Ultimaker 2 Extended + se usó para la impresión de las piezas en TPU95A. La Figura 

3.26 muestra el ensamble del pie protésico, el cual está compuesto principalmente de 

PLA, con excepción de la banda elástica hecha de TPU. 

 

 

Figura 3.26. Pretotipo del pie protésico. 

 

                                                 
5 Pretotipo: Versión inicial de un concepto que se emplea para validar su función previo al desarrollo de un prototipo más avanzado. 
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3.7 Pruebas de carga 

Esta sección describe el procedimiento seguido para realizar las pruebas de carga que se 

ejecutaron en el pretotipo del pie protésico (Sección 3.6). Además, se presentan los 

resultados de los ensayos, que incluyen las constantes de rigidez que caracterizan al 

diseño y, la evaluación de los resultados frente a otras investigaciones relacionadas. 

 

3.7.1 Procedimiento 

Se llevaron a cabo las pruebas de carga siguiendo la norma ISO 22675, utilizando las 

fuerzas e inclinaciones de la plataforma descritas en la Sección 3.4. La modalidad de 

aplicación de la fuerza se basó en el Proyecto de Pie Protésico de la Asociación 

Americana de Órtesis y Prótesis (AOPA). En este contexto, se aplicó inicialmente una 

precarga de 50 N, desde la cual se incrementó la carga a una tasa de 200 N/s hasta alcanzar 

la carga máxima correspondiente a cada etapa evaluada. Posteriormente, la carga se 

redujo nuevamente a 50 N con la misma tasa de 200 N/s, sin mantener la carga máxima 

en ningún momento. Cabe recalcar que el ciclo de carga y descarga descrito se ejecutó 

dos veces en total, tras la aplicación de la precarga [AOPA, 2010]. 

 

Entonces, en el Laboratorio de Materiales de la Sección Ingeniería Mecánica de la PUCP, 

con apoyo técnico y asesoramiento de los ingenieros encargados, se empleó la máquina de 

compresión ZwickRoell para realizar los ensayos de carga en el pie protésico. La Figura 3.27 

muestra la configuración experimental de la prueba, que evalúa la respuesta del pie protésico 

frente a una carga en las etapas de golpe de talón, media postura y despegue. 

 

 

(a) 

 

(b) 

 

(c) 

Figura 3.27. Configuración experimental según etapa (a) golpe de talón, (b) media postura y (c) 
despegue. 
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3.7.2 Resultados 

Luego de los ensayos y el procesamiento de los datos obtenidos, se obtuvieron las curvas 

de carga-deformación en la etapa de golpe de talón, media postura y despegue, Figuras 

3.28 a 3.30 respectivamente. Cabe recalcar que, como se mencionó en el apartado 3.7.1, 

se aplicaron 2 ciclos de carga con la finalidad de permitir el reacomodo estructural del 

pie protésico, es decir, su adaptación mecánica inicial ante la carga aplicada. Como 

resultado, los gráficos muestran una deformación plástica generada durante el primer 

ciclo de carga. 

 

 

Figura 3.28. Curva carga-deformación en la etapa de golpe de talón. 

 

 

Figura 3.29. Curva carga-deformación en la etapa de media postura. 
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Figura 3.30. Curva carga-deformación en la etapa de despegue. 

 

Adicionalmente, la Ecuación 3.12 describe cómo obtener el área bajo la curva en gráficos 

discretos, lo que es útil para estimar el porcentaje de energía recuperado, el cual se define 

como la relación entre el área bajo la curva de descarga y el área bajo la curva de carga. 

 

 න 𝑓ሺ𝑥ሻ𝑑𝑥
௕

௔
ൎ ሺ𝑏 െ 𝑎ሻ

𝑓ሺ𝑎ሻ ൅ 𝑓ሺ𝑏ሻ
2

 (3.12) 

 

De igual forma, según Tacca [2024], las Ecuaciones 3.13 y 3.14 representan la rigidez 

lineal y la rigidez torsional del pie protésico. Donde 𝐹 ሺ𝑁ሻ es la fuerza aplicada por la 

máquina de compresión, 𝑑 ሺ𝑚ሻ es el desplazamiento vertical, 𝛼 ሺ𝑟𝑎𝑑ሻ es la inclinación 

de la plataforma inclinable y 𝑟 ሺ𝑚ሻ es la distancia horizontal entre el centro del acople y 

el punto de contacto del pie protésico con la plataforma inclinable. 

 

 𝑘௟௜௡௘௔௟ ൌ
𝐹

𝑑. ሺ𝑐𝑜𝑠 ሺ𝛼ሻሻଶ
 (3.13) 

   

 𝑘௧௢௥௦௜௢௡௔௟ ൌ
𝐹𝑟

𝑡𝑎𝑛ିଵሺ𝑑/𝑟ሻ
 (3.14) 

 

Por tanto, tomando en cuenta la Ecuación 3.11, se obtuvo que el diseño propuesto presenta 

un porcentaje de energía retornada de 92.37%, 96.25% y 92.73%, en las etapas de golpe 

de talón, media postura y despegue, respectivamente. Mientras que, con las Ecuaciones 

3.12 y 3.13, se determinó que el pie protésico se caracteriza por constantes de rigidez 
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lineal y torsional de 195.63 𝑁/𝑚𝑚 y 0.56 𝑘𝑁𝑚/𝑟𝑎𝑑 en la etapa de golpe de talón; 

1005.78 𝑁/𝑚𝑚 en la etapa de media postura; y 62.15 𝑁/𝑚𝑚 y 1.91 𝑘𝑁𝑚/𝑟𝑎𝑑 en la 

etapa de despegue. Cabe recalcar que las constantes de rigidez reflejan la respuesta del 

pie protésico como un componente integral, es decir, cuantifican cómo todo el conjunto 

de piezas que componen el pie protésico responde durante el ensayo. 

 

3.7.3 Evaluación de resultados 

Evaluando la energía que almacena la prótesis, se tiene que, en la etapa de golpe de talón, 

el diseño almacena 4.66 𝐽 bajo una carga de 1273 𝑁, valor comparable a los reportados 

por las prótesis Vari-Flex, Sierra, Sure-Flex o TruStep, que almacenan entre 1 y 4 𝐽 con 

cargas de 1000 𝑁. En la etapa de despegue, el diseño almacena 13.31 𝐽 bajo una carga 

de 1256 𝑁, lo que es comparable a las prótesis Vari-Flex y Sure-Flex, que almacenan 

entre 10 –  15 𝐽 con cargas de 1080 𝑁 [Womac, 2019]. Cabe recalcar que, debido a la 

diferencia de cargas aplicadas, una comparación directa de energía podría sobreestimar 

el rendimiento, por lo que los valores mostrados deben interpretarse con cautela. 

 

Adicionalmente, la histéresis, definida como el porcentaje de energía perdida, en la etapa 

de golpe de talón (7.63%) es menor a los valores que caracterizan a las prótesis LP Vari-

Flex (~10%) [Tacca, 2024]. De igual forma, en la etapa de despegue, el diseño presenta 

una histéresis de 7.27%, que es menor a los encontrados en prótesis como LP Vari-flex 

(~10%), Kingsley Steplite Flattier (~10%), Kingsley Steplite Strider (~12%) o la 

Ottobock Dynamic Plus (~13%) [Geil, 2001; Tacca, 2024]. 

 

Lo descrito previamente, indica que el diseño propuesto estima un pie protésico con 

una mayor capacidad de almacenamiento de energía en la etapa de golpe de talón, así 

como también una menor pérdida de energía. Estas mejoras podrían estar 

relacionadas con la inclusión del elemento elástico, que, durante la etapa de golpe de 

talón, responde a la carga estirándose y almacenando energía elástica potencial. 

Entonces, se sugiere que con el diseño propuesto puede lograrse un mayor retorno de 

energía y, por lo tanto, un movimiento más eficiente en la fase apoyo del ciclo de 

marcha, reduciendo el esfuerzo por parte del usuario. No obstante, es importante 

señalar que estos resultados se basan únicamente en entorno simulados, por lo que 

aún es necesario validarlos en condiciones reales para confirmar esta hipótesis. 
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De igual forma, en la etapa de despegue, el diseño estima una energía almacenada 

comparable a los diseños comerciales; sin embargo, con este diseño se ha obtenido 

una histéresis ligeramente menor, lo que indica que el diseño es capaz de preservar 

más energía y, por lo tanto, ofrece mayor energía en la etapa de despegue. Esto 

implica un despegue más eficiente y, por consiguiente, un menor esfuerzo que 

realizaría el usuario. Esta mejora podría deberse a la inclusión del elemento elástico, 

que, al estar estirado en la fase de despegue, retorna a su forma original y aplica una 

fuerza sobre el antepié. Esto permite que el antepié pase más rápidamente de su 

estado deflectado a su posición natural. 

 

Respecto a los valores de rigidez calculados, el pretotipo presenta una rigidez lineal 

de 62.15 𝑘𝑁/𝑚 en la fase de despegue, lo que es comparable con los valores que 

caracterizan a las prótesis LP Vari-flex que presentan constantes cercanas a 60 𝑘𝑁/𝑚 

[Tacca, 2024]. Además, la rigidez obtenida también es compatible con los resultados 

reportados en el estudio de Womac [2019] que cuantifica la rigidez para prótesis 

comerciales bajo distintos ángulos de inclinación. Por ejemplo, prótesis como Vari-

flex, Sierra, Sure-Flex y TruStep muestran valores en el rango de 50 –  70 𝑘𝑁/𝑚. 

Por otro lado, sobre los resultados con la rigidez torsional, la prótesis diseñada 

presenta una rigidez de 1.91 𝑘𝑁𝑚/𝑟𝑎𝑑, valor comparable con las prótesis LP Vari-

flex, que tienen una rigidez de 2.00 𝑘𝑁𝑚/𝑟𝑎𝑑 [Tacca, 2024]. Por lo tanto, el diseño 

ha mostrado mantener las propiedades torsionales y lineales presentados en algunos 

modelos de prótesis comerciales. 

 

Es importante destacar que el diseño propuesto, en la etapa de golpe de talón, presenta 

constantes de rigidez de 195.63 𝑁/𝑚𝑚 y 0.56 𝑘𝑁𝑚/𝑟𝑎𝑑, mayores a las de las prótesis 

comerciales, que por lo general presentan una rigidez lineal inferior a 100.00 𝑁/𝑚𝑚 y 

0.30 𝑘𝑁𝑚/𝑟𝑎𝑑 [Tacca, 2024; Womac, 2019]. Esto puede atribuirse a la presencia del 

elemento elástico, cuya función no solo incluye la compensación de geometrías 

irregulares en el suelo, el almacenamiento de energía y la distribución de cargas, sino 

también la prevención del colapso del arco. Su inclusión genera resistencia a la 

deflexión del talón, incrementando así las constantes de rigidez lineal y torsional del 

diseño. Pero, estos valores necesitan de un mayor análisis y pruebas adicionales, ya que, 

según Pace [2024], el incremento de la rigidez en el talón brinda mayor estabilidad al 

diseño de un pie protésico cuando se pone a prueba sobre terrenos irregulares. 



68 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

CAPÍTULO IV 

 

DISEÑO DEL SISTEMA ELECTRÓNICO Y DE CONTROL 

 

Este capítulo describe la lógica y la arquitectura de control del sistema, y plantea los criterios 

de selección de los componentes eléctricos necesarios para el funcionamiento del dispositivo, 

de acuerdo con los requerimientos del sistema y las consideraciones preliminares. También 

se presenta el diagrama de flujo del funcionamiento y el diseño de los circuitos del sistema 

eléctrico. Finalmente, se calcula el consumo energético para seleccionar la batería adecuada. 

 

4.1 Lógica de funcionamiento 

El dispositivo cuenta con 2 sensores de presión y de distancia ubicados en el talón y antepié 

del pie protésico (Figura 4.1), que son empleados para identificar el estado de la marcha y 

cuyas señales son usadas por el controlador para alternar entre los estados de funcionamiento. 

 

 

Figura 4.1. Ubicación de componentes eléctricos. 
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Por otro lado, el objetivo principal de la prótesis es adaptarse a las irregularidades del suelo 

en el plano sagital. Para los fines de este proyecto, se consideran superficies irregulares 

aquellos suelos con desniveles, pendientes y obstáculos pequeños como piedras, ramas, entre 

otros. Para lograr esta adaptación, la prótesis cuenta con: 

 

 Adaptación a desniveles: La prótesis cuenta con sensores de presión en el antepié y el talón 

(Figura 4.1), que detectan su estado en cada fase del ciclo de marcha, para el cual se han 

definido cuatro estados (Figura 4.2). El cambio de un estado a otro depende de las señales 

recibidas por estos sensores. Así, el paso del estado 1 al 2 ocurre cuando el sensor del talón 

detecta contacto, generando una flexión plantar hasta que el sensor del antepié registre 

contacto. En el estado 2, ambos sensores están en contacto, lo que provoca una dorsiflexión 

continua simulada por el motor de tobillo. El paso al estado 3 se produce cuando el sensor 

del talón deja de detectar contacto, activando una flexión plantar rápida que impulsa el 

siguiente paso. Finalmente, el cambio al estado 4 se da cuando el sensor del antepié deja de 

detectar contacto, provocando una flexión dorsal que aumenta el toe-clearance, evitando el 

pie caído y permitiendo que la prótesis regrese al estado 1. 

 

    

(1) (2) (3) (4) 

Figura 4.2. Estados de la prótesis. (1) Contacto solo del talón, (2) Contacto total, (3) Contacto 
solo del antepié, (4) Pie en el aire. 

 

Lo descrito anteriormente muestra el funcionamiento de la prótesis durante la caminata, 

aplicable también al ascenso y descenso de desniveles. Al subir escalones, la prótesis inicia 

en el estado 2 y pasa al estado 3 para impulsar la subida, mientras que en la fase de balanceo 

alcanza el estado 4, evitando el pie caído. De manera similar, al bajar escalones, la prótesis 

progresa del estado 2 al 3, y luego al 4. 

 

 Adaptación a pendientes: La prótesis cuenta con dos sensores de distancia ubicados en la 

sección del talón y del antepié cada uno (Figura 4.1). Estos sensores detectan la inclinación 

del suelo al alcanzar el 80 % del ciclo de marcha, en la fase final del balanceo intermedio. 
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Este momento fue seleccionado conforme a lo reportado por Nickel [2014], ya que en este 

instante las curvas del ángulo del tobillo para diversas pendientes (de -10° a 10°) convergen 

en un mismo ángulo (Figura 4.3), lo cual da al controlador tiempo suficiente para detectar la 

inclinación y ajustar la señal de control. Esto también permite al actuador realizar cambios 

suaves en el patrón de ángulos durante la marcha. 

 

 

 

Figura 4.3. Ángulo del tobillo para distintas pendientes [Nickel, 2014]. 

 

Entonces, la prótesis podría predecir si la persona está próxima a caminar sobre una pendiente 

positiva (de hasta 7°) o negativa (de hasta 7°), antes de que la prótesis toque el suelo. Además, 

al identificarse que la persona está próxima a caminar sobre una pendiente positiva, el 

procesador debe modificar la señal de control para que el actuador lineal siga el patrón de 

movimiento del tobillo propuesto por Nickel para pendientes positivas. De forma análoga, al 

identificarse una pendiente negativa, se ajusta la señal de control para que el actuador lineal 

siga el patrón de movimiento del tobillo propuesto por Nickel para pendientes negativas. 

 

 Adaptación a formas irregulares del suelo: La prótesis incorpora un material elástico en 

la parte inferior del arco del pie que imita la función de la fascia plantar. Ante estímulos 

externos, como pequeñas irregularidades en el suelo, este material se deforma, adaptando la 

forma de la planta del pie para compensar el obstáculo. 

 

4.2 Lógica de control 

La lógica de control se basa en un sistema jerárquico para definir el comportamiento de la 

prótesis de pie, como se muestra en la Figura 4.4, el cual se subdivide en tres niveles.  
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Figura 4.4. Control jerárquico de la prótesis. 

 

En el nivel superior, un algoritmo determina el estado de la prótesis (Figura 4.2) a partir de 

las señales de los sensores de presión (Figura 4.1). Otro algoritmo calcula el ángulo de 

inclinación del suelo usando datos de los sensores de distancia (Figura 4.1), tomando la 

medición en el 80 % del ciclo de marcha (correspondiente a la fase final del balanceo 

intermedio). Además, en este nivel también se calcula la carga actual de la batería y se detecta 

el estado de batería baja, considerando un nivel de carga inferior al 20 % como el límite para 

alertar sobre batería baja. 

 

En el nivel intermedio se generan las señales de control a partir de la información determinada 

en el nivel superior. En este sentido, se generan las señales de control del actuador a partir de 

la información proporcionada por el nivel superior (estado de la prótesis y la inclinación del 

suelo). Asimismo, se genera la señal para indicar la carga de la batería y la señal que indica 

el estado de batería baja a partir del cálculo de la carga actual de la batería y de la 

identificación del estado de batería baja, respectivamente. 

 

En el nivel inferior, la señal de control del actuador se usa para dirigir al actuador, el cual 

tiene un funcionamiento de dorsiflexión y plantar flexión según el estado en el que se 

encuentra la prótesis y la inclinación sensada del terreno sobre el que se está por caminar, 

mientras que la señal para indicar la carga de la batería controla el indicador de carga (pantalla 

LED), y la señal para indicar estado de batería baja controla el indicador correspondiente 

(buzzer). 
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4.3 Diagrama de flujo y arquitectura de control 

La Figura 4.5 muestra el diagrama de flujo del funcionamiento de la prótesis. El sistema se 

activa al presionar el botón de encendido, tras lo cual identifica el estado de la batería y 

comienza el sensado de los sensores de presión y de inclinación (en el 80 % del ciclo de 

marcha), hasta que se recibe nuevamente la señal de apagado. 

 

 

Figura 4.5. Diagrama de flujo de la prótesis. 

 

Por otro lado, la Figura 4.6 presenta el diagrama de bloques de la arquitectura de control de 

la prótesis, programada en el controlador principal del dispositivo. Esta arquitectura se enfoca 

en el control del actuador responsable de generar los movimientos de dorsiflexión y flexión 

plantar. Cabe señalar que el diagrama no incluye la subfunción encargada de controlar los 

indicadores de encendido, batería baja y nivel de batería. 
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Figura 4.6. Diagrama de bloques de la arquitectura de control de la prótesis. 

 

4.4 Arquitectura de componentes 

Tomando en cuenta los requerimientos detallados en el Capítulo 2, y la lógica de 

funcionamiento descrita en la Sección 4.1, en la Figura 4.7 se presenta el diagrama de 

bloques de la arquitectura de componentes de la prótesis, el cual muestra cómo 

interactúan los componentes del sistema electrónico y de control.  

 

 

Figura 4.7. Diagrama de bloques de la arquitectura de componentes. 
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El diagrama muestra dos líneas: una de alimentación y otra de información. El controlador 

se alimenta a través de un regulador de voltaje de 7V y recibe señales de los botones de 

encendido/apagado, del nivel de batería y de varios sensores (dos de distancia, dos de 

presión y uno de nivel de batería). Además, envía señales para activar un LED (que indica 

el estado de encendido de la prótesis), una pantalla LED (que indica el nivel de batería de 

prótesis), un buzzer (que indica un nivel bajo de la batería) y el actuador lineal a través 

de su controlador correspondiente. Tanto el controlador del actuador lineal como el del 

actuador mismo son alimentados por un regulador de voltaje de 12V. 

 

4.5 Selección de componentes 

La sección presenta las consideraciones tomadas en cuenta para la selección de los 

componentes electrónicos y eléctricos que integran el sistema. Para cada componente, se 

compararon las características de cada alternativa contemplada en función de los 

requerimientos individuales del componente evaluado. El desarrollo completo que abarca los 

criterios empleados, alternativas evaluadas y la selección final, se encuentra en el Anexo D. 

 

4.6 Fuente de energía 

La propuesta de la prótesis desarrollada en la presente tesis busca ayudar a las personas 

con amputación transtibial a poder desplazarse con la menor dificultad posible por su 

entorno, por lo que es necesario que el dispositivo cuente con una fuente de energía 

portátil, por tanto, se empleará una batería del tipo Lipo, ya que, en la actualidad, son el 

tipo de baterías recargables más comunes debido a su gran eficiencia, seguridad y de fácil 

mantenimiento 

 

 Consumo de energía: 

La Tabla 4.1 presenta el análisis de energía que consumen los diferentes componentes 

que son parte del sistema, con el fin de estimar la energía total requerida por la batería. 

Dado que los voltajes de alimentación de algunos componentes son diferentes al de la 

batería, se hizo una conversión (Ecuación 4.1) a la corriente que consumirían dichos 

componentes en el caso de que su voltaje de operación sea 14.8V. 

 

 𝑃௖௢௡௦௧௔௡௧௘ ൌ 𝑉௖௢௠௣௢௡௘௡௧௘  𝑥 𝐼௖௢௠௣௢௡௘௡௧௘ ൌ 𝑉௕௔௧௘௥௜௔ 𝑥 𝐼௕௔௧௘௥௜௔ (4.1) 
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Donde 𝑃௖௢௡௦௧௔௡௧௘ es la potencia eléctrica [W], 𝑉௖௢௠௣௢௡௘௡௧௘ e 𝐼௖௢௠௣௢௡௘௡௧௘ son el voltaje [V] y 

corriente [A] del componente, y 𝑉௕௔௧௘௥௜௔ e  𝐼௕௔௧௘௥௜௔ son el voltaje [V] y corriente [A] de la batería. 

 

Tabla 4.1: Análisis de energía requerida para la batería. 

Componente 

Potencia de salida Potencia de entrada Capacidad requerida 

Voltaje del 
componente 

(V) 

Corriente del 
componente 

(mA) 

Voltaje de 
la batería 

(V) 

Corriente 
equivalente 
de la batería 

(mA) 

Tiempo de 
funcionamiento 

(h) 

Energía 
requerida 
en batería 

(mAh) 

Buzzer (1) 5 30 14.8 10.14 2 20.28 

Led (1) 5 20 14.8 6.76 2 13.52 

Pantalla LED (1) 5 16 14.8 5.41 2 10.82 

Sensor de presión (2) 0.5 2.5 14.8 0.17 2 0.34 

Sensor de distancia (2) 5 10 14.8 6.76 2 13.51 

Sensor de batería (1) 5 12 14.8 4.05 2 8.10 

Actuador lineal (1) 12 2900 14.8 2351.35 2 4702.70 

Controlador del actuador 
lineal (1) 

0 variable 14.8 0.87 2 1.74 

Controlador principal (1) 7 40 14.8 18.92 2 37.84 

Regulador de voltaje (2) 14.8 3 14.8 6 2 12.00 

Capacidad requerida (mAh) 4820.85 

 

 Selección de la batería: 

Por lo anterior, se selecciona una batería de 14.8V de una capacidad de al menos 4820.85 

mAh. La Tabla 4.2 muestra las características de la batería seleccionada, la cual tiene una 

capacidad máxima de 6000mAh, entonces, su uso brinda un funcionamiento de la prótesis 

durante 2.5 horas, lo que brinda un factor de seguridad en la batería del 25%. 

 

Tabla 4.2: Características de la batería seleccionada. 

Marca 
 

Batería LiPo 6000mAh 4s 55C 
(Ebay, 2023a) 

Fabricante Goldbat 

Dimensiones (mm) 155 x 48 x 36 

Voltaje (V) 14.8 

Capacidad (mAh) 6000 

Peso (g) 596 

Precio 53.00 USD 
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 Selección del cargador: 

En la selección del cargador de la batería de polímero de litio, con la finalidad de evitar 

realizar una carga incorrecta de la batería, se considera como uno de los factores más 

importantes la corriente de carga proporcionada por el cargador, que es igual a 1A (Ebay, 

2023a). Dicho valor no supera el límite recomendado para la batería seleccionada, que es 

de 6A (Ebay, 2023b); por lo tanto, no se tendrán problemas en la carga de la batería. La 

Tabla 4.3 muestra el cargador seleccionado junto con sus principales características. 

 

Tabla 4.3: Características del cargador seleccionado. 

Marca 
 

Cargador de batería Blomiky 14.8V 4S  
(Ebay, 2023b) 

Corriente máxima (mA) 800 

Capacidad de celdas 4 

Precio 25.23 USD 

 

4.7 Sistema electrónico 

En esta sección se muestran los circuitos de los componentes de la Sección 4.5, además 

de los cálculos correspondientes de los elementos adicionales (resistencias y capacitores) 

que requieren los componentes para su correcta conexión y funcionamiento. 

 

 Circuito LED: 

El LED usado trabaja a un voltaje de operación máximo de 3.2V y 20mA, mientras que 

la salida del pin digital es de 5V, entonces se necesita de una resistencia serie que limite 

la corriente. Entonces, el valor de la resistencia se determina con la Ecuación 4.2. 

 

 𝑅 ൌ
𝑉௘௡௧௥௔ௗ௔ െ 𝑉௅ா஽

𝐼
 (4.2) 

 

Donde, 𝑅 es la resistencia (𝛺), 𝑉௘௡௧௥௔ௗ௔ es el voltaje de salida del Arduino Nano igual a 

5𝑉, 𝑉௅ா஽ es el voltaje del LED igual a y 3.2𝑉, e I es la corriente de 20mA. Sustituyendo 

los valores en la Ecuación 4.2 se obtiene que la resistencia requerida en el circuito es de 

90 𝛺, sin embargo, se selecciona una resistencia comercial de 100 𝛺. Por otro lado, el 

circuito aislado del LED se muestra en la Figura 4.8. 
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Figura 4.8. Circuito aislado del LED. 

 

Asimismo, se verifica que la resistencia soporte la potencia consumida, ello a través de la 

Ecuación 4.3. Donde 𝑃 es la potencia (𝑊), 𝑅 es la resistencia igual a 100 𝛺 e 𝐼 es la corriente 

18 𝑚𝐴, con lo que se determina que la potencia requerida es igual a 0,032 𝑊. Finalmente, 

las características de la resistencia elegida se muestran en la Tabla 4.4. 

 

 𝑃 ൌ 𝑅 ∗ 𝐼ଶ (4.3) 

 

Tabla 4.4: Características de la resistencia en serie del LED. 

Marca  
Resistencia 1/4 W 5% 
(Nanoparuro, 2023a) 

Resistencia (𝛺) 100 

Potencia (𝑊) 0.25 

Precio 0.10  PEN 

 

 Circuito del Buzzer:  

El buzzer usado trabaja con una corriente máxima de 30mA. La salida del pin digital es 

de 5V, por lo que se necesita de una resistencia serie que limite la corriente. Entonces, 

dado que el buzzer tiene una resistencia interna de 90 𝛺, con la Ecuación 4.2 se obtiene 

que la resistencia debe ser de al menos 77 𝛺, por lo que se elige uno comercial de 82 𝛺. 

Por otro lado, el circuito aislado del buzzer se muestra en la Figura 4.9. De igual forma, 

se calcula la potencia de la resistencia mediante la Ecuación 4.3, obteniéndose una 

potencia igual a 0.07 𝑊. La Tabla 4.5 muestra las características de la resistencia 

seleccionada. 
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Figura 4.9. Circuito aislado del buzzer. 

 

Tabla 4.5: Características de la resistencia en serie del buzzer. 

Marca  
Resistencia 1/4 W 5% 
(Nanoparuro, 2023a) 

Resistencia (𝛺) 82 

Potencia (𝑊) 0.25 

Precio  0.10 PEN 

 

 Circuito del botón pulsador:  

El botón pulsador presenta una configuración con resistencia pull-up para mantener el 

estado HIGH o 1 cuando el botón no está pulsado, y LOW o 0 cuando es pulsado. Para 

dicha configuración se toma una resistencia comercial de 10𝑘𝛺, lo que implica que la 

potencia calculada de la resistencia mediante la Ecuación 4.3 será igual a 0.0025𝑊. El 

circuito aislado del botón pulsador se muestra en la Figura 4.10, mientras que las 

características de la resistencia elegida se muestran en la Tabla 4.6. 

 

 

Figura 4.10. Circuito aislado del botón pulsador. 
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Tabla 4.6: Características de la resistencia pull-up. 

Marca  
Resistencia 1/2W 5% 
(Nanoparuro, 2023b) 

Resistencia (𝛺) 10 000 

Potencia (𝑊) 0.5 

Precio  0.20 PEN 

 

 Circuito del sensor de fuerza:  

De acuerdo con Tekscan (2021), para el correcto funcionamiento de los sensores es 

necesario integrarlos en un circuito de amplificación y filtrado (Figura 4.11). 

 

 

Figura 4.11. Circuito de amplificación y filtrado para sensores Flexiforce (Tekscan, 2021). 

 

Entonces, para casos donde se quieran medir fuerzas de hasta 4448N, se recomienda 

trabajar con voltajes de hasta 0.25V. En este caso se emplea la Ecuación 4.4 para calcular 

las resistencias a usar en un divisor de voltaje cuya salida (𝑉௥௘௙) sea 0.25V, donde su 

voltaje de alimentación (𝑉௦௨௣௣௟௬) es de 5V. 

 

 𝑉௥௘௙ ൌ 𝑉௦௨௣௣௟௬ ∗ ൬
𝑅ଶ

𝑅ଵ ൅ 𝑅ଶ
൰ (4.4) 

 

Resolviendo la ecuación, y considerando una resistencia comercial 𝑅ଵ ൌ 18𝑘𝛺, se 

obtiene que se requiere una resistencia de 0.95𝑘𝛺 para 𝑅ଶ, por lo que se selecciona una 

resistencia comercial de 1𝑘𝛺 para 𝑅ଶ. Con esta resistencia se obtiene que 𝑉௥௘௙ ൌ 0.26𝑉. 
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En la selección del amplificador operacional (Opamp) del circuito se tomó en cuenta que 

el voltaje de alimentación debe poder ser 5V, además que la corriente de salida debe ser 

menor a 2.5mA, que es el valor máximo indicado por Tekscan (2021). Tomando en cuenta 

esto, y que para reducir costos y espacio se busca un Opamp que permita hasta 2 canales, 

ya que se usarán 2 sensores Flexiforce. Entonces, se seleccionó al LM358, cuyas 

características se muestran en la Tabla 4.7. 

 

Tabla 4.7: Características del Opamp 

Marca  
LM358 

(Texas, 2017) 

Voltaje (𝑉) 3 – 32 

Número de canales 2 

Corriente de salida (𝜇𝐴) 500 

Voltaje salida (𝑉ሻ 0 - ሺ𝑉௦௨௣௣௟௬ െ 1.5ሻ 

Precio  0.056 USD 

 

Seguidamente, se determinan los valores de la resistencia de realimentación (𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞) 

y el capacitor (𝐶ଵ) del circuito de amplificación y filtrado. Para ello, se usa la Ecuación 

4.5 desarrollada por Bravo (2020) a partir de experimentos realizados con el sensor.  

 

 𝑆 ൌ 109,24𝐹 ൅ 665,01 (4.5) 

 

Donde, F es la fuerza (𝑁) y S es la conductancia (𝑛𝛺ିଵ). Entonces, con la fuerza máxima 

igual a 1271,38 N, se obtiene que la conductancia es 139550,12 𝑛𝛺ିଵ, que al ser 

invertido nos da la resistencia del sensor 𝑅௙௟௘௫௜௙௢௥௖௘ ൌ 7,2 𝑘𝛺. Con dicho valor es posible 

calcular la resistencia de retroalimentación 𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞ mediante la Ecuación 4.6. 

 

 𝑉௢௨௧ ൌ 𝑉௥௘௙ ቆ
𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞
𝑅௙௟௘௫௜௙௢௥௖௘

൅ 1ቇ (4.6) 

 

Reemplazando los valores, 𝑉௥௘௙ ൌ 0,26𝑉, 𝑉௢௨௧ ൌ 𝑉௦௨௣௣௟௬ െ 1,5𝑉 ൌ 3,5𝑉 y 𝑅௙௟௘௫௜௙௢௥௖௘ ൌ

7,2 𝑘𝛺, se obtiene que 𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞ es igual a 89,3 𝑘𝛺, con lo que al buscar una resistencia 

comercial se obtiene 𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞ ൌ 91 𝑘𝛺. 
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Además, se usa la Ecuación 4.7 para calcular el valor del capacitor 𝐶ଵ a partir de la 

resistencia de retroalimentación (𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞) y la frecuencia de corte (𝑓௖), cuyo valor 

recomendado es de 30Hz, pues las señales del sensor oscilan a los 10Hz (Enríquez, 2015). 

 

 𝑓௖ ൌ
1

2𝜋 ∗ 𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞ ∗ 𝐶ଵ
 (4.7) 

 

Sustituyendo los valores, se obtiene que 𝐶ଵ es igual a 58,30 𝑛𝐹, por lo que se seleccionó 

un capacitor comercial para 𝐶ଵ de 68 𝑛𝐹. Tanto las características de 𝑅௙௘௘ௗ௕௔௖௞ y 𝐶ଵ se 

muestran en la Tabla 4.8. 

 

Tabla 4.8: Características de la resistencia feedback y capacitor. 

Elemento  
Resistencia 1/4W 5% 
(Nanoparuro, 2023c) 

 
Polyester capacitor 68nF 

(Hi-fi, 2023) 
Valor 91 𝑘𝛺 68 𝑛𝐹 

Precio  0.10 PEN 0.60 PEN 

 

Por último, la Figura 4.12 muestra el circuito aislado para ambos sensores de fuerza 

Flexiforce A301. 

  

 

Figura 4.12. Circuito aislado de los sensores de fuerza. 



82 

 

 

El diagrama esquemático, desarrollado utilizando el software libre EasyEDA, que incluye 

todos los componentes electrónicos del sistema, se encuentra disponible en el Anexo E. 

Cabe recalcar que en la Sección 4.7 no se han mostrado los circuitos aislados de los demás 

componentes (pantalla LED, sensor de distancia, sensor de batería, controlador del 

actuador lineal y actuador lineal) debido a que estos no han requerido de componentes 

adicionales para su funcionamiento, por lo que se realizaron las conexiones pertinentes 

para el funcionamiento de cada componente. 

 

De igual forma, se diseñó la placa de circuito impreso (PCB) a partir del diagrama 

esquemático. La Figura 4.13 ilustra los componentes y conexiones de las capa superior e 

inferior del PCB de doble capa. mientras que la Figura 4.14 muestra el diseño en 3D del 

PCB. 

 

 
(a) 

 
(b) 

Figura 4.13. Componentes y conexiones del PCB cara (a) superior e (b) inferior. 
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(a) 

 
(b) 

Figura 4.14. Modelo 3D del PCB cara (a) superior e (b) inferior. 

 

Finalmente, se diseñó la carcasa de la tarjeta PCB, la cual forma parte del vástago de la 

prótesis, el cual consiste en una caja con 2 compartimentos (Figura 4.15a), el medial que 

sirve de carcaza de la tarjeta PCB, y el lateral que sirve de carcaza de la batería. El modelo 

fue planteado de esta forma debido a que la batería brinda un funcionamiento de 2.5 horas, 

por lo que, de ser necesario, se puede realizar un cambio fácil y rápido de la batería. 

Asimismo, se diseñaron las tapas de ambos compartimentos, además de las tapas de 

protección de los compartimentos (Figura 4.15b). 

 

  
(a) 

 
(b) 

Figura 4.15. Vástago (a) espacios y (b) elementos.  
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CAPÍTULO V 

 

PLANOS Y COSTOS 

 

En este capítulo se presenta el resultado final del diseño de la prótesis con una breve 

descripción del mismo. Asimismo, se presentan los planos de ensamble del dispositivo 

general y los planos de despiece de cada elemento a fabricar. Por último, se estiman los 

costos de diseño y fabricación de la prótesis diseñada. En el caso del costo de fabricación 

se incluyen los costos de los componentes, de fabricación y de mano de obra. 

 

5.1 Diseño final de la prótesis 

La Figura 5.1 muestra la integración final de la prótesis desde una vista isométrica, dicho 

dispositivo comprende un conjunto de elementos mecánicos y electrónicos (Figura 5.2) que 

le brindan la capacidad de adaptarse a la irregularidad del suelo en el plano (que incluye 

desniveles, pendientes y formas irregulares del suelo).  

 

En ese sentido, se integra un sistema mecánico, compuesto de un pie protésico (de 24,1 cm 

de largo, 9,1 cm de ancho y un peso inferior a 0,7 kg), el cual brinda la capacidad de soporte 

a la prótesis, permitiendo una carga máxima de 1271.38 N. El diseño permite la adaptación a 

pendientes en un rango de –7° a 7°, gracias a una articulación tipo bisagra ubicada en el 

tobillo, con un rango de movimiento de hasta 20° en flexión plantar y dorsal. Además, 

incorpora un elemento deformable de TPU que reproduce la adaptabilidad natural del arco 

del pie, mejorando la estabilidad del diseño al caminar sobre superficies irregulares o 

pequeños obstáculos, como piedras. 
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Por otro lado, se integra un sistema electrónico, el cual emplea dos pares de sensores de 

distancia y de presión ubicados en el talón y antepié (Figura 5.3) para identificar la fase del 

ciclo de marcha y la inclinación del terreno, y con dichos datos, a través del controlador 

principal, se controla el movimiento del tobillo a través del actuador lineal. 

 

 

Figura 5.1. Diseño final de la prótesis – vista isométrica. 

 

 

Figura 5.2. Partes del diseño final de la prótesis – vista isométrica. 

 

 

Figura 5.3. Partes del diseño final de la prótesis – vista inferior. 
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5.2 Planos 

La prótesis, el elástico, el vástago, el adaptador del tobillo y las carcasas de protección cuentan 

con planos de despiece que presentan a detalle las dimensiones geométricas de dichos 

componentes, asimismo, los planos de ensamble sirven de guía para la implementación del 

dispositivo con los demás elementos electrónicos. La Tabla 5.1 presenta la relación de planos 

de despiece y ensamble, los cuales tienen un código de identificación con la forma XX-YY-

Z, donde, la primera parte (XX) representa el número de plano (desde el 1 hasta el 12), la 

segunda parte (YY) hace referencia al tamaño de hoja usada (A4, A3, A2, A1), y la última 

parte (Z) indica el tipo de plano que puede ser E en caso de ensamble o D en caso de despiece. 

Los planos pueden ser encontrados en el Anexo E. 

 
Tabla 5.1: Planos de ensamble y despiece. 

Número Plano Código 

1 Ensamble total de la prótesis de pie 01-A2-E 

2 Ensamble electrónico del vástago 02-A2-E 

3 Ensamble pie protésico 03-A2-E 

4 Elástico 04-A4-D 

5 Pie protésico 05-A3-D 

6 Vástago 06-A3-D 

7 Tapa sensor de fuerza 07-A4-D 

8 Tapa sensor de distancia 08-A4-D 

9 Tapa batería 09-A4-D 

10 Tapa PCB 10-A4-D 

11 Seguro elástico – talón y antepié 11-A4-D 

12 Adaptador de tobillo 12-A4-D 

 

5.3 Estimación de costos 

La estimación abarca los costos de diseño y fabricación. Para la fabricación, se tienen en 

cuenta los costos de los componentes comerciales, los materiales, los servicios de 

manufactura y el ensamblaje. A continuación, se detallan los precios, así como también las 

consideraciones tomadas en cada ítem. 

 

5.3.1 Costo de diseño del dispositivo 

La estimación se realiza en base a las horas empleadas desde la conceptualización inicial de 

la prótesis hasta el diseño total del mecanismo, en este caso se estima un total de 320 horas. 

Por otro lado, se establece como sueldo la remuneración promedio mensual de una persona 
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con estudios superiores, reportado por el INEI, que asciende a S/. 2,545.70 [INEI, 2018b], y 

una jornada completa de 30 horas semanales durante 4 semanas. Esto se traduce en un costo 

por hora de trabajo de S/. 21.21. Además, se consideran los honorarios del supervisor por la 

supervisión en el desarrollo del diseño de la prótesis, donde el costo por hora de supervisión 

es de S/.250.00. Por lo tanto, se estima un costo de diseño igual a S/. 19,287.20. La Tabla 5.2 

muestra el costo referente al diseño de la prótesis. 

 

Tabla 5.2: Costo de diseño 

 Costo por hora (S/. / hora) Tiempo total (horas) Costo total (S/.) 

Diseñador 21.21 320 6,787.20 

Supervisor 250.00 50 12,500.00 

Total 19,287.20 

 

5.3.2 Costo de fabricación 

En esta sección se detallan los costos asociados a la fabricación de la prótesis. Para su 

estimación, se consideran los costos de materiales, componentes, manufactura y 

ensamblaje, añadiendo un incremento del 10 % del total para cubrir posibles imprevistos. 

 

 Costo de materiales y componentes 

La Tabla 5.3 muestra la relación del costo de materiales, que incluye los tornillos 

empleados para las uniones de las tapas protectoras de los sensores al pie protésico y tapas 

de la batería y PCB al vástago, y los elementos de unión del vástago al pie protésico y 

motor. Los costos son mostrados en la Tabla 5.3. 

 

Tabla 5.3: Costo de materiales generales (compras locales) 

Material Costo unitario (S/.) Cantidad Costo total (S/.) 

M2x4mmx7mm 0.48 22 10.56 

M2x4mmx17mm 0.52 4 2.08 

Perno M6x20mm 3.95 1 3.95 

Perno M6x40mm 4.95 1 4.95 

Espárrago M6x30mm 4.10 2 8.20 

Tornillo guía M10x100mm 23.02 1 23.02 

Tornillo guía M6x45mm 10.30 1 10.30 

Tornillo guía M6x35mm 7.70 1 7.70 

Lámina de acrílico (1mm) [Cafemaqueta, 2023] 6.50 1 6.50 

Total 77.26 
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Por otro lado, la Tabla 5.4 muestra el costo de los componentes electrónicos disponibles 

en el mercado local, mientras que la Tabla 5.5 muestran los costos de los productos 

importados, donde se incluye el costo de importación en caso esté disponible, de lo 

contrario se estima un costo de importación igual al 50% del costo del componente. 

 

Tabla 5.4: Costo de componentes electrónicos nacionales. 

Componente Distribuidor Costo unitario (S/.) Cantidad Costo total (S/.) 

Buzzer Nanoparuro 2.00 1 2.00 

Led 10mm Nanoparuro 0.80 1 0.80 

Display OLED 0.96” Nanoparuro 24.90 1 24.90 

Switch Rocker Nanoparuro 1.20 1 1.20 

Tact Switch 6x6 Nanoparuro 0.30 1 0.30 

VL53L0X Nanoparuro 25.00 2 50.00 

ACS712-20 Nanoparuro 16.00 1 16.00 

Arduino Nano Naylamp 35.00 1 35.00 

XL4005 Naylamp 15.00 1 15.00 

Resistencia 1/4W – 100 Ω   Nanoparuro 0.10 1 0.10 

Resistencia 1/4W – 82 Ω   Nanoparuro 0.10 1 0.10 

Resistencia 1/2W – 10k Ω   Nanoparuro 0.20 1 0.20 

Resistencia 1/4W – 18k Ω   Nanoparuro 0.10 1 0.10 

Resistencia 1/4W – 0.95k Ω Nanoparuro 0.10 1 0.10 

Resistencia 1/4W – 91k Ω  Nanoparuro 0.10 2 0.20 

Polyester capacitor 68nF Hi-fi 0.60 2 1.20 

Total 147.20 

 

Tabla 5.5: Costo de componentes electrónicos importados. 

Componente Distribuidor 
Costo unitario 

($) 
Cantidad Costo por  

importación ($) 
Costo total 

($) 

Flexiforce A301 Tekscan 15.45 2 15.45 46.35 

FA-400-12-2-P Figerlli 149.99 1 90.79 240.78 

Pololu G2 18v17 Pololu 39.95 1 21.95 61.90 

Lipo 6000mAh 4s Ebay 53.00 1 26.50 79.50 

Blomiky 14.8V 4S Ebay 25.23 1 12.62 37.85 

LM358 Texas 0.056 2 0.028 0.14 

Total 466.52 

Total (S/.) 1,782.11 
* Tasa de cambio de dólar de 3.82 

 

 Costo de manufactura 

El costo de manufactura se basa principalmente en manufactura aditiva, cabe recalcar 

que, para la estimación del costo, se considera al costo por hora de impresión igual a S/. 

14.27 [Gomez, 2021]. Además, se estimó el tiempo de impresión y material necesario de 
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las piezas mediante el software Ultimaker Cura con la impresora 3D Ultimaker S5, 

considerándose el costo de 1000 g del filamento de PLA igual a S/.90.00 [Naylamp, 

2023h], mientras que 1000 g del filamento de TPU cuestan S/.120.00 [Naylamp, 2023i]. 

El estimado del costo de manufactura se muestran en la Tabla 5.6. 

 

Tabla 5.6: Costo de manufactura por impresión 3D. 

Componente 
Horas de 

impresión (h) 
Material 

(g) 
Costo unitario (S/.) 

Cantidad 
Costo total 

(S/.) Impresión Material 

Pie protésico 37.58 474 536.27 42.66 1 578.93 

Vástago 23.20 401 331.06 36.09 1 367.15 

Adaptador de tobillo 11.07 134 157.97 12.06 1 170.03 

Tapa sensor de fuerza 0.07 1 1.00 0.09 2 2.18 

Tapa batería 2.47 22 35.25 1.98 1 37.23 

Tapa PCB 1.70 14 24.26 1.26 1 25.52 

Seguro elástico – talón 0.23 2 3.28 0.18 1 3.46 

Seguro elástico – antepié 0.28 2 4.00 0.18 1 4.18 

Elástico 3.43 35 48.95 4.20 1 53.15 

Total 1,241.83 

 

 Costo de ensamble 

El costo de ensamble se determina de acuerdo con el tiempo necesario para la 

implementación de todos los componentes de la prótesis, en ese sentido, tomando el costo 

por hora de trabajo igual a S/.21.21 hallado en la Sección 5.3.1, y considerando que el 

dispositivo fue diseñado para tener un ensamblado rápido, se propone 1 hora para la unión 

de los elementos mecánicos, 4 horas para el soldado de componentes electrónicos en el 

PCB, 3 horas para el limado de las piezas 3D y 5 horas para el posicionamiento de 

sensores, el  cableado pertinente y pruebas de funcionamiento, lo que hace un total de 

tiempo estimado de 13 horas. La Tabla 5.7 muestra el costo estimado por ensamblaje. 

 
Tabla 5.7: Costo de ensamble 

Costo por hora (S/. / hora) Tiempo total (horas) Costo total (S/.) 

21.21 13 275.73 

Total 275.73 

 

5.3.3 Costo total de fabricación y ensamble 

Finalmente, el costo total de fabricación y ensamblaje del pie protésico adaptable a la 

irregularidad del suelo en el plano sagital se calcula sumando los costos previamente 
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descritos, más un 10% adicional destinado a posibles imprevistos. De esta forma, el costo 

estimado asciende aproximadamente a S/. 3,880. Los detalles desglosados por concepto 

se presentan en la Tabla 5.8. 

 
Tabla 5.8: Costo total 

Concepto Costo (S/.) 

Costo de materiales 77.26 

Costo de componentes electrónicos nacionales 147.20 

Costo de componentes electrónicos importados 1,782.11 

Costo de manufactura 1,241.83 

Costo de ensamble 275.73 

Imprevistos (10%) 352.41 

Costo total 3,876.54 
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OBSERVACIONES Y RECOMENDACIONES 

 

1) El tiempo calculado de duración de la prótesis por una batería es de 2.5 horas, que 

es mayor al propuesto de 2.01 horas; además, se ha planteado un diseño que 

facilita el cambio de baterías, lo que permite extender la autonomía del dispositivo 

a 5 horas o más. Cabe recalcar que, el tiempo fue calculado asumiendo que el 

actuador lineal trabaja con la máxima carga durante todo el tiempo, lo que en 

realidad no ocurre durante el ciclo de marcha. Se recomienda, realizar pruebas de 

funcionamiento de la prótesis durante un ciclo de marcha para aproximar la 

verdadera duración de la prótesis, la cual se espera que sea superior a las 2.5 horas. 

 

2) La prótesis incorpora un elemento elástico análogo a la fascia plantar, que imita 

la adaptabilidad del pie natural a geometrías irregulares del suelo gracias al arco 

plantar.  Se recomienda realizar simulaciones de contacto entre la planta de la 

prótesis y las geometrías irregulares propuestas para verificar su capacidad de 

adaptabilidad o, en su defecto, llevar a cabo ensayos prácticos con un prototipo 

de la prótesis diseñada. 

 
3) Se sugiere explorar métodos alternativos para el cálculo de los requerimientos del 

actuador lineal, ya que este componente es el más crítico del diseño. Su 

desempeño condiciona en gran medida tanto el consumo de energía, 

representando el 97.76 % del total, como el peso de la prótesis, que constituye el 

41.91 % del peso total del miembro amputado. Optimizar el actuador lineal podría 

mejorar significativamente la ligereza y la eficiencia energética de la prótesis. Por 

ello, se recomienda investigar técnicas de aproximación adicionales o, en su 

defecto, considerar la incorporación de elementos complementarios como resortes 

o amortiguadores. 

 
4) Con el fin de verificar que la prótesis realmente puede cumplir las funciones para 

la cual fue diseñada, se recomienda realizar el prototipo de la prótesis para 

verificar que las simulaciones son correctas, así como identificar aspectos no 

contemplados que puedan ser mejorados. 

 
5) En la tarea de medir la inclinación del suelo, se seleccionó un sensor de distancia 

por su facilidad de programación, disponibilidad en el mercado y bajo costo; sin 
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embargo, su ubicación dentro de la prótesis (planta del pie) para medir la 

inclinación cuando para prótesis aún no ha tenido contacto con el suelo puede 

exponer al sensor a golpes. Si bien se ha contemplado dicho escenario y, se ha 

diseñado la prótesis y una tapa protectora hecha de acrílico con la finalidad de 

proteger a los sensores. Se recomienda explorar otras posibilidades de sensado de 

la inclinación de la superficie. 

 
6) Respecto al sistema de control, se ha planteado un esquema inicial de su 

funcionamiento, y aunque este aspecto se encuentra fuera del alcance del presente 

documento, se sugiere implementar el diseño del sistema de control para evaluar 

y optimizar la respuesta de la prótesis durante el ciclo de marcha tanto en 

superficies planas como inclinadas. 
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CONCLUSIONES 

 

En la tesis, usando la metodología VDI 2221, se ha logrado cumplir el objetivo principal 

de diseñar un prótesis adaptable a la irregularidad del suelo en el plano sagital que permite 

al usuario caminar sobre superficies irregulares del tipo: i) desnivel, gracias al sistema 

electrónico retroalimentado por sensores que permiten determinar la fase de la marcha en 

la que se encuentra la persona y controlar el movimiento de la articulación del tobillo; ii) 

pendientes, gracias al mismo sistema electrónico que personaliza el patrón de movimiento 

de la articulación de tobillo de la prótesis a través del sensado de la inclinación del suelo; 

y iii) formas irregulares del suelo, gracias al elástico ubicado en la planta del pie protésico.  

 

La validación mecánica, realizada mediante simulaciones por computadora y pruebas de 

carga en un pretotipo, ha demostrado que el pie protésico cumple con las consideraciones 

de carga (81 kg) para las que fue diseñado. En este sentido, el pie protésico demostró, 

tanto en simulación como en pruebas de laboratorio, soportar la carga durante todo el 

ciclo de la marcha, es decir, desde el contacto inicial del talón, hasta el despegue. Además, 

se ha validado, mediante simulaciones estáticas y de fatiga, el pivote que actúa como eje 

de giro en la articulación del tobillo. 

 

Se ha diseñado una prótesis que cumple con los requerimientos establecidos en cuanto a 

geometría, cinética, ergonomía y costo. En términos geométricos, sus dimensiones son de 

24.1 cm de longitud y 9.3 cm de ancho. Desde el punto de vista cinético, se comprobó 

mediante simulaciones en SolidWorks que la prótesis permite un rango de movimiento 

de dorsiflexión y plantarflexión de 20° en el tobillo. En cuanto a ergonomía, el peso del 

pie protésico, incluidos los elementos electrónicos y tornillos, es de 0.7 kg, valor inferior 

al límite permitido de 1.11 kg. Finalmente, el costo total de la fabricación y ensamble del 

dispositivo asciende aproximadamente a $1,015, lo que es menor al límite estimado de 

$2,500, demostrando así que la prótesis es viable tanto técnica como económicamente. 

 

Se ha diseñado un sistema electrónico que cumple con los requerimientos establecidos, 

cuya función principal es el control del movimiento de la articulación del tobillo y la 

comunicación del estado de funcionamiento de la prótesis. Aunque, su diseño requiere 

ser optimizado en términos de costo, peso y consumo energético del vástago (que simula 

la sección transtibial), pues es posible mejorar el mecanismo de actuación del tobillo. 
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ANEXO A: Matriz morfológica 

 

Las Tablas A.1 a Tabla A.6 presentan las matrices morfológicas de cada dominio, donde 

cada matriz muestra distintos elementos o materiales que pueden cumplir una misma 

función, y que al ser relacionados nos brinda principios de solución para el problema 

planteado. Cabe recalcar que el concepto de solución 1, 2 y 3 corresponden a la secuencia 

de círculos verde, rojo y azul respectivamente, tal como lo muestra la Tabla A.7. 

 

Tabla A.1. Matriz morfológica – Dominio Interfaz. 

Función 
Alternativas de solución 

Alternativa 1 Alternativa 2 Alternativa 3 

Activar botón de 
encendido / 
Desactivar 
dispositivo  

Interruptor 
 

Botón 
 

Perilla ON/OFF 

Encender indicador 
de nivel de batería 

 
Pantalla led 

 
Medidor de voltaje 

con buzzer 

 

Encender indicador 
de estado de 
encendido  

LED 
 

Buzzer 

 

 

Tabla A.2. Matriz morfológica – Dominio Eléctrico. 

Función 
Alternativas de solución 

Alternativa 1 Alternativa 2 Alternativa 3 

Almacenar energía 

 
Batería Lipo 

 
Pila recargable 

 
Pila alcalina 

 

Tabla A.3. Matriz morfológica – Dominio Actuadores.  

Función 
Alternativas de solución 

Alternativa 1 Alternativa 2 Alternativa 3 

Generar movimiento 
de flexión/extensión 

 
Motor DC 

 
Actuador lineal 

 
Motor de paso con 

caja reductor 
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Tabla A.4 Matriz morfológica – Dominio Mecánico.  

Función 
Alternativas de solución 

Alternativa 1 Alternativa 2 Alternativa 3 

Encajar muñón del 
paciente con el encaje 

de la prótesis 

 
Encaje transtibial 

  

 
Unión por presión 

 
Unión atornillada 

 

Acomodar la planta de 
acuerdo con la forma 

irregular del suelo 

 
Llantas de tanque 

 
Elástico 

 

 
Bisagras con topes 

Flexionar/extender el 
tobillo de la prótesis 

 
Unión tipo bisagra 

 
Rodamiento con 

soporte 

 

 

Tabla A.5. Matriz morfológica – Dominio Control.  

Función 
Alternativas de solución 

Alternativa 1 Alternativa 2 Alternativa 3 

Identificar, procesar y 
generar señal de 

control 
 

Microcontrolador 
 

Microprocesador 
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Tabla A.6. Matriz morfológica – Dominio Sensores.  

Función 
Alternativas de solución 

Alternativa 1 Alternativa 2 Alternativa 3 

Sensar presión 
 

Sensor de fuerza 
resistiva 

 
Celda de carga de 

compresión 

 

Sensar característica 
del terreno 

 
Sensor de distancia 

 
Acelerómetro 

 
Sensor de efecto Hall 

Sensar nivel de 
voltaje de batería 

 
Sensor de voltaje 

 
Medidor de voltaje 

con buzzer 

 

 

Tabla A.7. Leyenda de conceptos de solución 

Concepto de 
solución 

Color 

1 Verde 
2 Azul 
3 Rojo 
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ANEXO B: Criterios técnicos y económicos 
 

A continuación, se describe a detalle cada uno de los criterios técnicos y económicos 

empleados para evaluar los conceptos de solución ubicados en el apartado d) de la Sección 

2.2. 

 

 Criterios técnicos:  

- Función principal: Permite al usuario desplazarse sobre superficies irregulares como 

pendientes, desniveles y pequeños obstáculos, asignándose mayor puntaje si cumple esta 

función. 

- Energía: Considera el costo energético y la autonomía de la prótesis; un mayor puntaje 

indica mayor independencia. 

- Facilidad de construcción: Evalúa la simplicidad de ensamblaje y fabricación, otorgándose 

mayor puntaje a estructuras de fácil ensamblaje. 

- Resistencia: Mide la durabilidad de la prótesis y su sistema mecánico (adaptabilidad a 

suelos irregulares) frente a polvo y pequeños obstáculos; a mayor resistencia, mayor 

puntaje. 

- Ergonomía: Evalúa forma, peso y compactibilidad de la prótesis, asignando mayor puntaje 

mientras se cumplan mejor estos aspectos. 

- Facilidad de mantenimiento: Considera la facilidad del mantenimiento básico (limpieza y 

cambio de piezas) que puede realizar el usuario; mayor puntaje se asigna con mayor 

facilidad de mantenimiento. 

 

 Criterios económicos: 

- Costo de materiales y componentes: Se refiere al costo de materiales y componentes 

necesarios para fabricar la prótesis, donde un menor costo recibe un mayor puntaje. 

- Facilidad de obtención: Evalúa la facilidad de adquisición de materiales y componentes 

en el mercado local; se asigna un mayor puntaje si estos insumos son obtenibles en Perú, 

y menor si requieren importación. 

- Número de piezas: Considera los costos asociados al número de piezas de la prótesis; 

menor cantidad de piezas obtiene mayor puntaje. 

- Costo de mantenimiento: Evalúa la complejidad del mantenimiento y costo de repuestos 

para componentes electrónicos y piezas físicas del sistema adaptable. Menor costo de 

mantenimiento recibe mayor puntaje. 
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- Costo de fabricación y montaje: Analiza el costo de fabricación y montaje de la prótesis, 

incluyendo la complejidad de las piezas. Se asigna un mayor puntaje cuando los costos de 

fabricación y montaje son menores. 
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Anexo C: Tipos de escaleras 

 

Las Figuras C.1.a, C.1.b y C.1.c muestran la forma de las escaleras empinada, estándar y 

plana, respectivamente. 

 

(a) 
 

(b) 

 

(c) 

Figura C.1. Forma de las escaleras (a) empinada, (b) estándar y (c) plana [Stacoff, 2005]. 

 

Además, la Tabla C.1 describe las características físicas de cada uno de los tipos de 

escaleras. 

 

Tabla C.1: Características de los tipos de escaleras [Stacoff, 2005]. 

Suelo inclinado Huella (cm) Contrahuella (cm) Pendiente (°) 

Empinada 23,0 20,0 41,0 

Estándar 29,0 17,1 30,4 

Plana 37,0 13,3 19,8 
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ANEXO D: Selección de componentes 
 

En esta sección se desarrollan y explican las consideraciones tomadas para la selección de los 

componentes eléctricos y electrónicos que son parte del sistema. Entonces, para evaluar y 

elegir una de las alternativas en cada caso, se comparan en tablas las características 

principales de cada opción en función de sus requerimientos individuales. 

 
 Buzzer: 

El buzzer tiene la función de ser la alarma sonora (Sección 2.2) que indica que la batería se 

encuentra por debajo del 20% de su capacidad. Este componente no presenta requerimientos 

especiales, por lo que se prioriza su costo, tamaño y disponibilidad local. Según la Tabla D.1, 

se elige el Buzzer zumbador activo por su bajo precio y tamaño. 

 
Tabla D.1: Comparación de buzzer. 

Marca 

 
ARD-BS56 

 
Buzzer zumbador activo7 

 
RC 1-8s8 

Fabricante Genérico Genérico Genérico 

Pines al controlador 1 (digital 1 (digital) 
1 pin por celda + 1 pin 

del buzzer 

Dimensiones (mm) No se indica 12 x 9.5 No se indica 

Voltaje de operación (V) 3.5 - 5 4 – 8 2.5 – 5.5 

Corriente (mA) No se indica 30 17.5 

Resistencia interna (ohm) No se indica 909 No se indica 

Precio 5.50 PEN (1-pack) 2.00 PEN (1-pack) 13.00 PEN (1-pack) 

 

 LED: 

El LED indicador de estado encendido no tiene requerimientos especiales con excepción de 

que sea visible en ambientes exteriores, y con bajo consumo de energía y visibilidad desde 

distintas direcciones. Se eligió al LED de color verde difuso, tomándose como modelo de 

referencia LED de 10mm redondo difuso que se muestra en el Tabla D.2. 

 

                                                 
6 ARD-BS5. https://nanoparuro.com/shop/ard-bs5-ard-bs5buzzer-o-zumbador-pasivo-necesita-senal-externa-para-producir-
sonido244?search=buzzer&order=name+asc#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 
7 Buzzer zumbador activo. https://nanoparuro.com/shop/yhe12-05-st-buzzerzumbador-activo-de-5vdc-300hz-a-pitch-7-6mm-yhe12-
05-st108?search=buzzer&order=name+asc#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 
8 RC 1-8s. https://mtlab.pe/producto/en78/. Fecha de acceso: 28-06-2024 
9 Resistencia interna buzzer zumbador activo 5V. https://www.faranux.com/product/5v-electromagnetic-active-buzzer-continuous-
beep-continuously/. Fecha de acceso: 11-07-25 
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Tabla D.2: Características del LED seleccionado. 

Marca 

 
LED de 10mm redondo difuso10 

Fabricante Genérico 

Pines al controlador 1 (digital) 

Voltaje de operación (V) 3.2 

Dimensiones (mm) 
Diámetro: 10 

Alto: 13.5 

Corriente (mA) 20 

Precio 0.80 PEN (1-pack) 

 

 Pantalla LED: 

La pantalla, cuya función es mostrar el estado de carga de la batería de la prótesis, debe 

ser compacta y de tamaño reducido para poder encajar en el espacio limitado del vástago 

de la prótesis, además no debe consumir demasiada energía, debe tener el menor número 

posible de pines hacia el controlador y de bajo costo. En ese sentido, la Tabla D.3 

muestras las opciones contempladas, de las que se seleccionó el modelo Display OLED 

0.96” debido a su tamaño compacto, bajo número de pines al controlador y bajo consumo 

de corriente. 

 
Tabla D.3: Comparación de la pantalla LED. 

Marca 

 
TM163711 

 
Display OLED 0.96” 12 

 
RC 1-8s 

Fabricante Genérico Genérico Genérico 

Pines al controlador 2 (digital) 2 (analógico) 
1 pin por celda + 1 pin 

del buzzer 

Dimensiones (mm) 24 x 40 x 14 27 x 27 x 4.1 40 x 25 x 11 

Voltaje de operación (V) 3.3 - 5 3.3 - 5 2.5 – 5.5 

Corriente (mA) 27 16 17.5 

Precio 5.50 PEN (1-pack) 24.90 PEN (1-pack) 13.00 PEN (1-pack) 

 

                                                 
10 LED de 10mm redondo difuso. https://nanoparuro.com/shop/led-de-10mm-redondo-difuso-201. Fecha de acceso: 28-06-2024 
11 TM1637. https://nanoparuro.com/shop/tm1637-4led tm1637-modulo-de-4-display-de-7-segmentos-con-tm1637-digital-tube-hw 
069-515?page=2&search=display&order=name+asc#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 
12 Display OLED 0.96”. https://nanoparuro.com/shop/oled096-display-oled-0-96 pulgadas-i2c-oled096-
1111?search=LED+&order=name+asc#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 



110 

 

 Interruptores: 

El botón para el encendido/apagado, de acuerdo con la Sección 2.2 es un interruptor. Además, 

dado que dicho componente no presenta requerimientos electrónicos especiales, se elige 

aquel modelo con alta disponibilidad en el mercado local y de bajo costo. La Tabla D.4 

muestra las opciones evaluadas, de las cuales se seleccionó el modelo Switch Rocker por su 

bajo costo y por brindar un diseño más intuitivo para el usuario. 

 

Tabla D.4: Comparación de interruptores. 

Marca 

 
Switch deslizante KBB-4013 

 
Switch con neón rojo14 

 
Switch Rocker15 

Fabricante Genérico Genérico Genérico 

Pines al controlador 0 0 0 

Dimensiones (mm) No se indica 32 x 15.8 10 x 15 

Precio 1.50 PEN (1-pack) 2.50 PEN (1-pack) 1.20 PEN (1-pack) 

 

Por otro lado, el botón de nivel de batería es del tipo pulsado, y al igual que el interruptor, se 

evalúan las alternativas de acuerdo con su alta disponibilidad en el mercado local y su bajo 

costo. La Tabla D.5 muestra las opciones consideradas, de donde se selecciona al modelo 

Tact switch 6x6 4.5mm por su bajo costo y tamaño mediano. 

 

Tabla D.5: Comparación de botones pulsadores. 

Marca 

 
Tact switch 12x12 7.5mm16 

 
Tact switch 6x6 4.5mm17 

 
Tact switch 4x4 2.3mm18 

Fabricante Genérico Genérico Genérico 

Pines al controlador 1 (digital) 1 (digital) 1 (digital) 

Dimensiones (mm) 12 x 12 x 7.5 6 x 6 x 4.5 4 x 4 x 2.3 

Precio 0.80 PEN (1-pack) 0.30 PEN (1-pack) 0.50 PEN (1-pack) 

                                                 
13 Switch deslizante KBB-40. https://nanoparuro.com/shop/kbb-40-kbb-40-switch-de-3 pines-para-protoboard-spdt-ss-12e01-edcol-
545. Fecha de acceso: 28-06-2024 
14 Switch con neón rojo. https://nanoparuro.com/shop/kcd3-switch-con-neon-rojo-220v-15a-250vac-kcd3-609. Fecha de acceso: 28-
06-02024 
15 Switch Rocker. https://nanoparuro.com/shop/kcd1101-003r-switch rocker-spdt-3a-250v-10x15mm-3-pines-kcd1101-003r-146. 
Fecha de acceso: 28-06-2024 
16 Tact switch 12x12 7.5mm. https://nanoparuro.com/shop/t-12x12-7h5-tact-switch-4-pin-12x12-7-5mm-t 12x12-7h5-
129?page=3&search=switch&order=name+asc#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 
17 Tact switch 6x6 4.5mm. https://nanoparuro.com/shop/tact-switch-4-pin-6x6-4-5mm-447. Fecha de acceso: 28-06-2024 
18 Tact switch 4x4 2.3mm. https://nanoparuro.com/shop/t-4x4-2h3sb-tact-switch-4x4-2-3mm-smd-bronce-t-4x4-2h3sb-818. Fecha 
de acceso: 28-06-2024 
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 Sensor de presión:  

De acuerdo con la Sección 2.2, se eligieron sensores de fuerza resistiva, los que deben 

permitir medir hasta 1271,38 N (Sección 3.1) y por lógica de funcionamiento (Sección 

4.1) cada sensor debe tener la capacidad de medir hasta dicho pico, además de tener un 

bajo costo. La Tabla D.6 muestra la comparación de 3 alternativas encontradas, de las 

cuales se determinó que el sensor más conveniente es el FlexiForce A301, ya que el A401 

tiene un muy elevado rango de lectura y alto costo, mientras que el FlexiForce WB201-

H tiene un elevado precio y la longitud del sensor es muy elevada (19.1 cm). Por lo tanto, 

se selecciona al FlexiForce A301 que implica un costo de 30.90 USD por los dos sensores 

que se usarán en la prótesis. 

 

Tabla D.6: Comparación de sensores de presión. 

Marca 

 
FlexiForce A30119 

 
FlexiForce A40120 

 
FlexiForce WB201-H21 

Fabricante Tekscan Tekscan Tekscan 

Rango de fuerza (N) 0 – 4485 0 – 31138 0 – 4485 

Pines al controlador 1 (analógico) 1 (analógico) 1 (analógico) 

Dimensiones (mm) 
Diámetro: 9.7 
Espesor: 0.203 
Longitud: 25.4 

Diámetro: 25.4 
Espesor: 0.203 
Longitud: 56.9 

Diámetro: 9.7 
Espesor: 0.203 
Longitud: 191 

Corriente (mA) 2.5 2.5 No se indica 

Precio 61.79 USD (4-pack) 98.09 USD (4-pack) 117 USD (4-pack) 

 

 Sensor de distancia: 

El sensor de distancia tiene la función de medir la diferencia de longitudes medidas en el 

suelo para determinar la inclinación del suelo, para ello, se determina que el sensor debe 

muy pequeño para poder ubicarse en la planta de la prótesis, no debe consumir demasiada 

energía, debe tener el menor número posible de pines hacia el controlador y debe tener 

bajo costo. De acuerdo con las opciones evaluadas (Tabla D.7), se concluyó que el sensor 

                                                 
19 FlexiForce A301. https://www.tekscan.com/sites/default/files/resources/FLX-Datasheet-A301RevI.pdf. Fecha de acceso: 28-06-
2024 
20 FlexiForce A401. https://www.tekscan.com/sites/default/files/resources/FLX-Datasheet-A401RevI_0.pdf. Fecha de acceso: 28-
06-2024 
21 FlexiForce WB201-H. https://www.tekscan.com/sites/default/files/resources/FLX-DatasheetWELF-RevJ.pdf. Fecha de acceso: 
28-06-2024 
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más adecuado es el VL53L0X por su tamaño compacto y ser el que tiene el menor 

consumo de corriente además del su bajo precio. Por lo tanto, para la prótesis, se usan dos 

de esos sensores, con un costo total de 50 PEN. 

 

Tabla D.7: Comparación de sensores de distancia. 

Marca 

 
VL53L0X22 

 
VL53L1X23 

 
GP2Y0E0324 

Fabricante Genérico Genérico Genérico 

Rango de distancia (cm) 5 – 120 4 – 400 4 – 50 

Pines al controlador 2 2 2 

Dimensiones (mm) 
Sensor: 4.5 x 2.5 x 1.0 

Módulo: 25 x 11 
Sensor: 4.4 x 2.4 x 1.0 
Módulo: 10.5 x 13.3 

16.7 x 11 x 5.2 

Corriente (mA) 10 16 36 

Voltaje de operación (V) 3 – 5 3 – 5 2.7 – 5.5 

Precio 25.00 PEN (1-pack) 75.00 PEN (1-pack) 34.00 PEN (1-pack) 

 

 Sensor de batería: 

El sensor de batería cumple el rol de sensar el nivel actual de la batería, por lo que los 

únicos requerimientos que presenta es tener la capacidad de medir al menos la capacidad 

total de la batería, tener un tamaño compacto, ser de bajo costo y con una cantidad 

reducida de pines hacia el controlador. En ese sentido, la Tabla D.8 muestra las opciones 

consideradas, de las que el sensor ACS712-20 fue elegido por presentar el menor tamaño 

y poder medir rangos elevados de corriente. 

 

                                                 
22 VL53L0X. https://nanoparuro.com/shop/vl53l0x-sensor-de-distancia-laser-time-of-flight-para-calculo-de-distancias-cortas-con-
arduino-vl53l0x-1309?search=distancia&order=name+asc#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 
23 VL53L1X. https://naylampmechatronics.com/sensores-proximidad/715-sensor-dedistancia-tof-vl53l1x.html. Fecha de acceso: 28-
06-2024 
24 GP2Y0E03. https://naylampmechatronics.com/sensores-proximidad/954sensor-de-distancia-infrarrojo-sharp-gp2y0e03.html. 
Fecha de acceso: 28-06-2024 
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Tabla D.8: Comparación de sensores de batería. 

Marca 

 
ACS712-0525 

 
ACS712-2026 

 
ACS712-3027 

Fabricante Genérico Genérico Genérico 

Rango de medición (mA) 5 000 20 000 30 000 

Pines al controlador 1 (analógico) 1 (analógico) 1 (analógico) 

Dimensiones (mm) 32 x 14 x 10 31 x 13 x 14 31 x 13 x 14 

Corriente (mA) 12 12 12 

Voltaje de operación (V) 4.5 – 5.5 5 4.5 – 5.5 

Precio 15.00 PEN (1-pack) 16.00 PEN (1-pack) 16.50 PEN (1-pack) 

 

 Actuador lineal: 

El actuador lineal generará la dorsiflexión y plantar flexión para las condiciones 

establecidas en la Sección 3.1, considerando un usuario con peso máximo de 81 kg, se 

deberá brindar una fuerza de máxima de 1271,38 N. Entonces, el actuador lineal deberá 

generar una fuerza mayor a 1271,38 N, tener bajo consumo de energía, tamaño compacto, 

bajo costo y peso. La Tabla D.9 muestra cuatro opciones, de las cuales el actuador lineal 

FA-400-12-2-P cumple con los requisitos descritos en la mejor medida. 

 

                                                 
25 ACS712-05. https://nanoparuro.com/shop/acs712-05pcb-sensor-de-corriente-efecto-hall-de-05amp-en-pcb-acs712-05pcb-299. 
Fecha de acceso: 28-06-2024 
26 ACS712-20. https://nanoparuro.com/shop/acs712-20pcb-sensor-de-corriente-efecto-hall-de-20amp-en-pcb-acs712-20-1332. 
Fecha de acceso: 28-06-2024 
27 ACS712-30. https://nanoparuro.com/shop/acs712-30pcb-sensor-de-corriente-efecto-hall-de-30amp-en-pcb-acs712-30-1333. 
Fecha de acceso: 28-06-2024 
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Tabla D.9: Comparación de actuadores lineales. 

Marca 

 
PA-1028 

 
LA2329 

 
JS-TGZ-U230 

 
FA-400-12-2-P31 

Fabricante Genérico Linak Genérico 
Figerlli 

Automations 

Rango empuje (N) 0 - 2000 0 – 2500 0 – 1500 0 – 1780 

Pines al controlador 2 2 2 2 

Dimensiones (mm) Largo: 170 Largo: 118 Largo: 170 Largo: 161 

Carrera (mm) 50.8 50 50 50.8 

Velocidad (cm/s) 7.11 12 6 7.62 

Voltaje de operación (V) 12 12 12 12 

Corriente máxima (A) 6 No se indica 3 5 

Peso (g) 1360 No se indica 723 1200 

Precio 187.00 USD No se indica 47.13 USD 149.99 USD 

 

En las condiciones de trabajo máxima, es decir con cargas de 1271,38 N, o lo que equivale 

a 285,82 lbs, de acuerdo con lo reportado por Figerlli (2023) la corriente será menor a 

2.90 A (Figura D.1). 

 

 

Figura D.1. Corriente versus carga a 12 V (Figerlli, 2023). 

 

                                                 
28 PA-10. https://www.progressiveautomations.com/products/waterproof-linearactuator-ip68m-for-outdoor-use. Fecha de acceso: 
28-06-2024 
29 LA23. https://cdn.linak.com/-/media/files/data-sheet-source/en/linear-actuator-la23-deskline-data-sheet-eng.pdf. Fecha de acceso: 
28-06-2024 
30 JS-TGZ-U2. https://es.aliexpress.com/i/1005001598429665.html. Fecha de acceso: 28-06-2024 
31 FA-400-12-2-P. https://www.firgelliauto.com/products/premium-high-force-linear-actuators. Fecha de acceso: 28-06-2024 
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Por otro lado, se analiza la velocidad necesaria que debe brindar el actuador lineal con el 

fin de garantizar el posicionamiento correcto del pie protésico antes de tocar una 

pendiente. De la sección 2.1, se estimó que una persona con amputación transtibial 

camina 1.66 pasos por segundo. Además, de la sección 4.1, se aproxima que desde el 80% 

de ciclo de marcha donde el ángulo del tobillo es de 2° en flexión dorsal, el cambio más 

brusco del ángulo del tobillo ocurre con pendientes de 10°, donde el pie debe pasar a tener 

1° en flexión plantar antes de tocar el suelo. 

 

La Figura D.2 muestra que la longitud D varía según la extensión del actuador lineal. Se 

sabe que A, B y C son constantes, además que entre A y B no hay una bisagra, por lo que 

E es constante. 

 

 

Figura D.2. Esquema de longitudes en el pie protésico. 

 

Del mismo modo, el tiempo 𝑡ଵ es cuando el pie protésico se encuentra en 2° de flexión 

dorsal, y el tiempo 𝑡ଶ es cuando el pie protésico se encuentra en 1° de flexión plantar. 

Como la Figura D.3 muestra, para ángulos pequeños, se puede aproximar el cambio de 

longitud D, como el segmento que une el punto 𝑡ଵ y 𝑡ଶ. Además, se sabe que C mide 

5.3 𝑐𝑚, por lo tanto, ∆𝐷 ൌ 0.27 𝑐𝑚.  
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Figura D.3. Estimación de cambio de longitud del actuador lineal. 

 

Finalmente, se sabe que el tiempo que tiene la prótesis para cambiar el ángulo del tobillo 

equivale al 20% del ciclo de marcha. Entonces, se tiene 0.12 segundos para la transición. 

Por tanto, se halla que el actuador lineal debe brindar una velocidad de al menos 2.25 

cm/s, que si se cumple para el actuador lineal elegido. 

 

 Controlador del actuador lineal: 

El controlador del actuador lineal es incluido en sistema debido a su capacidad para 

administrar niveles de potencia y corriente más elevados que el controlador principal, 

además de simplificar el control del actuador lineal. Las alternativas evaluadas se 

muestran en la Tabla D.10, de los que se eligió al controlador Pololu G2 18v17 ya que 

puede trabajar con las condiciones requeridas del actuador lineal (5A de corriente máxima 

y 12V de operación). Cabe recalcar que dicho controlador fue seleccionado, respecto del 

L298N y BTS7960, dado que el Pololu G2 18v17 tiene el tamaño más compacto y peso 

más ligero, lo que lo hace ideal para su implementación en el espacio reducido del vástago 

de la prótesis. 
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Tabla D.10: Comparación de controladores de actuadores lineales. 

Marca 

 
L298N32 

 
Pololu G2 18v1733  

BTS796034 

Fabricante Genérico Genérico Genérico 

Pines al controlador 3 2 (digital) 4 

Dimensiones (mm) 43 x 43 x 27 33 x 20 50 x 50 x 43 

Potencia máxima (W) 25 - - 

Capacidad de corriente (A) 2 17 43 

Voltaje (V) 5 – 35 6.5 – 30 5.5 – 27 

Corriente (mA) 36 0.8735 - 

Peso (g) 33 3.3 50 

Precio 13.90 PEN 39.95 USD 45.00 PEN 

 

 Controlador principal: 

De acuerdo con las conexiones necesarias de los elementos electrónicos que emplea la 

prótesis, el controlador principal debe brindar al menos 9 pines digitales y 5 pines 

analógicos. Además, se busca un controlador que brinde salidas de voltaje de 5V para 

poder alimentar los demás sensores que componen el sistema, también se busca aquel con 

el menor tamaño y costo posible. En ese sentido, aunque se evaluaron opciones como 

ESP3236 (9 g, 55 x 28 mm) y el Raspberry Pi Pico37 (4g, 51 x 21 mm), no fueron tomados 

en cuenta por la salida de voltaje en sus pines de 3.3V. 

 

Entonces, evaluando las opciones disponibles (Tabla D.11), se seleccionó al Arduino 

Nano ya que cumple con los requerimientos principales y presenta el menor peso y costo. 

Cabe recalcar que se eligió por encima del Arduino Pro Mini, debido a que este último 

necesita de un circuito externo para grabar un programa. Del mismo modo, se eligió por 

sobre el STM32F103C8T6, por su menor consumo energético. Finalmente, aunque el 

                                                 
32 L298N. https://nanoparuro.com/shop/l298n-l298n-modulo-puente-h-para-motores-dc-con-l298-pcb-262. Fecha de acceso: 28-06-
2024 
33 Pololu G2 18v17. https://www.pololu.com/product/2991. Fecha de acceso: 28-06-2024 
34 BTS7960. https://naylampmechatronics.com/drivers/590-driver-puente-h-bts796043a.html. Fecha de acceso: 28-06-2024 
35DISEÑO DE UN MECANISMO DE DOS GRADOS DE LIBERTAD PARA PRÓTESIS ROBÓTICA TRANSTIBIAL. 
http://hdl.handle.net/20.500.12404/20608. Fecha de acceso: 11-07-2025 
36 ESP32. https://nanoparuro.com/shop/esp32-wroom-32-nodemcu-esp32-devkitv1-placa-de-desarrollo-modulo-bluetooth-
1467#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 
37 Raspberry Pi Pico. https://naylampmechatronics.com/raspberry-pi/1036-raspberry-pi-pico.html. Fecha de acceso: 28-06-2024 
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ATmega32U4 también es una alternativa válida, el Arduino Nano ofrece una mayor 

compatibilidad con librerías de sensores comunes, lo que facilita su integración. 

 

Tabla D.11: Comparación de controladores. 

Marca  
Arduino 
Nano38 

 
STM32F103C8

T639 

 
Arduino Pro 

Mini40 

 
Arduino 
Micro41 

 
ATmega32U

442 

Fabricante Genérico Genérico Genérico Genérico Genérico 

Pines digitales 14 (6 PWM) 37 (15 PWM) 14 (6 PWM) 12 (5 PWM) 20 (7 PWM) 

Pines analógicos 8 10 8 4 12 

Velocidad de reloj 
(MHz) 

16 72 16 16 16 

Dimensiones (mm) 45 x 18 x 20 53 x 22 x 13 18 x 33 32.02 x 17.78 48.3 x 17.8 

Voltaje de 
alimentación (V) 

7 – 12 5 7 – 12 7 – 12 7 – 12 

Voltaje de salida (V) 5 5 5 5 5 

Corriente máxima 
(mA) 

40 100 40 40 40 

Peso (g) 6.5 8 2 13 8.5 

Precio 35.00 PEN 40.00 PEN 45.00 PEN 38.00 PEN 35.00 PEN 

 

 Regulador de voltaje: 

El regulador de voltaje se empleará para mantener la tensión constante, dicha tensión de 

salida será igual a 12V dado que tanto el actuador lineal puede trabajar con tal potencia. 

Por otro lado, se usará un segundo regulador de voltaje cuya salida será de 7V para 

alimentar al controlador, cabe recalcar que se empleará el controlador principal para 

alimentar los demás sensores que componen el sistema, por lo que no se necesitará de 

algún regulador de voltaje extra. Entonces el requerimiento principal es que permita una 

entrada de voltaje de al menos 12 V y brinde una salida de 12V y para el segundo 

regulador que brinde una salida de 7V, además que ambos soporten una corriente máxima 

de 3.5A. La Tabla D.12 muestra las opciones evaluadas, de las que se eligió al modelo 

                                                 
38 Arduino Nano. https://naylampmechatronics.com/ardusystem-tarjetas/88-arduboard-nanoch340g-mini-usb.html. Fecha de acceso: 
28-06-2024 
39 Tarjeta STM32F103C8T6. https://www.teslaelectronic.com.pe/producto/tarjeta-stm32f103c8t6-arm-cortex-m3/?srsltid=AfmBO-
orQxyIshS3MFVG_fdnFWrQ8IQs35CJOgXLVXofhoUPHRoLHsCq-. Fecha de acceso: 28-06-2024 
40 Arduino Pro Mini. https://nanoparuro.com/shop/ard-minip-arduino-mini-pro5vdc-16mhz-con-atmega328p-ard-
minip326?search=arduino&order=name+asc#attr=. Fecha de acceso: 28-06-2024 
41 Arduino Micro. https://nanoparuro.com/shop/ard-micro5v-arduino-pro-micro-5v-16mhz-ard-micro5v-1135. Fecha de acceso: 28-
06-2024 
42 ATMega32UA. https://naylampmechatronics.com/ardusystem-tarjetas/400-micro-atmega32u4-mu.html. Fecha de acceso: 28-06-
2024 



119 

 

XL4005 porque brinda la tensión de salida necesaria (12V y 7V) además que es capaz de 

soportar la corriente máxima, por otro lado, dicho modelo fue elegido sobre los otros 

debido a que tiene el tamaño más compacto, menor costo y peso. 

 

Tabla D.12: Comparación de reguladores de voltaje. 

Marca 

 
XL600943 

 
XL401644 

 
XL400545 

 
XL401546 

Fabricante Genérico Genérico Genérico Genérico 

Dimensiones (mm) 54 x 23 x 12 65 x 48 x 24 43 x 21 x 13 52 x 26.5 x 15 

Voltaje de entrada (V) 3.5 – 32 8 – 40 5 – 32 8 – 36 

Voltaje de salida (V) 1.25 – 35 1.25 – 36 0.8 – 30 1.25 – 32 

Corriente máxima admitida (A) 1.5 8 5 5 

Potencia máxima (W) 7 300 70 75 

Peso (g) 11 42.6 12 20 

Corriente (mA) 2.547 2.148 349 2.150 

Precio 18.00 PEN 40.00 PEN 15.00 PEN 17.00 PEN 

 
 
 
  

                                                 
43 XL6009. https://naylampmechatronics.com/conversores-dcdc/410-convertidor-voltaje-dc-dc-step-up-down-1p5a-xl6009.html. 
Fecha de acceso: 28-06-2024 
44 XL4016. https://naylampmechatronics.com/conversores-dcdc/127-convertidor-voltaje-dc-dc-step-down-8a-300w-xl4016.html. 
Fecha de acceso: 28-06-2024 
45 XL4005. https://naylampmechatronics.com/conversores-dc-dc/49convertidor-voltaje-dc-dc-step-down-5a-xl4005.html. Fecha de 
acceso: 28-06-2024 
46 XL4015. https://mtlab.pe/producto/er22/. Fecha de acceso: 28-06-2024 
47 Datasheet XL6009. https://beriled.biz/data/files/XL6009.pdf. Fecha de acceso: 11-07-2025 
48 Datasheet XL4016https://www.makerfabs.com/desfile/files/XL4016-
Datasheet.pdf?srsltid=AfmBOori4TBRQTEPKlJGjk1aLlNmpF11xawN0edZfFvKJybadj4TFUFf. Fecha de acceso: 11-07-2025 
49 Datasheet XL4005. https://www.laskakit.cz/user/related_files/xl4005_datasheet.pdf. Fecha de acceso: 11-07-2025 
50 Datasheet XL4015 https://www.laskakit.cz/user/related_files/xl4015_datasheet.pdf. Fecha de acceso: 11-07-2025 
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ANEXO E: Planos 
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Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 40 mm/s

ACABADO SUPERFICIAL TOLERANCIA GENERAL MATERIAL
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DETALLE B
ESCALA 1 : 1

Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 60 mm/s

6,3 ± 0,1
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DETALLE A
ESCALA 1 : 1

Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 60 mm/s

6,3 ± 0,1

VÁSTAGO

PLA

06-A3-D

2024.12.17LAGONES LÓPEZ, MARCO AURELIO RAMIRO
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Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 60 mm/s
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Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 60 mm/s
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Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 60 mm/s
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SEGURO ELÁSTICO TALÓN

SEGURO ELÁSTICO ANTEPIÉ

Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 60 mm/s
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Parámetros de impresión 3D
- Densidad de relleno: 100 %
- Altura de capa: 0.2 mm
- Velocidad de impresión: 60 mm/s
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FACULTAD DE CIENCIA E INGENIERÍA - INGENIERÍA BIOMÉDICA

20182605

DISEÑO Y VALIDACIÓN FUNCIONAL DEL SISTEMA MECÁNICO DE UN PIE PROTÉSICO ADAPTABLE A LA 
IRREGULARIDAD DEL SUELO EN EL PLANO SAGITAL
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