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Resumen y Abstract \%

Resumen

Las Ortesis de pie para alivio de presion plantar son dispositivos que han sido
ampliamente usados para aliviar el dolor en los pies y evitar la aparicién de lesiones por
altas presiones, factor que esta relacionado con los procesos de ulceracion
especialmente en pacientes con pie diabético consecuencia de la diabetes mellitus. La
fabricacién de estos dispositivos estd sufriendo grandes cambios en los dltimos afios
gracias a la introduccién de nuevas tecnologias como el disefio asistido por computador
y la simulacién computacional, las cuales han brindado la posibilidad de que el proceso
de disefio y fabricacion pase de ser subjetivo y artesanal a ser un proceso con
fundamentos biomecanicos claros y bien definidos, que apoyen la labor del especialista

clinico y le permitan a éste obtener mejores tiempos y resultados en los tratamientos.

En este trabajo se desarrollan e implementan algunas técnicas computacionales para la
generacion de topografias de Ortesis personalizadas para alivio de presion plantar,
basadas en criterios geométricos y en las distribuciones de presion de la region plantar
durante el proceso de marcha normal. Las értesis propuestas por los métodos descritos
se evallan mediante un modelo FEM implementado para la estimacion de presiones de
contacto entre la regién plantar y cualquier superficie de soporte establecida. Con el
propésito de analizar el desempefio de las técnicas, se obtienen datos experimentales de
un caso de estudio y se realizan los andlisis comparativos entre las propuestas obtenidas
por la aplicacién de los métodos y la propuesta sugerida por un especialista clinico. Los
resultados comparativos muestran que la oOrtesis obtenida mediante la informacion
proveniente de los mapas de presion dinAmicos presenta mayores porcentajes de
reduccion de presion y de incremento de area de contacto, respecto a la basada en

criterios geométricos y a la propuesta por el especialista clinico.

Palabras clave: Biomecanica, Disefio de calzado, Modelacién, Ortesis, Plantillas,

Presion plantar, Pie.
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Abstract

Foot orthotics for plantar pressure relief are devices that have been widely used to relieve
foot pain and prevent the occurrence of injury by high pressures, a factor that is related to
ulceration process, especially in patients with diabetic foot. The Manufacture of these
devices has been changed in last years because of new technologies like computer aided
design and computational simulation, this has made that manufacture process become
from craft (and subjective) to a process with clear biomechanics guidelines that supports
the clinical specialist's work and enable to require less time and to improve the

treatments.

In this work, several techniques to generation of plantar pressure relief orthoses
topographies has been developed and implemented which were based on geometric
criteria and pressure distributions in the plantar region during normal gait. The proposed
orthoses by the described methods were assessed by a FEM model implemented to
estimate contact pressures between plantar region and any established support surface.
In order to analyze the performance of the techniques, experimental data were obtained
from a study case and performed comparisons between suggested orthoses and a
prescription from specialist. The comparative results show that the orthosis obtained by
pressure dynamic maps information provide higher plantar pressure reduction

percentages than geometric-based and clinical-prescribed custom orthosis.

Keywords: Biomechanics, Foot, Footwear design, Insoles, Modeling, Orthoses, Plantar

Pressure.
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Introduccioén

La prescripcion de dispositivos ortésicos y protésicos es una practica clinica comun para
tratar la pérdida o deficiencia de funciones fisiolégicas a causa de lesiones fisicas y/o de
enfermedades adquiridas o0 congénitas. Particularmente y debido a su importante y
compleja funcionalidad, el pie es una de las partes del cuerpo sobre la que se presentan
mas casos de prescripcion de ortesis debido principalmente a la gran variedad de
afecciones podales que por sus sintomas y posibles complicaciones requieren un manejo

terapéutico o correctivo.

El pie diabético es una condicion de la enfermedad Diabetes Mellitus (DM), la cual es un
proceso crénico que se caracteriza por el incremento de los niveles de glucosa en la
sangre, conocido como hiperglucemia. Esta enfermedad hace parte de un grupo de
trastornos metabdlicos que afectan a lo largo de su desarrollo distintos tipos de 6rganos y
tejidos [1]. Una de las mayores causas de admision de pacientes diabéticos en hospitales
son las lesiones en los pies, las cuales se manifiestan hasta en un 30% de los pacientes
gue padecen de DM y su evolucién puede terminar en situaciones que van desde
trastornos ungueales y Ulceras neuropéticas hasta amputaciones [1]. La causa principal
de este tipo de trastornos se atribuye al deterioro de tejidos causados por factores
propios de la enfermedad como insensibilidad, problemas vasculares que se ven
reflejados en un bajo nivel de cicatrizacion de cualquier herida, e infecciones que
acompafian generalmente este tipo de traumas. El factor de la insensibilidad es clave
para el desarrollo de las lesiones en los pies, las cuales se pueden producir por
accidentes, por zonas de alta presion o por sobrecargas que pueden generar esfuerzos
mecéanicos que destruyen facilmente los tejidos de la planta del pie u otros tejidos

subyacentes, lo cual precede a la formacion de Ulceras [1].

Las situaciones clinicas mas comunes que han impulsado el uso y desarrollo de
dispositivos ortésicos para alivio de presion plantar han sido referentes a casos de
neuropatia diabética (complicacion del sistema nervioso con distintas manifestaciones,
producida por la DM entre otras causas) y deformaciones en los pies que tienen como
resultado lesiones en el pie que conllevan a complicaciones que abarcan desde la
amputacion de un dedo hasta la amputacion completa del miembro inferior [2]. El

tratamiento preventivo de lesiones en los pies causadas por altas presiones en pacientes
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con pie diabético es una estrategia que permite la reduccién de los altos costos causados

por las complicaciones a las que conlleva esta condicion [3].

Dadas las notables variedades en la morfologia de los pies y en las caracteristicas de la
ejecucion de las funciones de soporte y locomocion, los tratamientos ortésicos requieren
un alto nivel de personalizacion, donde juegan papeles fundamentales la geometria del
pie, la caracteristica funcional sobre la que se desea actuar y el criterio y experiencia del
especialista.

La comprobacion de la teoria de redistribucién de presiones a causa de condiciones
patolégicas dio como resultado pensar en para algunos tratamientos, inducir un proceso
de redistribucion de presiones conveniente para la salud del pie en respuesta a la
redistribucion patolégica presente o prevista. Este planteamiento inicia el desarrollo del
area de calzado ortopédico y abre toda una linea de investigacion referente a disefio,
procesos de fabricacién y materiales para este fin, con el objetivo principal de brindar
soluciones a la medida para el manejo de los traumas en el pie causados por accidentes
0 patologias especificas como en el caso de la DM, la cual al ser neuropatica induce

situaciones musculares que se reflejan en deformaciones en la anatomia del pie [4].

El conocimiento de las condiciones fisicas bajo el pie juega un papel muy importante para
la comprension de las distintas etapas que componen sus funciones. Las cargas bajo el
pie y su respectiva forma deben ser descritas cualitativa y cuantitativamente para realizar
su analisis y determinar las condiciones normales de su funcionamiento biomecanico y
de esa forma lograr que cualquier condicién irregular pueda ser establecida y
comprendida tomando como referencia los patrones normales. Este conocimiento ha
estado estrechamente condicionado a las herramientas y técnicas disponibles para la
medicién, de las cuales varias han sido desarrolladas en las Ultimas décadas para el
andlisis de las cargas bajo el pie, tales como examenes podobarométricos basados en la
huella o en los cambios en la coloracion de los tejidos [5] y a un nivel mas alto, en

plataformas de fuerza y plantillas instrumentadas entre otros [6] [7].

Dado que el pie posee dos funciones aparentemente contrapuestas en el sistema
locomotor, la de soporte (estatica) y la de movimiento (dindmica), se presentan dos

escenarios distintos que pueden ser medidos y descritos. La funcion de soporte estético
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es un fenémeno relativamente facil de medir usando técnicas de medicién simple (Ej.
Podoscopio, impresién de huella de tinta [5] [7]), en las que se pueden evidenciar las
zonas de alta presidon mientras se hace el soporte bipedo del peso corporal. Sin
embargo, las funciones en las que el pie est4d envuelto la mayoria del tiempo son
funciones de desplazamiento, escenario en el cual la distribucion de las cargas cambia
con el tiempo dependiendo de factores como la geometria del pie y su respectiva forma
de apoyo, la velocidad y otras caracteristicas propias del proceso de marcha.

Comunmente, el proceso de disefio de Ortesis consiste en determinar si el paciente
presenta riesgos de traumas en los pies causados por altas presiones. Si hay presencia
de factores de riesgo y altas presiones, a partir de la informacién de la distribucion de las
cargas (generalmente de forma estatica), se realiza una identificacion de los elementos
correctivos que debe tener la ortesis, y se hace la formulacion de ésta para su posterior
fabricacion, indicando el tipo de elementos que se deben usar y su ubicacion.

Una 6rtesis disefiada a partir de la informacion del soporte estatico redistribuira la presion
para ese escenario, pero es dificil saber qué efectos inducira en el proceso de marcha el
cual es altamente dinamico. La medicién de las presiones en la planta del pie tanto
estaticas como dindmicas son informacidbn complementaria para entender el
comportamiento biomecanico en esta region [8], razén por la cual es necesario contar
con la posibilidad de disefiar Ortesis a partir de la informacién de las cargas durante todo

el proceso de marcha del usuario.

Ya sea para el escenario estatico o dinamico, el tratamiento para alivio de presion plantar
siempre buscara una determinada topografia de una superficie de contacto que sera la
interfaz de contacto entre la planta del pie y la értesis, y esta Ultima sera la interfaz entre
el pie y el calzado, lo que permite definir geométricamente la 6értesis como el volumen
formado por una superficie superior (de contacto con el pie) y una superficie inferior (de
contacto con el calzado). Otro factor de gran importancia en una ortesis es el material (o
los materiales) que la compone, ya que las caracteristicas mecanicas de dicho material

incidiran en la forma de trasmision de las cargas.

En la actualidad, no existen lineamientos claros para establecer la topografia de la

superficie superior de una ortesis. La topografia inferior se debe adaptar al calzado o
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debe incluir cufias o alzas para corregir alteraciones particulares. El disefio de la
superficie superior también se basa en la inclusidn de insertos como cufias o alzas para
alinear, redistribuir cargas o confinar regiones del pie. Intuitivamente se pensaria que un
soporte que se adapta perfectamente a la forma del pie distribuiria las cargas de la mejor
forma, pero no hay evidencia cientifica que soporte esta idea intuitiva para el caso del

proceso de marcha.

Las técnicas de disefio de Ortesis que se basan en la insercion de cufias y alzas no
cuentan ademas con criterios para decidir la topografia individual de esos elementos de
insercion. Por ejemplo, no hay un criterio claro para decidir el radio de curvatura de un
inserto que tenga como objetivo incrementar el &rea de contacto en alguna zona
particular y el proceso posee pocas fuentes de retroalimentacion tales como la opinion
subjetiva de la sensacién del paciente al usarlo y la observacion por parte del especialista
tras un periodo de uso del dispositivo.

Las hiperpresiones presentes en el pie diabético son un problema que se busca reducir
hasta valores normales mediante el uso de plantillas y de este problema surge una
pregunta relacionada con la geometria de dicha értesis; ¢Cual es la superficie de
contacto que reduce la presion maxima en la planta del pie hasta un valor normal?. En

este trabajo se buscara dar respuesta a esa pregunta de forma personalizada.

Una alternativa que es posible implementar en la actualidad, es evaluar mediante
simulacion los efectos biomecanicos que inducen distintas topografias propuestas para
las ortesis, que pueden ayudar a decidir qué geometria presenta mejores caracteristicas

respecto a las otras.

En el trascurso de esta investigacion, se disefié una metodologia y se implementaron un
conjunto de técnicas que permiten elegir cual es el soporte con mejores caracteristicas
de alivio de presién para un caso de estudio. Se realiz6 un modelo simplificado del
comportamiento biomecanico del pie durante el proceso de marcha mediante el método
de los elementos finitos, para poder evaluar los efectos de distintas topografias de ortesis
provenientes de varios algoritmos que generan superficies de contacto a partir de datos
geométricos y antropométricos, en conjunto con los mapas de presion dindmicos del

proceso de marcha del caso de estudio.
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El estudio aborda desde la adquisicion de los datos experimentales necesarios para la
implementacién del modelo FEM, hasta la generacion tridimensional de una superficie de
contacto adecuada para alivio de la presion plantar, y la respectiva evaluacion de las
cargas producidas por ésta, la cual definira la superficie superior de un modelo
tridimensional de una Ortesis que reduce la presion maxima sobre la planta del pie
durante la ejecucion del paso en el proceso de marcha. El material empleado para el
modelado de las oértesis fue el EVA (Etileno Vinil Acetato) debido a que es uno de los

materiales mas comunmente empleados en este tipo de aplicaciones [9].
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1. Fundamentos

En este capitulo inicialmente se introducen los conceptos mas importantes relacionados
con la anatomia, fisiologia y demés consideraciones del &mbito médico para entender el
comportamiento del pie y como la diabetes y sus consecuencias pueden afectar al
mismo, ademas de algunas estadisticas importantes que reflejan la importancia de la
implementacion de técnicas de prevencion, asi como mejoras a las ya existentes para el
cuidado y manejo del pie diabético. Finalmente, se introducen las nociones matematicas
y fisicas que se utilizaran posteriormente para los andlisis biomecéanicos y para la
implementacion de los algoritmos generadores de ortesis.

1.1 Fundamentos Morfologicos y Fisiolégicos
1.1.1 El pie

El pie es un 6rgano perteneciente al miembro inferior, compuesto por un conjunto de
elementos altamente diferenciados como estructuras Oseas articuladas, ligamentos,
tendones, nervios, muasculos y piel entre otros [10]. Este 6rgano est4 encargado de
multiples funciones relacionadas con el apoyo y la locomocion del cuerpo y por esta
razon es un érgano altamente especializado y de vital importancia en la ejecuciéon de

algunas de las actividades fisicas cotidianas del ser humano.

El pie se puede clasificar de dos formas: segun la longitud relativa de la terminacién de
los dedos, se clasifica en pie cuadrado, pie griego o0 pie egipcio; y, segun la posicion
relativa de las terminaciones de los metatarsianos, en index plus-minus, index minus e

index plus [11].

1.1.2 Anatomia del pie

El pie externamente se encuentra cubierto por dos tipos de epidermis, una suave en la
superficie dorsal y una dura en la regién plantar. Bajo las capas de la epidermis y dermis

se encuentran los siguientes grupos anatomicos:



Fundamentos 7

Huesos: Respecto a su estructura Osea, el pie estd formado por dos partes: la
boveda y el antepié, separadas por la articulacién tarsometatarsiana. La béveda es
un elemento semiesférico que se compone del retropié y el mediopié, compuestos
por los huesos tarsianos o tarsos y apoyados del talon para la distribucion de las
cargas que recibe en todas las direcciones [10]. El antepié estd compuesto por los
huesos metatarsianos y los dedos con sus falanges correspondientes (Figura 1.1), lo

cual hace que presente una importante variabilidad anatdmica en su estructura.

Figura 1.1: Estructura Anatémica del pie, adaptado de [12].

> TIBIA .

» PERONE ——@ |
(ofibula). | 2
—— » MALEOLOINTERNO

» MALEOLO » ASTRAGALO
EXTERNO (otaba)
| ./ p —» ESCAFOIDES
—® / ———P»TARSO
/ Formael talény el tobillo. Esta compuesto por siete
: huesos dispuestos en dos hileras (calcaneo, astragalo,
=y / escafoides, cuboides y tres cuneiformes). La hilera

anterior se articula con los metatarsianos.

e \
\ » METATARSO

Constituye el arco plantar. Se compone de
cinco huesos largos que se sitdan entre el

- K tarsoy las primeras falanges de los dedos
] ®
» CALCANEO J . \
En forma de caracol, es el hueso del larso\ ) <« O

) - N\
que constituye el talon. Soporta una gran parte -~ 3 N ' - - o
de las presiones que se ejercen sobre el pie al andar. B 2 ~ .
Es mavil en los tres planos del espacio. w O 2
5 » FALANGE

Cada dedo del pie cuenta con tres
falanges, excepto el dedo gordo (hélux)
que solo posee dos. En los extremos de
cada falange se insertan los ligamentos.

Musculos: En el pie se encuentran 20 musculos encargados de la ejecucion de sus
distintos movimientos. Dependiendo del origen de la inserciéon, pueden ser
intrinsecos, si su origen y terminacion se encuentra en el pie, o extrinsecos si
provienen de la musculatura de la pierna. Por su ubicacion se clasifican en un grupo
dorsal, en uno plantar, y en un grupo intermedio. En [13] [14] [15] [16] [17] [18] [19]
[20] se describen los musculos principales del pie, sus sitios de insercion y sus

funciones.

Otros musculos (Extrinsecos) importantes en el pie son los siguientes:
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o Eltibial anterior, el cual permite mover el pie hacia arriba.
o Eltibial posterior, el cual soporta el arco.

o Peroneos, los cuales controlan el movimiento hacia afuera del tobillo.

Nervios: Los principales nervios que se encuentran en el pie son el safeno, fibular
superficial, fibular profundo, plantar medial, plantar lateral, sural y los ramos
calcaneos [16].

Tendones: Son estructuras fibrosas de tejido conectivo que tienen como funcién unir
los musculos a los huesos, razon por la cual la cantidad de tendones presentes en el
pie sera proporcional a los musculos presentes en el mismo.

Fascias: Son capas de tejido conectivo, compuestas por tejidos gruesos y densos
gue encapsulan, protegen y dan forma al pie. Una de las fascias mas importantes del
pie es la aponeurosis plantar que da forma a los arcos [16].

Vainas Fibrosas y Sinoviales: Los musculos y tendones extrinsecos se encuentran
contenidos y se deslizan en estructuras fibrosas y tendinosas denominadas
retinaculos y vainas, respectivamente. Ademas de permitir el deslizamiento y soporte
de musculos y tendones, estos tejidos aportan a la estabilidad global de la estructura.
Ligamentos: Existen numerosos ligamentos en el pie que, de la misma forma que las
fascias y los musculos, sirven de soporte para que el pie mantenga su estabilidad y
posea la flexibilidad necesaria para la ejecucion de sus distintos movimientos. Entre
los ligamentos mas importantes del pie se encuentran el Calcaneo-Navicular plantar,
Astragalo-calcaneo interdseo y el calcaneo cuboideo (plantar largo y corto) [16].
Articulaciones: Existen numerosas articulaciones en el pie, divididas principalmente
en cuatro grupos [21]: intertarsianas, tarsometatarsiana e intermetatarsianas,
metatarsofalangicas y interfalangicas. Las articulaciones del pie y su funcién se
describen en [16].

Sistema circulatorio: En el pie se encuentran redes por las que circulan sangre y
linfa. Las arterias principales en el pie son la arteria dorsal y la plantar, las cuales son
terminaciones de las arterias tibiales anterior y posterior respectivamente. El drenaje
venoso Yy los vasos linfaticos poseen una trayectoria similar que tiene su directriz

principal hacia la pierna por parte de las venas safena magna y menor.



Fundamentos 9

1.1.3 Fisiologia del piey el ciclo de marcha

El pie y sus dedos pueden ejecutar movimientos de flexion, extension, pronacion,
supinacién, abduccién y aduccion [22], gracias a la musculatura y articulaciones
presentes descritas en [13] [14] [15] [16] [17] [18] [19] [20]. La combinacién de los

movimientos anteriores se denomina circundiccion [16].

La disposicion estructural de los huesos tarsianos y metatarsianos en conjunto con
tendones y fascias constituyen soportes en forma de arcos que amortiguan, absorben el
impacto y sirven como propulsores en las actividades de locomocién. Estos arcos
elasticos son los arcos longitudinales (medial y lateral) y transversales [16].

Fundamentalmente, las actividades fisicas que el pie debe cumplir son el soporte del
peso corporal y el desplazamiento del cuerpo buscando siempre la minimizaciéon de la
energia empleada. Estas actividades son componentes del proceso denominado ciclo de
marcha (Figura 1.2), el cual se describe en dos etapas: la estancia y el balanceo. La
estancia es una etapa compuesta de momentos de soporte de peso en los distintos
apoyos y corresponde al 60% del periodo del ciclo completo. La etapa de balanceo
(movimiento pendular) estd compuesta por fases de aceleracion, balanceo medio y

desaceleracion [23].

Figura 1.2: Ciclo de Marcha, adaptado de [16].
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El ciclo de marcha es un proceso ritmico que comienza con el contacto inicial (también

llamado golpe de talon) y finaliza cuando el mismo pie repite el golpe de talén tras
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ejecutar completamente las fases de apoyo y balanceo (Figura 1.2). El apoyo siempre
representara contacto con el suelo mientras que en el balanceo el pie no hard contacto
con éste. El peso del cuerpo comienza a transmitirse a partir del golpe de talén sobre el
centro del mismo talén y se transmite en direccion posterior-anterior por el borde externo
de la planta del pie hasta la regién metatarsiana, momento en el cual el pie se prepara

para la fase de despegue.

En el proceso de marcha normal, cuando inicia el golpe de talén, se produce el primer
momento de mayor gasto energético en el proceso, donde la activacion de los masculos
dorsiflexores es mayor respecto a la del tibial anterior debido a la transicion de doble
apoyo a apoyo sencillo (Figura 1.2). En la fase de respuesta a la carga, el pie se
acomoda a la superficie para obtener estabilidad y para recibir todo el peso del cuerpo
mediante la contraccion excéntrica del grupo pretibial, donde también se encuentran
activos los extensores de la rodilla y algunos musculos intrinsecos del pie que tienen
como funcién apoyar las articulaciones que amortiguan y/o absorben el impacto (Figura
1.3) y desaceleran el cuerpo. Este ultimo, debido a su inercia, desarrolla una fuerza de

aproximadamente el 120% del peso corporal.

En la fase terminal de la estancia, los grupos musculares dorsiflexores se encuentran
inactivos en su mayoria, los musculos intrinsecos del pie se mantienen activos para
convertir el pie en una palanca rigida y para apoyar la transferencia de las cargas del
talon a las cabezas metatarsales que, junto con las falanges, son apoyadas contra el
suelo por la contraccion concéntrica de los flexores plantares, seguido del momento
donde los dedos se flexionan para lograr mayor adherencia a la superficie, generando la
propulsion necesaria para el despegue. Mediante electromiografia (EMG) es posible
observar el momento y duracion de la activacion muscular durante el ciclo de marcha
(Figura 1.4) [24].

Todo el escenario anterior contempla solamente los musculos extrinsecos e intrinsecos y
las articulaciones del pie; sin embargo, el proceso de marcha no puede ser posible sin la
accion coordinada de los grupos musculares y las articulaciones de la cadera y de la
rodilla, que estan relacionados principalmente con el movimiento del centro de gravedad
del cuerpo y de la ubicacion de la pierna en la fase de balanceo evitando que el pie

choque contra el suelo.
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Figura 1.3: Articulaciones en el pie, tomado de [11].
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1.1.4 Diabetes y el pie diabético: influencia en estructuray
funcion

La diabetes mellitus (DM) es una enfermedad crénica causada por la pérdida de la
capacidad del sistema endocrino para producir y/o utilizar la hormona insulina. Esta
hormona es producida especificamente en el pancreas y es la encargada de permitir el
acceso de glucosa a las células para producir por medio de una reaccién de oxidacion, la
energia necesaria para la actividad celular [25].

Con la ausencia o deficiencia de la hormona insulina, el acceso de la glucosa a las
células y su correspondiente utilizacion se ve reducido, lo que induce una concentraciéon
elevada de glucosa en el torrente sanguineo conocida como hiperglucemia. Cuando la
concentracion de la glucosa en la sangre sobrepasa los limites tolerados se da lugar a

numerosos dafos celulares y organicos.

El incremento de los niveles de glucosa en la sangre produce un efecto denominado
glicacion o glicosilacién, que es una reaccién que modifica las caracteristicas fisicas y las
funciones biolégicas de los tejidos por la acciébn de los productos terminales de la
glicacion avanzada (PGA) [26]. La glicosilacibn no enzimatica de proteinas afecta al
colageno que es la proteina mas abundante en la matriz extracelular y por ende en el
cuerpo humano. En el proceso de glicosilacion, se produce un endurecimiento y aumento
de las fibras de colageno, anormalidades que se ven reflejadas en la rigidez y aumento
de tamafio de tejidos como tendones y ligamentos, estructuras donde se pueden

evidenciar cambios notables (reduccion) de sus coeficientes de elasticidad [25].

Otras estructuras del pie que se ven afectadas por la glicacion son los musculos
esqueléticos y los cartilagos; dicho proceso incrementa su rigidez y reduce sus rangos de
movilidad y por ende, se produce el mismo efecto en las articulaciones, especialmente en

la articulacion tibioperoneo-astragliana y la primera metatarsofalangica [25] [27] [28].

Como consecuencia de las alteraciones vasculares también se producen problemas de
circulacion que deterioran tejidos blandos como la piel, las fascias y los muasculos

ademas de incrementar los riesgos de osteoporosis y otros tipos de desordenes 6seos.
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Las alteraciones descritas anteriormente intervienen directamente con las complicaciones
gue se originan en los pies de los pacientes diabéticos en el desarrollo de la
enfermedad, tales como deformaciones, Ulceras y amputaciones entre otras. El conjunto

de dichas complicaciones es la condicién conocida como pie diabético [27].

Otro tipo de complicacion asociada a la diabetes y que tiene un alto nivel de relacién con
el pie diabético es la neuropatia periférica, la cual es el deterioro del sistema nervioso
periférico [25]. Este tipo de neuropatia puede ser sensitiva, motora, autbnoma o
presentar una combinacion de éstas. La sensitiva puede ocasionar sensaciones
inexistentes como dolor hasta terminar en insensibilidad total mientras que la motora
afecta la activacion de los grupos musculares [25]. Las alteraciones anteriores tienen dos
consecuencias relacionadas con la etiopatologia de los procesos de ulceracion en el pie
diabético:

e La neuropatia sensitiva tiene como consecuencia la pérdida de la sensibilidad lo
gue no permite la percepcion de lesiones y traumas [25], tales como impactos,
cargas recurrentes producidas por cuerpos extrafios en el calzado o el uso de un
calzado con una forma interna inadecuada que distribuye de forma incorrecta las

cargas [27].

e La neuropatia motora induce deformaciones en la estructura del pie debido al
debilitamiento y desequilibrio de la musculatura intrinseca y extrinseca del pie, los
cuales alteran los patrones de marcha y la forma de distribucion de las cargas
provocando zonas de alta presion. Estas ultimas zonas a su vez, producen una
respuesta de endurecimiento de la piel conocida como hiperqueratosis, indicadora

de altas presiones en el pie y subsecuentemente de riesgo de ulceracion [29].

La combinacién de las dos condiciones de neuropatia descritas anteriormente conlleva a
una condicién denominada Artropatia neuropatica o también conocida como Pie de
Charcot, la cual en fases avanzadas puede causar deformaciones irreversibles, pérdida

de funcionalidad e incluso amputaciones [30].

Debido a las alteraciones vasculares descritas previamente, la capacidad de

regeneracion de las heridas en el cuerpo se ve reducida, lo que hace que cualquier lesiéon
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minima en el pie tenga posibilidad de convertirse en una Ulcera. La presencia de
deformaciones, cambios en los patrones de marcha, insensibilidad, altas presiones y

Ulceras son indicadores de estados avanzados de neuropatia [27].

La presencia de una Ulcera en el pie implica un alto riesgo de infecciones a distintos
niveles (celulitis, fascitis necrotizante y osteomielitis) [31] que, sumados a la isquemia
(disminucién del aporte de oxigeno a los tejidos) producida por la enfermedad vascular
conducen a estados avanzados de necrosis celular (gangrena), donde es necesaria la
amputacion de la region afectada, incluso si ésta representa la totalidad del miembro
inferior en casos extremos donde la vida del paciente esta en riesgo. El hecho anterior es
la peor consecuencia del pie diabético, que se constituye en el mas discapacitante de los
escenarios contemplados en el transcurso de esta enfermedad [32].

El pie diabético y su estado puede ser clasificado mediante una escala muy usada en la
practica clinica denominada la escala de Wagner, la cual va desde un grado cero donde
hay ausencia de Ulceras en un pie de alto riesgo, seguida por los grados 2, 3y 4 que
describen ulceras desde niveles superficiales a niveles profundos, y finalmente en las
escalas 5 y 6 donde ya hay presencia de gangrena localizada y extendida en todo el pie,

respectivamente [33].

1.1.5 Importancia del calzado terapéutico en el pie diabético

Debido a las consecuencias derivadas de la diabetes presentadas anteriormente, es
necesario establecer técnicas y métodos orientados a la proteccion y prevencién de
éstas. Con pies en estado de riesgo por DM, no es posible hacer mas para la prevencién
de traumatismos mecénicos que incrementar las medidas de seguridad y prevenir
actividades que puedan llevar a lesiones por impacto; es decir, es necesario contar con
un estilo de vida que reduzca tales riesgos. Sin embargo, para el caso de cargas
recurrentes en la region plantar debido a deformaciones y otros factores propios de la
DM, el manejo ortésico y el calzado apropiado se presentan como factores claves en el
manejo preventivo [34] [35] [36] [37] [38] [39] [40], el cual busca reducir las presiones, los

traumatismos y las lesiones. Dicho manejo preventivo minimiza el riesgo de aparicion de



Fundamentos 15

heridas predecesoras de Ulceras plantares, permitiendo la reduccion de los altos costos

causados por las complicaciones de la enfermedad [41].

Es importante resaltar que la diabetes es una de las enfermedades mas comunes en el
mundo, afectando aproximadamente al 5% de la poblacién mundial y con una proyeccion
de un incremento en su prevalencia del 55% para el afio 2030 [42]. Los costos asociados
a la diabetes fueron del 11% del gasto total en salud a nivel mundial para el afio 2011
[43]. Del porcentaje actual de personas con DM, se estima que el 15% desarrollara una
Ulcera en el miembro inferior durante el transcurso de su enfermedad y de ese porcentaje
el 1.8% requerira una amputacion [44]. Por otra parte el 85% de las amputaciones en
diabéticos son precedidas por Ulceras [45]. Una frase publicada en [46] sugiere la
magnitud del problema en palabras simples: "Cada 30 segundos un miembro inferior es
perdido en algun lugar del mundo como consecuencia de la diabetes". Boulton y col.
indican que en el aflo 1998 los costos asociados al tratamiento de Ulceras de pie
diabético que no requerian amputacion se encontraban entre USD 997 y USD 17500 por
persona y entre USD 16500 y USD 66215 para los casos que requerian amputacion [47].

Las investigaciones referenciadas anteriormente indican que la DM es una enfermedad
muy costosa y la condicion del pie diabético representa un porcentaje considerable de
estos costos. Por otra parte, varios trabajos [47] [48] [49] muestran mediante modelos
estadisticos que los programas intensivos de prevencién presentan una relacion mayor
de costo-efectividad en contraste con los programas de prevencién convencionales, lo
gue sugiere que la implementacion de programas de prevencion intensivos permitiria una

reduccion notable en las complicaciones del pie diabético y los costos relacionados.

Dadas las consideraciones anteriores, es clara la necesidad de la implementacion de
programas preventivos y tratamientos enfocados al calzado adecuado y a la descarga de
las zonas de alta presion para atenuar las consecuencias del pie diabético. Aunque el
calzado y las oértesis son tratamientos complementarios, este trabajo se enfocara en las
oOrtesis de alivio de presion, ya que se puede hablar de un calzado terapéutico o
protectivo y su fabricacion personalizada, pero es claro que la interfaz entre el zapato y el
pie es una superficie que debe ser personalizada [36], y ésta es mas complicada de

fabricar directamente en el zapato, comparada con la fabricacién de una plantilla.
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Dahmen y col. en [36] proponen un algoritmo que determina los requerimientos clinicos y
técnicos necesarios en el calzado terapéutico para varias condiciones particulares del pie
diabético, tales como neuropatia sensitiva, autbnoma, movilidad limitada de las
articulaciones, deformidades, amputaciones y ulceracion activa. En la tabla 1-1 se puede

observar gque el algoritmo sugiere para el 90% de los casos el uso de plantillas.

Una plantilla u ortesis para alivio de presion plantar idealmente debe brindar una
distribucion de presion Optima y otras caracteristicas como reduccion de esfuerzos
cortantes y absorcion de impacto [36]. Estos objetivos s6lo pueden ser alcanzados a
partir de la combinacion entre una topografia especifica de la interfaz de la superficie de
contacto de la értesis con el pie, con las propiedades mecéanicas de ésta y con su
interaccion con los tejidos de la regién plantar.

Levin y col. en [39] indican que una fuerza trasmitida en una prominencia del pie puede
provocar mas dafio que la misma fuerza distribuida en un area mayor de la region
plantar. Otros estudios del mismo autor sugieren que las plantillas individualizadas
pueden reducir significativamente la presion en la regién de las cabezas metatarsianas

transfiriendo la carga al arco del pie y a otras regiones como el talén.

Tabla 1-1: Algoritmo: Calzado terapéutico para el pie neuropético, adaptado de [36].

Caracteristica Plantilla | Altura | Pivote Suela Pierna Lengua Talon
Pérdida de .
- No Bajo NA Suave Suave Suave Normal
sensibilidad
Disfuncién dbnom . i
stuncio E.lL.IIO oma Bajo NA Suave Suave Suave Ma.terlal
y sensitiva Resistente
Movilidad articular . . Material
e Bajo | Normal | Endurecido Suave Suave "‘?te a
limitada Resistente
Pie cavo con dedos . . . Material
e cav Botin | PAMT | Endurecido Endurecido Endurecido atena
en garra Resistente
Pie plano flexible con Alto Normal | Endurecido Endurecido Endurecido Mqtenal
hallux-valgus Resistente
Pie plano rigido con Botin | Normal Rigido Soporte medial Endurecido Mgterlal
hallux-valgus fuerte Resistente
Pie de Charcot Alto PAMT Rigido Rigido Endurecido Mqtenal
Resistente
Amputacion del Alto PAMT Rigido Endurecido Endurecido Mgtenal
Hallux Resistente
Amputacion del Alto | PAMT | Rigido Rigido Rigido Material
antepié Resistente
. . . Endurecido/ Material
Ulceracion i i
Alto PAMT Rigido Rigido Rigido Resistente

NA: No aplica. PAMT: Proximal a las articulaciones metatarsofalangicas.
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Las édrtesis de pie son una de las estrategias mas utilizadas en la clinica para reducir las
presiones anormales en areas de alto riesgo de ulceracién en la region plantar [40].

Indicadores para determinar que la zona se encuentra en alto riesgo son [50]:

= Altas presiones y presencia de callosidades
= Presencia de una Ulcera activa

= Zona recuperada o con un historial previo de ulceracion

Numerosos estudios se han realizado [38] [40] [51] [52] [53] haciendo comparaciones
entre Ortesis personalizadas y ortesis prefabricadas y analizando su efectividad en la
reduccion de presion en zonas de la regiébn plantar. De igual forma, varias
investigaciones estan orientadas al estudio de la efectividad de los materiales empleados
en las ortesis [54] [55] [56].

Bus y col. en [51] muestran que las értesis personalizadas son mas efectivas para
descarga de presiones que las oOrtesis planas prefabricadas, reduciendo notablemente las
presiones de la regién del talén. De igual forma, en un estudio hecho en Colombia,
Zequera y col. [38] muestran que las oértesis basadas en la opinién de un especialista en
cuidado del pie diabético presentan mejores indices de reduccién de presiones respecto

a Ortesis prefabricadas disponibles comercialmente a nivel local.

En el trabajo de Tsung [37], se hace una revision citando a Kato y col. quienes
demuestran que las ortesis personalizadas permiten indices de reduccién en los picos de
presion plantar del 56.3% con incrementos del area de contacto de un 62%. En dicha
investigacion Tsung también cita el trabajo de Albert y Rinoe en el que se reporta que las
oOrtesis personalizadas pueden reducir los picos de presion plantar en un 30-40%
incrementando el &rea de contacto total entre un 5 y 10%. Finalmente, el autor muestra
gue las plantillas contorneadas son significativamente mejores que las plantillas planas

para reducir los picos de presion, especialmente sobre el arco medio [37].

Todos los estudios relacionados muestran que las 6rtesis cumplen con el propésito de
reducir la presion en las zonas de alto riesgo; sin embargo, el disefio de estos
dispositivos no cuenta con lineamientos claros y aceptados comunmente en las areas de
ortopodologia y biomecanica del pie, sino que dependen mas de la opinién del

especialista que en hechos cientificos o elementos objetivos [57] [58].
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Afirmaciones como la de Jannise en 1992 [58], sugieren que el cuidado del pie diabético
en general es "mas arte que ciencia". Paton en [40] indica que la terapia con plantillas es
un método comun para aliviar presiones en el pie pero que la plantilla que mejor cumple

este objetivo es desconocida.

Las anteriores afirmaciones y la ausencia de informacion e investigacion a nivel local de
las técnicas de disefio de calzado y plantillas terapéuticas demuestran que estas son
dependientes de la opinién del especialista en Colombia. Es necesario hacer estudios
rigurosos e implementar técnicas en el area de ortopodologia y biomecéanica del pie que
permitan analizar y comprobar muchas asunciones practicadas en el manejo del pie
diabético [59], que permitan a su vez comprobar los efectos del calzado terapéutico y las
técnicas ortopodoldgicas, lo cual es en la practica imposible sin contar con lineamientos

claros en su disefio [36].

1.1.6 Ortesis plantares

Las ortesis son dispositivos externos que apoyan, soportan o modifican alguna funcién
del sistema neuromusculoesquelético [60]. Las Ortesis plantares son un tipo particular de
oOrtesis de pie, también conocidas 6értesis funcional de pie y, mas comunmente, plantilla
[61] y son estructuras que generalmente tienen la funciébn de prevenir o corregir
deformidades y otras condiciones que afectan negativamente las funciones del pie. A lo

largo de este trabajo se utilizaran los términos ortesis y plantilla indistintamente.

Un factor etioldgico del dolor en los pies es la presién, que es causada principalmente por
deformaciones, trastornos musculares y deterioro de las articulaciones. Las Ortesis
funcionales de pie se presentan como una solucion para distribuir cargas corrigiendo
deformaciones y soportando zonas altamente sensibles por varios tipos de trastornos
[60].

En la actualidad, la fabricacion de Ortesis requiere en general una completa
personalizacion del tratamiento que debe ser realizado por personal especializado, tanto
en la etapa de formulacién y concepcion, como en la etapa de produccién. Distintas

técnicas son utilizadas para la fabricacion de las oértesis siendo la mayoria obtenidas
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mediante una secuencia de procesos de manufactura en la que intervienen procesos de
corte de material, termoformado, maquinado y ensamblado de partes entre otros. Sin
embargo, este esquema de disefio y confeccidn de 6értesis personalizadas para pie (no
limitado solamente a las plantares) es un proceso ciertamente artesanal en el que el
técnico ortoprotésico obtiene un molde del pie del paciente y a partir de éste inicia la
fabricacion del soporte dando las formas y agregando materiales e insertos basandose
en la prescripcion médica que busca aliviar la dolencia especifica del paciente.

Desafortunadamente el proceso descrito anteriormente es costoso y en ocasiones poco
eficaz, dado que en éste no existe la posibilidad de estimar la evolucién del paciente al
usar la értesis, conllevando a un proceso ciclico de ensayo y error con retroalimentacion
proveniente de la sensacion del paciente o los signos fisicos presentes tras el uso del
dispositivo.

Las ortesis funcionales de pie pueden ser clasificadas en dos grupos; segun sus
objetivos terapéuticos [61] y segun su rigidez intrinseca [60]. Por sus objetivos

terapéuticos (o funcionalidad) pueden ser:

e De realineacion o control de deformidades: Mediante la rigidez del material y la
geometria de la Ortesis se contienen, realinean y compensan las deformidades

presentes en el pie .

e De descarga o distribucion de presiones: Evitan los puntos de concentracion
de carga provenientes de la fuerza de reaccién del suelo redistribuyendo la carga

incidente sobre una mayor superficie.
e Mixtas: Combinan las dos funciones anteriores.

Por su rigidez intrinseca (dependiente de las propiedades mecanicas de los materiales

gue las componen) se clasifican en:

e Ortesis rigidas: Son dispositivos fabricados con materiales rigidos, de alta
durabilidad, eficientes para soportar cargas, eficientes para limitar la movilidad

articular y estabilizar deformaciones flexibles. Sin embargo, pueden producir
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lesiones en tejidos blandos y complicar lesiones 6éseas. Longitud limitada

generalmente hasta los metatarsianos.

e Ortesis semirrigidas: Se fabrican usando materiales como cuero, cauchos,
espumas y otros polimeros semirrigidos. Tienen altos niveles de amortiguacion,
de absorcion de choque, dan mayor sensacion de confort y por su deformacion
permiten mayor descarga de presiones. Pueden ser de longitud completa o hasta

el nivel metatarsiano.

e Ortesis blandas: Fabricadas con materiales blandos como espumas y otros
polimeros suaves. Presentan alta absorcion de choque, alta sensacion de confort
y bajo nivel de friccion.

Para el caso de las ortesis de descarga de presiones, es posible identificar 4 zonas de
interés basadas en la anatomia del pie (Figura 1.5). Cuando hay necesidad de efectuar

una accion de descarga en dichas zonas, se utilizan distintas estrategias o elementos.

Figura 1.5: Zonas anatomicas de interés de la region plantar.

1. Dedos 2. Region 3. Arco 4. Talon
Metatarsal

Las zonas con mayor incidencia de altas presiones y de ulceracion en la regioén plantar
son la region metatarsal (2), seguida por los dedos (1) (Hallux principalmente) y el talén
(4) [39] [8] [29] [62]. En el caso de los arcos plantares (3), las altas presiones sobre éstos

pueden conllevar a situaciones de dolor.
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Las estrategias clinicas para la descarga de las zonas descritas anteriormente se basan

en el uso de elementos concebidos particularmente para cada regién, tales como:

Barras y botones metatarsianos: Son soportes para la region metatarsal que
incrementan el area de contacto para reducir la presiébn en zonas concentradoras de

carga [60].

Taloneras: Son elementos de soporte y amortiguaciéon de cargas que redistribuyen
uniformemente la carga sobre el talén o protegen zonas especificas con lesién o riesgo

de ella [60] [63]. Existen de dos tipos; de copa y de herradura.

Soportes de arcos longitudinales: Son elementos que tienen como funcién estabilizar

y/o elevar las estructuras que conforman los arcos del pie [63].

1.2 Fundamentos Matematicos y Biomecanicos
1.2.1 Superficies

Se puede definir una superficie como una pelicula infinitamente delgada que recubre o

limita cualquier cuerpo o que separa dos regiones en el espacio [64].

Definicién fisica y matemética de una superficie

Fisicamente se define una superficie como una magnitud que indica la extensiéon de un
cuerpo en dos dimensiones (ancho y largo). Esta magnitud esta relacionada con el

concepto de area siendo su unidad en el sistema internacional el metro cuadrado.

Matematicamente el concepto se hace mas complejo, teniendo definiciones en varias
ramas de esta ciencia tales como la geometria, que la define como la estela engendrada
por el movimiento de una curva en el espacio, o la topologia que define una superficie
como una variedad de dimensién 2 o bidimensional [65], es decir, como un conjunto de

puntos de un espacio euclidiano tridimensional.
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Definicion computacional de una superficie

La definicibn geométrica de wuna curva brinda una idea de como definir
computacionalmente una superficie. El deslizamiento de una curva en el espacio
describe una superficie, siendo la trayectoria de deslizamiento otra curva en si. Para
representar una curva polinémica se usa la base de polinomios de Bernstein, definiendo
asi las denominadas curvas de Bézier [66]. Toda curva polindmica b(u) de grado menor o

igual a n tiene una Unica representacion de Bézier de la siguiente forma:

b(w) = ) cBi(w)  uel01] &

i=0

donde c; son los puntos del poligono de control de la curva, u es una variable de
direccion y B} los polinomios de la base de Bernstein. Como estos Ultimos estan

evaluados en el intervalo [0,1] se tiene que:
ny . .
By = () u'@—wt @)

Para el caso de una curva cubica de Bézier se tiene que las funciones base son:

3

B = Y (3)ut1 - w- 3)
i—0
= (3) u’(1-—uw)d %+ (i) ul(1—uw)d 1+ (;) u?(1 —u)3?

+ (3> w1 -wi3=1-uwd+3u1-uw?+3u*1-u)+ud

w

Debido a que la representacion de Bézier esta definida sobre la base de los polinomios
de Bernstein, ésta hereda propiedades tales como independencia lineal, simetria, que
sus Unicas raices son 0 y 1, particion de la unidad y la relacion de recurrencia [66].
Gracias a estas propiedades, las curvas de Bézier presentan la caracteristica de

invariancia bajo trasformaciones afines, la cual es ideal para el manejo de curvas y
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operaciones de traslacién, rotacion y dilatacion, entre otras operaciones tipicas en el
disefio por computador. Al barrer una curva en el espacio (o su poligono de control si
esta definida bajo la representacion de Bézier), se obtiene una superficie polinbmica de

grado m en u y grado n en v (bi-grado) parametrizada de la siguiente forma:

p(u,v) = Z z c;jBi"(u) B}‘(v) u,v €[0,1] (€))

i=0 j=0

donde c;; son los puntos de la malla de control de la curva'y B! B}l los polinomios de

Bernstein en las direcciones (variables) u y v respectivamente [67].

Una superficie de Bézier bidimensional parametrizada por las variables u y v en el
intervalo [0,1] es conocida como un parche de Bézier, el cual también puede ser definido
como el producto tensorial de dos curvas de Bézier. Un parche de Bézier de grado (m, n)

se encontrard definido por (m+1, n+1) puntos de control.

Para obtener cualquier superficie en el espacio, la unidad basica de superficie sera un
parche de Bézier de grado 3. Este parche (Figura 1.6) posee un arreglo o malla de

puntos de control P; ; de 4x4:

Figura 1.6: Parche de Bézier de 16 puntos de control, tomado de [68].
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Los puntos de control ubicados en las esquinas del parche (P, P11,Ps1y Psas)
definen su forma mientras que los 12 puntos restantes influyen notablemente en la
topografia de la superficie, teniendo una propiedad de control cuasi-local (afecta el punto

mas cercano a la curva y su vecindad) como se ilustra en la figura 1.7.

Figura 1.7: Influencia de los puntos de control del parche de Bézier en la topografia de la
superficie, tomado de [69].

1.2.2 Cargas sobre el pie

Anteriormente se describié la compleja estructura del pie y los distintos tipos de tejidos
gue lo conforman, donde cada uno de esos elementos tienen un papel fundamental en la
trasmision de fuerzas en el pie. Estas fuerzas pueden ser internas y/o externas y estan
cambiando durante cada una de las actividades en las que el pie se involucra
diariamente. La mayoria de la musculatura intrinseca del pie, y sus ligamentos y
tendones, son los responsables de las fuerzas y momentos internos en éste. En la figura
1.8 se puede visualizar un diagrama de cuerpo libre con las fuerzas mas destacables que
inciden en el pie [70].

La tercera ley de Newton sugiere que, al ejercer el peso del cuerpo sobre el suelo, el pie
recibira una fuerza contraria de igual magnitud, la fuerza de reaccion del suelo (GRF por

sus siglas en ingles). El peso del cuerpo es transmitido por medio de los huesos hasta la
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articulacion del tobillo donde se transmite al resto del pie. La linea de accion de la fuerza

asociada al peso corporal pasa por el centro de gravedad del pie [70].

Figura 1.8: Diagrama de cuerpo libre del pie mostrando las fuerzas anatomicas,
adaptado de [70].

Fuerza interna de

Fuerza del tricep sural los huesos

Fuerza de ligamentos o 5
Fuerza del tibial anterior

Centro de

Gravedad GRF

Observando el pie como un elemento aislado, éste se encuentra influenciado por la
fuerza del triceps sural a través del tendon de Aquiles. La fuerza del triceps sural esta
determinada por las contracciones provenientes de los musculos so6leo y gastrocnemio.
La fuerza incidente sobre el tendon de Aquiles es transmitida a la insercion de éste en el
calcaneo, provocando la flexién plantar ademas de tener efectos en la estabilizacion del
tobillo.

Opuestamente al caso anterior, se encuentra la fuerza producida por el tibial anterior, el
cual esta insertado en el hueso cuneiforme medial y en la base del primer metatarsiano.
Su contraccion produce la fuerza empleada en la dorsiflexion del pie durante la fase de

despegue ademas de, como su antagonista, tener efectos de estabilizacion en el tobillo.

En la figura 1.9 se puede observar un diagrama de fuerzas simplificado del miembro
inferior influenciado solamente por fuerzas verticales. Asumiendo que el peso corporal
alcanza su valor maximo en la fase de despegue, lo que puede representar una fuerza de
750 Newtons aproximadamente para una persona de 75 Kg, la GRF deberia ser de 750

N en la porcion del antepié que se encuentre en contacto con el suelo. Por otra parte los
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75 Kg son trasmitidos por el fémur a la articulacién de la rodilla y luego a la tibia que
transmite a la articulacion del tobillo una fuerza mayor al peso corporal. Asumiendo el pie
como un cuerpo rigido se obtiene el diagrama de cuerpo libre simplificado mostrado en la
figura 1.10.

Figura 1.9: Fuerzas actuantes en la tibia y el pie, adaptado de [71].

2250 N —‘}‘—

Figura 1.10: Diagrama simplificado de fuerzas en el pie.
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Sea Fqg la fuerza proveniente de la tibia, y Faq la fuerza ejercida sobre el tendon de
Aquiles en el diagrama simplificado mostrado en la figura 1.10. Se tienen las siguientes

ecuaciones para el equilibrio del objeto tomando como referencia la linea media:

ZFy=O _>FAQ_FTIB+GRF=O (5)

ZMATPZO —)—FAQd2+GRFd1:O (6)

Las distancias d; y d, pueden ser para un adulto aproximadamente de 12 cm y 4 cm

reSpeCtivamente, por tanto:

ZZSO—FTIB+750=0 il FTIB=3000N (8)

Por supuesto el analisis anterior parte de un modelo altamente simplificado, pero puede
dar indicios de la magnitud de las fuerzas transmitidas por el tendon de Aquiles y la tibia

en relacion con la magnitud de la GRF.

A pesar de que en teoria la GRF deberia ser solo el peso corporal, esta alcanza valores
hasta del 120% del peso durante la fase de doble apoyo, debido a la aceleracién del
cuerpo en el proceso de marcha. Por otra parte, durante el apoyo sencillo la GRF alcanza
valores entre el 60 y 80% del peso corporal [72]. Una gréfica tipica de fuerza (relacionada

en porcentaje del peso corporal) durante el ciclo de marcha se muestra en la figura 1.11.
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Figura 1.11: Grafica de GRF vertical durante el ciclo de marcha.
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Distribucion de Presion

La interfaz del cuerpo que transmite las fuerzas de soporte corporal y de la dinamica de
la locomocion es la planta del pie. Anteriormente se analizaron las fuerzas que acttan
sobre el pie de forma puntual; sin embargo, en realidad las fuerzas no se ejercen
puntualmente sino que se distribuyen sobre un area.

La presién esté definida como la fuerza por unidad de area, o en otros términos, como el

cociente entre la fuerza ejercida sobre una superficie y el area de dicha superficie [73].

Fuerza ejercida perpendicularmente sobre el area F

P = 7 =— 9
Area sobre la que se ejerce la fuerza A ©)

Observando la definicion de la ecuacion 9, se puede concluir que la carga experimentada
sobre la regién plantar es una presion. Esta presion no es uniforme y cambia durante

cada instante de la fase de contacto entre el pie y la superficie de apoyo, o el pie y el
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calzado, que generalmente actla como interfaz entre la persona y el suelo durante las

distintas actividades de locomocion [6].

La forma en que se distribuyen las cargas en las areas de contacto es denominada
distribucién de presiones. La informacion brindada por el esquema de distribucién de
presiones es fundamental para la comprension y el analisis de las condiciones
biomecanicas inducidas en la estructura del pie por las cargas producidas en la ejecucion

de sus funciones.

Las fuerzas de reaccion verticales son mas representativas en magnitud que las fuerzas
cortantes y ésta es una de las razones por las cuales se emplea normalmente el estudio
de distribucion de presion, sin embargo el estudio de los efectos de las fuerzas cortantes
en el pie es aun objeto de investigacion para determinar su influencia en algunas

patologias [7].

La distribucion de presiones puede ser visualizada mediante dispositivos para el analisis
de presion plantar basados en matrices de sensores. El esquema de distribucion de
presiones para un instante de tiempo es denominado mapa de presiéon (Figura 1.12).
Estos sistemas pueden ser para uso descalzo (tipo tapete o plataforma) y para uso en el
calzado conocidos como plantillas instrumentadas flexibles. Estas plantillas son
elementos con la forma del pie, compuestos por matrices de sensores de presion de un
area determinada, de los cuales se obtienen sefiales eléctricas que posteriormente son
tratadas y representadas en sistemas computarizados, generalmente en forma de mapas
de presion. Tienen como ventaja el aporte de informacion calzado-pie y su portabilidad
principalmente. La desventaja principal es la disparidad en los equipos de distintas casas
fabricantes [74].

Aunque las plataformas de fuerza y las plantilas son sistemas que pueden ser
empleados facilmente en la practica clinica en la actualidad, aun presentan
inconvenientes referentes a la deteccién de las cargas de presion, ya que la deteccion
gue hacen es en la interfaz entre piel y superficie y no en el tejido como tal. Otros
inconvenientes son la calibracion requerida y los resultados distintos en la cuantificacion

de las fuerzas con distintos productos basados en la misma técnica [7].
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Figura 1.12: Mapa de presion obtenido mediante el sistema F-Scan®

[Fotograma 100 de 400 (2 | [Area: 7948 mm2

Centro de Presion

El centro de presién (COP) es el punto por el cual pasa una fuerza igual a la resultante
de las fuerzas por unidad de &rea ejercidas por una presion sobre una superficie. La
aplicacion de la fuerza resultante en este punto produce el equilibrio.

n
FCOP = ZFl (10)
i=0

Durante el proceso de marcha, en cada instante el area de contacto y la distribuciéon de
presiones esta cambiando, lo que implica que en cada instante el centro de presion

cambia, siguiendo una trayectoria durante la fase de contacto comiUnmente en la
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direccion del taldbn hacia los dedos (Figura 1.13), presentando pequefios

desplazamientos en la direccidon medial-lateral [75].

Figura 1.13: Trayectoria del COP calculada mediante el sistema F-Scan®

Trayectoria
del COP

Fotograma 23 de 400 (1) *8 Area 39.74 cm2

La trayectoria del centro de presion durante toda la etapa de contacto y la direccion de la
fuerza de reaccion del suelo (GRF) representan en conjunto un patron caracteristico del

proceso de marcha para cada paciente.

La informacién brindada por el COP ha sido utilizada en varias investigaciones para
relacionar, evaluar y caracterizar patologias en el pie [76] [77] [78], asi como para
analizar actividades deportivas [79] [80] y para observar efectos del uso de dispositivos
ortésicos en el pie en la ejecucion de las distintas actividades de locomocion [81] [82]
[83].
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1.2.3 Contacto

El contacto entre varios cuerpos es un problema general que consiste en el andlisis del
comportamiento mecénico de los cuerpos en una interfaz que los conecta. Este andlisis
se hace importante ya que es un caso que se encuentra en muchos sistemas del entorno
como por ejemplo la interaccion llanta-pavimento, en un vehiculo e incluso en nuestra
propia fisiologia, como la interaccion entre el fémur y la tibia en la articulacién femorotibial
[84] o en el fendbmeno central que se estudia en este trabajo, que es el contacto del pie
con el calzado (u otra interfaz) durante el proceso de marcha.

El contacto esta estrechamente enlazado con el concepto de friccién, lo cual implica
también una directa relacién con la tribologia. Tedricamente el problema de contacto es
abordado por Heinrich Hertz a finales del siglo XIX quien plante6 la solucién del problema
de contacto entre dos cuerpos elasticos con superficies curvas suponiendo algunas
condiciones para simplificar el problema entre las cuales se pueden destacar la ausencia
de friccion, de interacciones de Van der Waals o de contacto adhesivo y pequefias
deformaciones en la interfaz de contacto de los cuerpos. El contacto que cumple con las
suposiciones de Hertz es denominado contacto hertziano, el cual facilita el andlisis y la

formulacion de la solucion de forma analitica para problemas basicos de contacto.

Cuando no se cumple con las condiciones para el contacto hertziano el andlisis adopta
ciertas complicaciones, a este tipo de contacto se le denomina contacto no hertziano y
hace que la distribucion de presién no sea Unicamente determinada por los perfiles de
los cuerpos dentro del area de contacto y que por lo tanto se deba recurrir a soluciones
no analiticas del problema [85]. A finales del siglo XX surgen trabajos que contemplan el
contacto no hertziano y métodos de solucién para éste (en especial métodos numéricos
computacionales) [86], los cuales desde la perspectiva de la mecanica de medios
continuos utilizan varios tipos de ecuaciones constitutivas para describir el
comportamiento de los solidos en la interfaz de contacto, como ecuaciones basadas en

leyes de la fisica clasica o derivadas de modelos estadisticos.

La deformacién de un cuerpo se puede describir localmente utilizando el gradiente de

deformacién para relacionar las configuraciones de referencia y actuales de un cuerpo
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[86]. Para representar la deformacion de dos cuerpos en contacto se puede hacer una

representacion similar de la siguiente forma:

Sean dos cuerpos deformables Q% y Q" en su configuracion de referencia con puntos
materiales X! y X? respectivamente en un instante de tiempo t = 0. Dichos cuerpos
describen un movimiento en el cual hacen contacto y se deforman en un tiempo t (Figura
1.14).

Figura 1.14: Descripciéon del movimiento y el contacto con deformacion.

t=20 —— t=t
Xl
x! = x(X%t)
x? = x(X%t)
X2 xt = x?

En la configuracion adoptada en el tiempo t (configuracion actual), los puntos x! y x?2
coinciden en una linea de puntos perteneciente al contorno de ambos cuerpos (superficie
de contacto en un caso tridimensional) denotada por ', la cual contiene a los contornos

gue hacen contacto en ambos cuerpos:
| [ RS (11)

En la zona de contacto generalmente se presentan dos tipos de contacto, normal y
tangencial. El contacto normal es dependiente de la proyeccién normal de un punto de un
cuerpo en el otro. La distancia entre los puntos coincidentes de los cuerpos debe ser

minimizada, de esa forma se dan las condiciones de contacto y de impenetrabilidad:

(x1—x*)-n?>0 (12)
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Donde n? es el vector normal del punto asociado al cuerpo QP. Si el lado derecho de la
inecuacién (12) es mayor que cero implica la existencia de un gap o espacio en el cual no
hay contacto. Cuando la expresion es igual a cero el contacto entre los puntos esta

garantizado.

. =a , .
Sea r un punto perteneciente al cuerpo Q el cual sera denominado punto esclavo y p un

, - . =b .
punto perteneciente a una superficie parametrizada sobre el cuerpo Q denominada
superficie maestra (Figura 1.15). Hallar la interfaz en el problema de contacto se reducira
a encontrar el minimo valor de (12), que en los términos anteriores se puede escribir de

la siguiente forma:

|G- — pE,82))]| - min (13)

Este problema geométrico es solucionado comUnmente por métodos numéricos

agregando ciertas condiciones para garantizar su existencia y unicidad [87].

Figura 1.15: Problema de minimizacién de distancia entre superficie maestra y punto
esclavo.

Punto esclavo

p(4,8%)

Superficie maestra

Los esfuerzos presentes en el problema de contacto también son de dos tipos; esfuerzos
normales y esfuerzos tangenciales. El contacto tiene lugar cuando la condicion en (12) es
igual a cero. En este caso aparece un vector no nulo asociado al contacto normal t* en el
punto de contacto, el cual por el principio de accion y reaccién existe en ambos cuerpos
(Figura 1.16).
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Figura 1.16: Vectores de tensién normal de igual magnitud y sentido opuesto en el punto
de contacto.

Los vectores de esfuerzos en los puntos de contacto presentan componentes tanto

normales como tangenciales; para el caso del vector t* es de la forma:
t* = pinl + tfal (14)

Donde p} y t# son las fuerzas normales y tangenciales respectivamente que act(an
—a _ _

sobre el punto de contacto del cuerpo Q , y n' y a' son los vectores normales y

tangenciales al punto de contacto respectivamente. Si se hace la suposicién de contacto

sin friccion, la componente t+ es nula.

El estado de esfuerzos del punto de contacto para la configuracion deformada sera

entonces:
t® = oln! (15)

Donde o*es el tensor de Cauchy para el punto x. De la misma forma para la
configuracion indeformada se puede representar el estado de esfuerzos haciendo uso del
tensor de Piola-Kirchhoff [86]:

T =PN (16)

Si existe contacto tangencial en el area de contacto, este se puede dividir en 2
fendmenos, el fendbmeno de adhesion (stick) y el de deslizamiento (slip), Estos efectos
describen ecuaciones constitutivas basadas en relaciones cinematicas y en la ley de

Coulomb para friccion respectivamente.
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Las relaciones entre esfuerzo y deformacion para el comportamiento micromecanico de
superficies en contacto constituyen un problema complejo en el que se deben considerar
pardmetros del material como el médulo de Young y el coeficiente de Poisson ademas de
ciertas caracteristicas geométricas, como la rugosidad superficial del contorno de
contacto. En este Ultimo caso se requiere el uso de modelos estadisticos para describir la

geometria del problema (microgeometria).

Analizando todo lo discutido en esta seccion, se hace evidente que el problema de
contacto entre dos cuerpos deformables es altamente no-lineal, razon por la cual es
necesario el uso de métodos numéricos para establecer los contornos de contacto y los
estados de esfuerzos.

Una consecuencia destacable de la no linealidad del problema de contacto es que al
incrementar la carga, el area de contacto se incrementa dado que el material se deforma
por accion de la carga de forma no lineal, cambiando la distribucion de la carga sobre las

superficies de contacto y por ende la distribucién de esfuerzos [88].

Una técnica que permite la solucién de los problemas de contacto elastico es el método
de los elementos finitos, el cual aborda el problema utilizando diferentes algoritmos tales
como algoritmos incrementales o de prueba-error, algoritmos basados en elementos de
frontera y otras estrategias que minimizan un funcional con restricciones mediante
multiplicadores de Lagrange o con métodos de penalizacion [88] [89]. Al final de este
capitulo se profundizara en el método de los elementos finitos y en las soluciones para el

problema de contacto mediante este método.

1.2.4 Propiedades mecanicas de los tejidos en el pie

Entre las propiedades mecanicas de los materiales, una de las de mayor interés es su
comportamiento ante cargas externas y cdmo estas cargas actlan sobre el material

deformandolo temporal o permanentemente.

Una propiedad que indica la capacidad de un material para regresar a su estado inicial
después de ser deformado por una carga externa es la elasticidad. Si el material regresa

a su estado inicial al retirar la carga se dice que la deformacién es elastica; por el
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contrario, si en el material se mantiene una deformacion permanente después de retirada

la carga se dice que es una deformacion plastica.

Mecanicamente los tejidos en el cuerpo humano no tienen un comportamiento puramente
elastico, sino que presentan algunas propiedades de los fluidos tales como viscosidad,
hecho que clasifica a los tejidos del cuerpo como materiales viscoelasticos, los cuales
muestran una dependencia del tiempo y de su propio comportamiento historico en la
curva de esfuerzo-deformacion [90].

Los tejidos se pueden interpretar como materiales compuestos que presentan
caracteristicas de no-homogeneidad y anisotropia, las cuales hacen mas complejo el
trabajo de generalizar su comportamiento. Independientemente de que el
comportamiento de un material sea complejo, es posible establecer una relacién
matematica entre el esfuerzo y la deformacién de éste durante su proceso de carga, esta

relacién se conoce como modelo constitutivo [91].

Buscando idealizar la respuesta de un material ante determinados estimulos externos
surgen varios modelos para definir el comportamiento elastico ideal tales como el modelo
elastico lineal, el hipoelastico y el hiperelastico [91]. Otro tipo de comportamiento ideal en
un material es la viscosidad [92], caracteristica que puede ser modelada

simultdneamente con la elasticidad produciendo el denominado modelo viscoelastico.

Existen numerosos modelos constitutivos para describir el comportamiento de los tejidos,
algunos formulados desde una perspectiva microestructural y otros desde una
perspectiva reoldgica [90]. Es comun encontrar el modelamiento de ciertos tejidos bajo
modelos constitutivos simples como el de elasticidad lineal, especialmente en los huesos
cuando estan sometidos a bajas deformaciones [93]. Una de las razones para emplear
modelos simples es la reduccion del costo computacional asociado a la solucién de las

ecuaciones empleadas en el modelo [93].

Para la definicién de los materiales empleados a lo largo de este trabajo, se utilizaran

esencialmente los siguientes modelos:



38 Modelacion de ortesis personalizadas para alivio de presiones plantares

Modelo elastico lineal: La ecuacién constitutiva para un material elastico lineal parte de
la ley de Hooke generalizada para el caso tridimensional, la cual en su forma tensorial se
expresa de la siguiente manera en notacion indicial y teniendo en cuenta la convencion

de suma de Einstein [91]:
0ij = Ciji€n (17)

Donde 0 es el tensor de esfuerzos, € es el tensor de deformaciones y C es el tensor

constitutivo elastico.

El modelo elastico lineal es una alternativa suficiente para modelar el comportamiento de
varias estructuras biolégicas durante pequefias deformaciones tales como las sufridas en

los huesos (trabecular y cortical) [94] y cartilagos entre otros tejidos [56] [95] [96] [97].

Modelo hiperelastico: Fisicamente un material hiperelastico tiene la propiedad de ser
sometido a grandes deformaciones sin presentar una deformacién permanente [98]. Por
el principio de conservacion de la energia, el trabajo realizado por las fuerzas que
deforman el material debe transformarse en energia durante el cambio de forma.
Generalmente ésta se trasforma en calor u otros tipos de energia, sin embargo, cierta
parte se almacena en el material como energia potencial, la cual es denominada energia
de deformacion. Si el material almacena completamente la energia del cambio de forma,
se dice que es conservativo y por tanto, es capaz de devolver toda la energia de

deformacién almacenada [98].

La energia potencial de deformacion puede ser expresada mediante distintas formas
tales como la de Arruda-Boyce, Marlow, Mooney-Rivlin, Neo-Hookeana, Ogden,
polinbmica, polinébmica reducida, Yeoh y Van der Waals [99]. Los anteriores modelos
pueden estar en funcion de las invariantes de deformaciéon o de las relaciones de
estiramiento del material [98] [100]. En este trabajo se utilizara la funcién de energia de

deformacién del modelo polinomial de la forma:

- _ . , - 1 i
U= Z €Ty — 3)id, - 3) + ZE(]el ~1)° (18)
i=1

i+j=0
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Donde U es la energia de deformacion, C;; son las coeficientes del modelo polinémico
del material hiperelastico, D; es una constante de dependencia de volumen para

materiales compresibles, I, I, son el primer y el segundo invariante desviador de

deformacion definidos como:
- -2 =2 =2
Ilzll+)\.2+k3 (19)

- —(-2 (-2 (-2
Izz)\(1 )+)L; )+A§ )

(20)
. . . = -1

Donde los componentes desviadores de alargamiento se describen como A; =] 34, J

es el radio de volumen total, J¢ es el radio de volumen eléstico, y A; son los

alargamientos principales [99].

Para los tejidos blandos que componen el pie y en especial la regiéon plantar, la
deformacién no tiene una relacién lineal con la carga incidente, lo cual representa
naturalmente un comportamiento no lineal. Esta no linealidad de los tejidos blandos en la
planta del pie puede ser representada por medio de un modelo hiperelastico polinémico

de segundo orden [101].

1.2.5 Tipos de esfuerzos en los tejidos del pie

El esfuerzo es la medida de la intensidad de las fuerzas internas por unidad de area
dentro de un cuerpo. Estas fuerzas internas pueden ser producidas por distintos tipos de
fuerzas externas como presiones, fuerzas gravitacionales o por deformaciones debido a
cambios en la temperatura, entre otros. Existen varios tipos de esfuerzos dependiendo de
la forma de aplicacion de la carga, sin embargo, todos estan relacionados con las cargas

aplicadas y con las propiedades geométricas de los cuerpos [102].

Los tipos de esfuerzos simples que se pueden producir en un material pueden ser de
compresion y traccion, para el caso de aplicacion de la fuerza de forma axial; de torsion
para el caso de aplicacion de momentos torsionales; o de flexion y cizallamiento cuando
las carga son momentos flectores y fuerzas paralelas a la seccién trasversal del elemento
respectivamente (Figura 1.17). Existen a su vez combinaciones de todos los tipos de

esfuerzos anteriores que pueden generar mayores niveles de esfuerzo [102].
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Figura 1.17: Tipos de esfuerzos sobre un tejido, adaptado de [103].

8 ";' "1

o 1.,‘ ': 5

Compresion Traccion Flexion Cizallamiento Torsion

Dada la complejidad estructural y funcional del pie, los distintos tejidos que lo componen
pueden estar sometidos bien sea a los tipos de esfuerzos simples o0 a combinaciones de
éstos. Por ejemplo, los tejidos de la regién plantar estan recibiendo fuerzas normales y
transversales, lo que da paso a la presencia de esfuerzos de compresion y cizallamiento
inicialmente. Los huesos por su parte se encuentran sometidos a esfuerzos de tracciéon y
compresion principalmente. Los musculos al contraerse producen un esfuerzo de traccion
sobre cada una de sus fibras. Los ligamentos generalmente actlian como restricciones y
por tanto también se encuentran sometidos a esfuerzos de traccién. Los cartilagos de las

articulaciones se encuentran sometidos a cargas de compresion.

1.2.6 Método de los elementos finitos

El método de los elementos finitos (FEM por sus siglas en ingles) es una técnica de
aproximacion numérica para la solucién de ecuaciones diferenciales. Consiste en la
discretizacion de un medio continuo en formas geométricas simples denominadas
elementos finitos, los cuales son relacionados mediante sistemas de ecuaciones
simultdneas que dependen de las propiedades del material, de las ecuaciones del
comportamiento del mismo y de ciertas condiciones iniciales y de frontera. La solucién de
dichos sistemas de ecuaciones da una aproximacioén al comportamiento real del medio

continuo analizado [104].
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Tipicamente, la discretizacion del dominio se hace mediante formas geométricas basicas
como triangulos y cuadrilateros para el caso bidimensional y como tetraedros y
hexaedros para el caso tridimensional [104]. Las formas simples de estos elementos son
determinadas por entidades denominadas nodos que interconectan el elemento con otros
elementos adyacentes. La particion del continuo brindada por los nodos y los elementos

se denomina malla.

Las aplicaciones que tiene este método son numerosas y van desde el analisis de
esfuerzos y deformaciones en casi cualquier tipo de material hasta el analisis de campos
electromagnéticos, de fluidos, de transferencia de calor y en general de problemas de
flujo [104] donde la complejidad geométrica no permite soluciones analiticas.

Para el caso de un régimen elastico, el método de los elementos finitos relaciona la
deformacién de los elementos discretizados con su rigidez y las fuerzas (o esfuerzos)

gue actuan sobre el elemento utilizando las ecuaciones de Lamé-Hooke (Ecuacion 17).
La ecuacion de la ley de Hooke se puede expresar de la forma simple como:
o =Ke (21)

Donde o es el vector de esfuerzos, K es la matriz de rigidez y € es el vector de las

deformaciones.

En un régimen distinto al elastico, tal como el modelo constitutivo hiperelastico, se debe
encontrar la solucion de la ecuacion constitutiva del material seleccionada para el andlisis
de entre los distintos modelos de hiperelasticidad basados en la funcién de energia de

deformacién nombrados en la seccion 1.2.4 [99] [100].

Para el caso del problema de contacto, el método de los elementos finitos aproxima una
solucion iterativa o de "ensayo-error" a partir de la solucién de un sistema de ecuaciones

de forma incremental [89].
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2. Metodologia

En el capitulo anterior se discutio la condicién del pie diabético y la importancia del uso
del calzado terapéutico en ésta. Por otra parte también se discutié el uso de 6értesis para
alivio de presiones plantares como estrategia para la prevencion de lesiones por
hiperpresiones, la falta de lineamientos claros en el disefio de dichas oértesis y la
ausencia de posibilidades en la clinica para evaluar los efectos producidos por éstas en
los pacientes, sin incurrir en su uso. En este trabajo se busca un método para obtener la
topografia de la interfaz de contacto entre el soporte y el pie mediante criterios basados
en la geometria del pie y las cargas resultantes en la planta durante la marcha.

Para conocer los efectos producidos por las topografias modeladas sin recurrir a la
problematica discutida en la seccién 1.1.6, relacionada con la evaluacion de la ortesis
mediante su uso (y no con una evaluacién previa a éste), la estimacion de dichos efectos
por el método FEM se presenta como una alternativa razonable para evaluar las értesis

propuestas sin necesidad de recurrir a su fabricacion y a las respectivas pruebas in vivo.

La metodologia que se desarrolla en este trabajo consiste primero en una fase de
recoleccién de informacion que se describird en este capitulo y que sirvié para cumplir
dos objetivos que seran desarrollados en los capitulos 3 y 4; la implementaciéon de un
modelo FEM gque estima las presiones de contacto entre el pie y un soporte especifico y
su respectiva evaluacion, y la informacion necesaria para modelar un conjunto de ortesis
para alivio de presiones plantares. El conjunto estd compuesto por una oOrtesis basada en
la geometria externa de la region plantar, una oértesis basada en la medicion de las
presiones sobre dicha region y una formulacion ortésica concebida por un especialista

clinico para el caso de estudio.

Finalmente, se hizo una comparacion de las presiones de contacto producidas por las
oOrtesis estudiadas. El esquema de la metodologia descrita anteriormente se presenta en

la figura 2.1.
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Figura 2.1: Esquema metodoldgico empleado en el proyecto.
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El grupo de actividades de seleccion del caso de estudio y recoleccion de informacion se

Laboratorio de marcha

desarrollaron de la siguiente manera:

Seleccidn del caso de estudio por parte de un especialista clinico

Con el apoyo de un especialista clinico, se realizé un proceso de analisis y seleccion de
un caso de estudio entre varios posibles sujetos con condicion de pie diabético escala
Wagner 0 y presencia de altas presiones en la region plantar. De los datos
antropomeétricos registrados en la historia clinica, se obtuvo el peso del paciente, el cual
es un dato relevante para el estudio. Las caracteristicas del sujeto se describen en la
Tabla 2-1.

Tabla 2-1: Caso de estudio.

Genero | Edad (afios) | Peso (Kg) | Evidencia de altas presiones | DM | Uso de ortesis

F 58 62 Si Si Si

El resumen de la historia clinica para el caso de estudio se describe a continuacion:

Paciente femenina, 58 afios de edad, Diabética insulino-dependiente desde hace 40
afios, manifiesta dolor en los pies, dedos muy rigidos, usa plantillas desde hace un mes
las cuales no tolera. El examen fisico muestra aumento del arco longitudinal, ligero varo
del retropié, caida del arco trasverso bilateral, ausencia de alteracion sensitiva. Se

diagnostica pie diabético y caida del arco trasverso. Se prescribe plantilla convencional
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con cufia externa del talon de 3 mm y barra metatarsiana de 3 mm de alto por 40 mm de

ancho.

Formulacién del tratamiento ortésico

Con el fin de realizar un andlisis comparativo entre los métodos desarrollados en este
trabajo y los tratamientos obtenidos a nivel local para el alivio de presion plantar, se
obtuvo en forma fisica (fabricada por un técnico ortoprotésico) la prescripcion ortésica
sugerida por el especialista para el caso de estudio, la cual fue evaluada
computacionalmente bajo la misma técnica que los demas soportes modelados en este

trabajo.

Para evaluar computacionalmente la prescripcién ortésica del caso de estudio, es
necesario realizar un proceso de digitalizacién de la geometria de la misma con el fin de

generar un modelo tridimensional que permitira su evaluacion mediante el modelo FEM.

La digitalizacion de la értesis se hace utilizando un escaner laser 3D (Figura 2.2), del cual
se obtienen nubes de puntos que posteriormente son usadas para la generacion de las
superficies que componen el modelo volumétrico de la 6rtesis que fue exportado al
software de elementos finitos.

Figura 2.2: Digitalizacion de la oOrtesis prescrita por un especialista mediante escaneo
laser 3D.
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Adquisicién de imagenes diagndsticas

Para obtener la geometria externa del pie y la geometria de las estructuras Oseas es
necesario realizar la reconstruccion tridimensional de las mismas usando informacion
proveniente de tomografia axial computarizada, técnica que permite obtener ambas
geometrias sin incurrir en otros estudios. La adquisicion se hizo usando un tomégrafo
(HiSpeed Dual, GE Medical Systems) con cortes axiales cada 0.6 mm desde el tobillo
hasta el final del pie. El paciente es situado en posicibn decubito supino sobre la
plataforma del tomoégrafo y los pies se ubican en posicibn neutra con las piernas
soportadas por una espuma que evita el apoyo del pie sobre la plataforma, evitando asi

la deformacion de los tejidos blandos externos en el momento del estudio.

Adquisicién de datos del proceso de marcha

Se realiz6 un registro de presion plantar mediante el sistema F-Scan® (Tekscan, USA)
[105], utilizando un calzado sin plantilla y de suela y entresuela planas. La plantilla
instrumentada (Figura 2.3 a.) se ubica sobre la entresuela de forma que se mantenga
plana y posteriormente el sujeto calza el zapato utilizando una media delgada. Se
registran en una pasarela varios pasos después de iniciada la marcha buscando que ésta
sea lo mas regular posible (Figura 2.3 b.). Posteriormente en la etapa de procesamiento

de los datos se promedia la informacion de los pasos registrados.

Figura 2.3: a) Sistema de medicién de presiones plantares F-Scan®, b) Registro del
proceso de marcha de un sujeto.
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Se obtuvieron los datos cinematicos y cinéticos de la marcha para el caso de estudio, en
un laboratorio de marcha mediante el sistema BTS GAITLAB (BTS Bioengineering, Italy)
[106] que cuenta con 6 cAmaras optoelectronicas para la medicion de la cinematica y 2
plataformas de fuerza que permiten observar las fuerzas de reaccion del suelo. Ademas
se realizaron videos Yy registros fotogréficos en los planos frontales y laterales del proceso
de marcha normal del individuo para utilizar como referencia espacial del modelo y

también para comparar con las animaciones obtenidas en la simulacion (Figura 2.4).

Los registros de presiones plantares obtenidos mediante el F-Scan® se utilizaron para
hacer un andlisis comparativo con la distribucion de presiones producida por el modelo.
Ademas, se realiz6 una comparacion entre otros pardmetros de interés como la curva de
fuerza vs. tiempo y la trayectoria del centro de presion COP de los datos obtenidos del
sistema BTS GAITLAB, del sistema F-Scan® y de los provenientes del modelo FEM para
el paso descalzo.

Figura 2.4: Adquisicion de datos de la marcha mediante el sistema BTS GAITLAB.

Este proyecto y su metodologia experimental descrita anteriormente fueron sometidos a
revision y cuentan con el aval del Comité de ética de la Facultad de Medicina de la

Universidad Nacional de Colombia (Anexo 2).



Implementacion del modelo FEM del pie 47

3. Implementacion del modelo del pie por
FEM para evaluacion de presiones en la

region plantar

A lo largo de este capitulo se describe la metodologia empleada para la concepcion e
implementacion de un modelo de elementos finitos que permite observar el
comportamiento biomecénico de la regién plantar durante la fase de apoyo del proceso
de marcha normal, el cual servirA posteriormente para evaluar los efectos
biomecanicos de la interaccion pie-ortesis. La implementacion y ejecucion se llevan a

cabo utilizando el software Abaqus®.

3.1 Modelado Geométrico

Utilizando informacién proveniente de Tomografia axial computarizada, se realizé una
reconstruccion tridimensional de la geometria externa del pie y de las estructuras
6seas mediante un proceso de segmentacion con el método de umbralizacién (Figura
3.1) [107]. Con la informacion geométrica contenida en formato STL se realizé una
reducciéon de triangulos y se convirti6 la geometria en objetos sélidos sin

discontinuidades internas.

Figura 3.1: Segmentacion de bloques de estructuras 6seas y tejidos blandos.

El modelo geométrico es desarrollado usando operaciones booleanas para obtener la
superficie interna que se une al hueso y para obtener tejidos conectivos como
capsulas articulares a partir de formas simples. EI modelo cuenta con 19 segmentos

de huesos (Falanges fusionadas) envueltos por un sélido compuesto de tejido blando
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(Figura 3.2). Otras estructuras sdlidas clasificadas en el grupo de tejidos blandos como
la fascia plantar y el tendén de Aquiles fueron incluidas en un modelo inicial (Figura
3.3); sin embargo, la introduccion de las mismas produjo un incremento notable en el
costo computacional, ademas de algunos errores relacionados con la velocidad de
deformaciéon de los elementos. Dichas estructuras tienen un efecto despreciable en
las presiones de contacto en la region plantar, razén por la cual se omitieron y se
simplificaron mediante elementos conectores para el caso de la fascia y con la
aplicacion de cargas en sus respectivos puntos de insercién para el caso del tendén

de Aquiles.

Figura 3.2: Modelo Geométrico del pie con tejidos blandos y estructuras Oseas
ensambladas.

Figura 3.3: Estructuras 6seas con capsulas articulares y fascia plantar modeladas
mediante elementos solidos.
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3.2 Modelado de cargas e interacciones

Las fuerzas actuantes fueron modeladas a partir de las acciones musculares en el
proceso de marcha normal ejercidas durante la fase de contacto del pie con el suelo,
la cual tiene como duracién para el caso de estudio un segundo aproximadamente,
tiempo determinado utilizando el software del sistema F-Scan®. Estas fuerzas
provienen principalmente de la accion de los musculos envueltos en el movimiento de

flexién plantar (Figura 3.4) y de la accién ejercida por el peso corporal:

Gastrocnemio y Soleo: Son los masculos principales que se insertan en el tendén de
Aquiles y generan la fuerza necesaria para el despegue del talon y el impulso del pie
en la fase final del apoyo. En este modelo, la accion del tendén de Aquiles es ejercida
sobre una regién del calcAneo como se muestra en la figura 3.5. Basados en la
informacién de EMG de la fuerza del tendén de Aquiles brindada en [24] [108] [109]
[110] (Figura 3.6), se establece la forma en la que se aplicara la fuerza durante la
simulacion (Figura 3.7). La magnitud de la fuerza ejercida por el tendon de Aquiles F 44
sera multiplicada por la funcion de amplitud A, (t), obteniendo una funcién de carga
escalonada sobre la regién que representa la insercién del tendon de Aquiles en el

modelo.

Figura 3.4: Musculos generadores de las fuerzas actuantes sobre el modelo.

Gastrocnemio lateral

Gastrocnemio medial
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Figura 3.5: Region de aplicacion de la fuerza asociada al tendon de Aquiles.

Fuerza ejercida
por el tendon de Aquiles

Figura 3.6: Curva de fuerza ejercida sobre el tend6n de Aquiles durante la estancia,
adaptado de [110].
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Figura 3.7: Funcion de amplitud de la carga ejercida por el tendon de Aquiles (Aao(t)).
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Cargas en la tibia: Los huesos que conectan la articulacién del tobillo con la
articulacion de rodilla son la tibia y el peroné, sin embargo el peroné no tiene funciones
de soporte de peso corporal sino que solamente funciona como estabilizador y como
punto de insercibn muscular [16], por lo tanto la carga asociada al peso corporal se
transmite solamente a través de la tibia (Figura 3.8).

Figura 3.8: Presion ejercida por el peso corporal actuando sobre la tibia.

Presién ejercida sobre

-— e
la tibia por el peso corporal
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A pesar de que la tibia transmite la carga del peso corporal, no es la Unica carga que
hay sobre ésta ni la de mayor magnitud. Debido a la accién del conjunto muscular de
la pierna que se acorta para transmitir la fuerza al tendén de Aquiles, se produce
internamente en la tibia una carga como reaccidon a la fuerza producida por el
acortamiento muscular (Figura 1.9). Esta carga de reaccién en conjunto con la carga
producida por peso corporal hace que la tibia se encuentre sometida a cargas axiales

de compresién de hasta 4.5 veces el peso corporal como se indica en la figura 3.9
[111].

Figura 3.9: Fuerzas ejercidas en la tibia en relacion al peso corporal, adaptado de
[111].
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La fuerza en la tibia en conjunto con las fuerzas ejercidas sobre el tenddén de Aquiles
producen un par que causa la rotacion en la articulacion del tobillo. Sin embargo, a
dicho par se opone otro par causado por los musculos dorsiflexores que evita la
rotacion prematura de la tibia sobre la articulacion entre el golpe de talén y el apoyo
medio [70]. Debido a que los efectos de la musculatura dorsiflexora no se han
modelado en este trabajo, las fuerzas ejercidas en la tibia y el tenddén son de menor
magnitud que las que se obtendrian utilizando un analisis similar al efectuado en las

ecuaciones 7 y 8 para este caso de estudio. La fuerza total en la tibia sera entonces:
Frip = Frga + Fpw (22)

Donde Fgg,4 €s la resultante de la fuerza de compresion producida por el acortamiento

de la musculatura de la pierna sobre la tibia, que se define como:

Frpga = Fpg = Cp* Fpy (23)

Siendo Cr una constante de control para las fuerzas que producen el par que causa la

flexién plantar.

Debido a que la fuerza Fgpg4 responde a la carga ejercida por la musculatura
conectada al tendén de Aquiles, su forma de aplicacion también correspondera a la
funcion de amplitud 4,4¢(t).

Teniendo en cuenta el comportamiento tipico de la curva de fuerza de reaccion vertical
del suelo o curva "M" (Figura 1.11), se define la forma de la funcién de amplitud de
carga del peso corporal Agy(t) como se indica en la figura 3.10, la cual sera

multiplicada por la fuerza Fgy,

Figura 3.10: Funcion de amplitud de la carga del peso corporal ejercida sobre la tibia
Agy (D).
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Estructuralmente la fascia tiene un efecto importante de estabilizacion en el pie
durante la marcha y otras actividades de desplazamiento. Sin embargo, como se
discutid en la seccion anterior, el uso de elementos sdélidos para representar esta
fascia no muestra efectos notables en la regién de interés de este trabajo, por lo tanto

se utilizaron elementos conectores axiales para su representacion (Figura 3.11).

Figura 3.11: Representacion de la fascia plantar mediante conectores axiales.

Las demas fuerzas intrinsecas trasmitidas por los ligamentos que brindan estabilidad a
la estructura, son representadas mediante el uso de 50 elementos conectores axiales
(Figura 3.12) obtenidos mediante [14].

Figura 3.12: Elementos conectores para la estabilizacion del pie.

El movimiento de las falanges es generado por el acortamiento de elementos
conectores que representan los muasculos flexores de los dedos [16] desde su
insercidn en la falange hasta su paso bajo las cabezas metatarsales como se ilustra en
la figura 3.13 [112]:
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Figura 3.13: Representacion de la accion muscular flexora en los dedos. adaptado de
[112].
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Para establecer una relacion entre el sélido que envuelve las estructuras internas del
pie y los huesos, se utiliza una interaccion denominada Tie (Amarre) [99], lo que
permite restringir o confinar los huesos a los tejidos blandos y a los tejidos conectivos

como articulaciones y tendones.

Para evitar la caida lateral del pie durante la simulacion, se establece como condicién

de frontera que el desplazamiento de la tibia en el plano sagital sea igual a 0.

Se definen interacciones de contacto entre la planta del pie y el soporte con un
coeficiente de friccion de 0.6 [95] y entre los huesos y el cartilago articular sin friccion
para emular el comportamiento articular. También como alternativa a la definicién
geomeétrica y a la interaccién articular se utiliza la técnica de amarre en las regiones

donde estan ubicadas las articulaciones.

El soporte plano que representa el suelo fue definido como una placa rectangular
de 200x300 mm, con su superficie inferior restringida en todos sus grados de

libertad permitiendo representar un soporte semirrigido como el suelo.

Se modelan varias Ortesis personalizadas para el caso de estudio. Dichas ortesis
estaran fijadas sobre el soporte semirrigido plano, siendo el modelo del pie el que se
aproxime y ejecute el paso sobre estas. Las geometrias de las oOrtesis son obtenidas

mediante métodos que seran detallados en el proximo capitulo.

3.3 Asignacion de propiedades mecanicas

Explicitamente se definen las propiedades biomecanicas para todo los elementos que

componen el modelo mediante modelos empleados comiUnmente en la literatura
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(Tablas 3-1 a 3-3), los cuales si bien describen adecuadamente el comportamiento de
los materiales, no contemplan las propiedades relacionadas con el tiempo
(viscoelasticidad, por ejemplo), que representan la absorcion de energia y otros
efectos propios de la mecanica de los materiales. Los tejidos blandos se definen
mediante un modelo constitutivo hiperelastico de segundo orden (funcién potencial de
energia de deformacién) [101] [97] mientras que huesos, tendones, cartilagos y el

soporte plano se definen como materiales isotropicos elasticos.

El material empleado para modelar las 6rtesis fue EVA (Etileno Vinil Acetato), el cual
puede ser de baja y alta densidad y proporciona caracteristicas como amortiguacion,
absorcion de impacto y reduccion del cizallamiento [113]. La densidad empleada en
este estudio fue de 170 Kg/cm?® [114].

Se emplea el modelo constitutivo de funcion de energia de deformacién para espumas
elasticas (Hyperfoam) de Ogden [99] para el material EVA, el cual describe

adecuadamente su comportamiento mecanico [114].

Tabla 3-1: Coeficientes de la funcién energia de deformacion de segundo orden para
tejidos blandos [101].

C10 Co1 C20 Cl1 Co02 D1 D2
0.08556 -0.05841 0.039 -0.02319 0.00851 3.65273 0

Tabla 3-2: Tipos de elementos y propiedades mecanicas empleadas para los distintos
componentes del modelo [24] [97] [114] [115] [116].

Modulo de ) )
] Poisson | Densidad
Componente Tipo de elemento Young E 3
(v) (Kg/m)
(Mpa)
Tejidos Blandos Tetraedro 4 Nodos Lineal | Hiperelastico - 1000
Hueso cortical Tetraedro 4 Nodos Lineal 7300 0.3 1900
Cartilagos Tetraedro 4 Nodos Lineal 10 0.45 1000
Ligamentos Elemento conector lineal 260 - -
Fascia plantar Elemento conector lineal 350 - -
Soporte semirrigido Hexaedro de 8 nodos lineal 17000 0.1 5000
Soportes de EVA Hexaedro de 8 nodos lineal | Hyperfoam - 170
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Tabla 3-3: Coeficientes del modelo Hyperfoam de Ogden [114].

Tipo 151 a vy
1 1 0.01 0

El mallado del conjunto de objetos sélidos que componen el pie se realiza con
tetraedros lineales de 4 nodos mientras que en el soporte plano y las értesis se utilizan
hexaedros lineales de 8 nodos. Se realiz6 un refinamiento de las mallas en la regiones
de contacto entre el pie y los soportes debido a que son las zonas de mayor interés en

este analisis.

Los tiempos para la simulacion completa del paso fueron aproximadamente de 10
horas con precision sencilla del solucionador explicito y precision simple en la salida
nodal. Cambiando la configuracion de la simulacién a doble precision el tiempo de

simulacion se incrementa un 100%.

Aproximadamente 70000 elementos componen el modelo incluyendo los elementos de
los soportes y las estructuras del pie.

3.4 Técnicas empleadas para mejorar el rendimiento
del modelo

Escalamiento de masa

La simulacion del modelo se realiz6 utilizando el método explicito debido a las
caracteristicas dinamicas del problema. Para efectos de reducir el costo computacional
se utilizé la técnica de escalamiento de masa [99] estableciendo que el minimo
incremento de tiempo para los elementos fuera de 4E-7 segundos. Mediante esta
técnica se incrementa artificialmente la masa de algunos elementos obteniendo un
tiempo de incremento estable menor, lo que finalmente se ve reflejado en un menor
tiempo de célculo computacional. Es importante resaltar que el uso de esta técnica
debe restringirse a pocos y pequefios elementos en relacion al nUmero y volumen total

de elementos del modelo.

La geometria que envuelve todas las estructuras 6seas y demdas objetos internos

compuesta por tejidos blandos no posee elementos con incrementos menores a 4E-7 s
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y por lo tanto no requiere escalamiento de masa, de la misma forma los soportes
tampoco requieren incrementos artificiales de masa. Por el contrario, las estructuras
Oseas requieren un incremento minimo de 1E-7 s aproximadamente para el calculo del
99% de sus elementos. El promedio de incremento de tiempo estable para los huesos
es de 4.32E-7 s, lo cual hace que al condicionar el minimo incremento a 4E-7 s, se
requiera incrementar la masa del 43% de los elementos que definen el hueso, en un
3% aproximadamente durante la simulacién. Por supuesto los efectos del incremento
de la masa no representan cambios considerables en la cargas sobre la region plantar
pero si permiten una notable reduccién del tiempo computacional respecto al requerido

sin usar escalamiento.

Amortiguamiento

La introduccién de un factor de amortiguamiento artificial en el modelo es necesaria ya
gque esta caracteristica permite emular las propiedades de disipacion de energia que
no son incluidas en la definicion del modelo. La ausencia de estas propiedades de
disipacion de energia sobre un material hiperelastico ideal (el cual retorna
completamente la energia entregada) tiene como resultado la presencia de altos
niveles de vibracién en los tejidos, efecto que altera notablemente los resultados
obtenidos.

Principalmente, el objetivo de introducir el factor de amortiguamiento es disipar parte
de la energia entregada por el impacto del golpe de talén, por el peso corporal y por la
accion muscular. A las estructuras internas y a los soportes no les han sido

introducidos factores de amortiguamiento.

El factor de amortiguamiento introducido €, es denominado amortiguamiento de
Rayleigh, el cual mantiene una relacion con la frecuencia de vibracion de la estructura
[117] y con la combinacion lineal de las matrices de rigidez y masa de la siguiente
forma [117] [118]:

C, = aM, + BK, (24)

Donde ay B son los coeficientes de Rayleigh, M, y K, son las matrices de masa y

rigidez elementales respectivamente.
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4. Desarrollo de algoritmos para la
generacion de geometrias de ortesis

personalizadas

En el trascurso de este capitulo se discuten los métodos para obtener los tipos de
geometrias de las ortesis personalizadas propuestas, provenientes de varios criterios
que producen caracteristicas topogréficas distintas para la superficie superior de la
plantilla. Los algoritmos son implementados en el software MATLAB® (MathWorks,
USA), de los cuales se obtuvieron nubes de puntos que definen espacialmente las
ortesis. Finalmente las nubes de puntos son convertidas en objetos sélidos utilizando
un software CAD.

Para la generacion de las nubes de puntos que representan la superficie superior y el
volumen que define las ortesis, se utilizd informacién proveniente de las siguientes

fuentes:

o Muestreo de la region plantar a partir del modelo geométrico 3D del pie.

e Informacion proveniente del sistema de medicion de presion plantar F-Scan®.

Los datos provenientes del muestreo de la region plantar fueron empleados para
obtener la forma plantar y la forma periférica del pie. Luego, utilizando esta Ultima en
conjunto con los datos provenientes del sistema F-Scan® se desarrollé6 un método que
emplea la superficie producida por el promedio de los mapas de presion durante la

marcha para generar una superficie de contacto adecuada.

Es importante destacar que a pesar de que la forma de las ortesis esté basada en la
morfologia del pie, en la practica, son necesarios varios ajustes a estas geometrias
debido a que el calzado también representa una restriccion de forma, que depende
particularmente de su geometria interna, y que influencia directamente las geometrias
laterales e inferiores de las ortesis. En este trabajo no se tuvieron en cuenta las
posibles restricciones geométricas del zapato, puesto que las mismas son particulares

para cada tipo de calzado.
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4.1 Ortesis basada en la forma plantar

La definicion de la topografia de értesis basada en la forma plantar es inspirada por el
trabajo de Hsu en [119], en el cual se define el indice de conformado como la similitud
entre la forma de la plantilla en relacion a la forma del talén y el arco. Este indice
proporciona el estado de contacto entre el pie y la ortesis, siendo un valor del 100% un
contacto total entre el pie y la plantilla, y un 0% una plantilla completamente plana.

A partir del modelo geométrico 3D del pie, se hizo una proyeccion de su periferia en un
plano transversal, sobre la cual se hace un muestreo para obtener un conjunto de
puntos. Dichos puntos fueron unidos mediante una curva spline (Figura 4.1) y
posteriormente sobre esta curva se hizo un offset externo para garantizar que el pie

estuviera completamente dentro de esta area.

Figura 4.1: Curva delimitadora de la region plantar.
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Se defini6 el porcentaje de similitud como la relacién entre los datos del muestreo de la
region plantar y la topografia superior de la értesis. Para un valor del 100% del
porcentaje de similitud, la superficie de la 6rtesis serd producida usando todos los
puntos del muestreo, mientras que un valor del 50%, utilizara los puntos bajo la
coordenada Z definida por el punto medio de la diferencia entre la altura maxima y
minima del muestreo plantar. Los puntos sobre la coordenada Z son eliminados del

conjunto de puntos que define la nueva topografia (Figura 4.2).
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Figura 4.2: Definicion de porcentaje de similitud.
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La nube de puntos resultante del proceso anterior es unida a la spline con offset que
define la geometria externa en el plano XY. Dicha spline tendra cémo coordenada Z la
altura maxima de la nueva nube de puntos, definiendo los bordes de la topografia
superior. Finalmente para obtener la topografia inferior se agrega la misma spline bajo
la altura minima de la nube de puntos (Figura 4.3). La distancia entre la spline inferior
y el punto de minima altura de la nube de puntos es el espesor minimo entre la értesis

y el soporte plano.

Figura 4.3: Nube de puntos resultante.
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Utilizando la nube de puntos superior y la spline superior, se realiz6 mediante un
software CAD una interpolacion para generar la superficie que representa la topografia
superior. Sobre esta superficie se proyecta la spline inferior y se hace una interseccién

o corte de la superficie rectangular interpolada con la curva periférica dando forma a la
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superficie superior de la drtesis basada en la forma plantar (Figura 4.4). Finalmente el
volumen (Figura 4.5) se obtiene mediante la extrusion de la superficie superior

interpolada, limitada por la curva inferior.

Figura 4.4: Proyeccion de curva periférica sobre superficie interpolada.

cammnonp

Figura 4.5: Volumen final de oOrtesis basada en forma.

Todo el proceso descrito anteriormente (Figura 4.6) fue realizado utilizando la funcién
formaplantar, que recibe como entradas la nube de puntos de la region plantar, la
spline con offset que define la periferia de la plantilla, el porcentaje de similitud
deseado por el usuario, el espesor minimo de la oOrtesis y un parametro adicional

opcional para reducir la densidad de la nube de puntos.
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Figura 4.6: Proceso general para la generacion de ortesis basada en la forma plantar.
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4.2 Ortesis basada en mapas de presion

La estrategia empleada para obtener una topografia superior mediante el promedio de
los mapas de presion dinamicos es una idea original de este trabajo, la cual fue
concebida teniendo en cuenta que algunos especialistas se basan en la distribucion
obtenida mediante los sistemas de medicion de presion plantar en zapato, para el

disefio y la formulacion de las 6rtesis [120].

Utilizando la spline que define la periferia de la plantilla, se creé un conjunto de puntos
dentro del area delimitada por ésta. A partir de este conjunto de puntos se crean 8
regiones definidas cada una por 16 coordenadas, teniendo en cuenta la
representacion computacional de una superficie discutida en la seccién 1.2.1 y en
[121]. Ademas, las regiones se definen dada la disposicibn de las estructuras
anatomicas de la planta del pie observada en la seccion 1.1.6, lo que permite un
control local de la topografia de la superficie (Figura 4.7). Las regiones en las que se

divide el pie son:

1-2. Dedos Izquierdos y derechos.
3-4. Region metatarsal izquierda y derecha.
5-6. Pie medio izquierdo y derecho.

7-8. Talon izquierdo y derecho.
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Estas regiones son denominadas submallas (Figura 4.8) y se utilizaron como mallas

de control para la definicion de los parches de Bézier

Figura 4.7: Division en regiones anatémicas
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El almacenamiento de estas regiones se hace mediante un arreglo multidimensional
de 13x7x3 elementos, donde se encuentran ensambladas las coordenadas X, Y y Z de

las submallas de control.

Dado que las matrices que almacenan las coordenadas X y Y definen la forma de las
regiones y en conjunto la forma plana de la plantilla (que define la proyeccién del pie),
estas matrices no seran modificadas. Por lo tanto, las variaciones geométricas de cada
submalla se realizan solamente en las coordenadas Z de cada una éstas, variando
solamente la altura de los puntos de control y no su posicion en el plano XY. El criterio
empleado para modificar las coordenadas Z de las submallas, sera descrito en la

seccion 4.2.3.
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Para la generacién de las superficies de Bézier, cada arreglo fue enviado como
argumento a una funcion de trasformacién de Bézier [121] implementada usando las

funciones base de Bézier desarrolladas en la ecuacion 3.

Figura 4.9: Transformacion de submallas de control en parches de Bézier
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Finalmente después de hacer la transformacion de Bézier de cada una de las
submallas (Figura 4.9), los parches resultantes tendran 11x11 coordenadas (para cada
coordenada XYZ,) y seran ensamblados en un arreglo multidimensional de 40x21x3

gue definira la topografia de la superficie superior de la értesis (Figura 4.10).

Figura 4.10: Generacidn de superficie superior de 6rtesis mediante la funcién de
Bézier.

4.2.1 Preparacion de lainformacion de F-Scan®

La informacion del proceso de marcha obtenida del sistema de medicién plantar F-
Scan® se puede visualizar como mapas de presion, tal como se describié en la seccién
1.2.2. Sin embargo, cada captura contiene 400 mapas de presion, lo que si bien es un
volumen notable de informacién, no aporta datos importantes independientemente en
cada instante de tiempo. El software de F-Scan® permite manipular la informacion

obtenida en cada captura y extraer, de todo el contenido masivo de ésta, informacién
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relevante tal como los promedios de presién (Figura 4.11), curvas de fuerza vs.
tiempo, integral de presion vs. tiempo (la cual tiene una importancia particular [39]),
entre muchas otras funciones. Utilizando estas caracteristicas del software se obtuvo

el promedio de las presiones durante la captura.

Figura 4.11: Promedio de distribucion de presiones durante 5 pasos.

Esta informacién es exportada a un archivo ASCII del cual se puede extraer una matriz
de 60x21 datos, que definen cada valor de las presiones en un area de 25 mm?. Como
toda la matriz no contiene informacion, puesto que cada plantilla debe ser recortada a
la talla del calzado de cada paciente, se deben eliminar de la matriz los valores
asociados a la ausencia o dafio de los sensores, condiciones para las cuales el
identificador es "B". En la figura 4.12 se muestra un ejemplo de matriz extraida del
sistema F-Scan®, en la que se pueden ver sus datos de salida para cada sensor
dafiado (B), inactivo y activo, donde estos ultimos describen la forma de las regiones
activas que en este caso al ser el promedio de dichas regiones, presenta la forma de

la huella plantar.

Figura 4.12: Matriz de datos de presiones promedio extraida del sistema F-Scan®.
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Para generar una topografia de ortesis basada en los mapas de presion dinamicos, se
debe relacionar espacialmente la matriz del promedio de presiones con el arreglo de
las submallas de control. Como la matriz posee los valores de la presion, pero no
posee informacion espacial, es necesario crear un conjunto de coordenadas XY

asociadas a ésta. Aprovechando el hecho que cada sensor es de 5x5 mm?, se puede
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hacer una relacion geométrica y obtener unas coordenadas relativas entre los distintos

sensores de la matriz.

4.2.2 Asociacion de los distintos tipos de datos

En las secciones anteriores se describieron los tipos de datos y el procesamiento que
se realiza sobre éstos para hacerlos utilizables. Estos datos son la informacién
geométrica y la informacién proveniente de los mapas de presion. Como debe existir
una relacibn geométrica entre estos dos tipos de datos, se asociaron coordenadas
relativas bidimensionales a la matriz de sensores utilizando la propiedad geométrica
del &rea de los sensores y el promedio de las presiones ejercidas durante todo el paso
para cada sensor. A partir de dicha matriz, se puede obtener la informacién de todos
los sensores activos en algin momento del paso, lo que produce una "huella" que da
la posibilidad de extraer caracteristicas geométricas que brindan la ubicacion relativa

entre los puntos de la matriz de sensores.

Mediante una funcién de translacion, se relacionan la matriz de forma y la matriz de
sensores, quedando cada elemento de la matriz de sensores mapeado dentro del area
encerrada por la curva que describe la forma periférica (Figura 4.13). Esta asociacion
permite evaluar las condiciones de carga descritas por la matriz de sensores, y
mediante la funcién de atenuacion que se verd en la siguiente seccién, permitira
modificar las coordenadas Z de las submallas de control para generar la topografia de

la superficie de contacto basada en los mapas de presion.

Figura 4.13: Asociacién entre curva periférica y matriz de sensores tras la aplicacion
de la funcién de traslacion.
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4.2.3 Atenuacion de la superficie de presién

A partir de la matriz obtenida del promedio de presiones plantares producidas en un
conjunto de pasos, es posible crear una superficie que relacione espacialmente la
posicion del sensor y la presion. Como los valores del promedio de presiones se
presentan en kilopascales y se encuentran en un rango de 0 a 600 en este estudio,
escala considerablemente mayor a la representacion espacial de la matriz de sensores
(Figura 4.14), es posible actuar sobre la magnitud de los valores mediante una funcion
de atenuacion para que la posicion de representacion de los sensores y el valor de las
presiones definan una superficie de geometria similar a la del pie (Figura 4.15).

Figura 4.14: Promedio de presion vs. coordenadas XY de la matriz de sensores.
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Al aplicar la funcion de atenuacion (Figura 4.15), la superficie obtenida muestra la
forma de las zonas en el pie con mayor presién. Si se hace una inversion de esta
forma, se producird una superficie compatible con el pie donde se puede evidenciar
que a mayor presion, mayor profundidad y por consiguiente, menor contacto de esa

region con la superficie.

La funcién de atenuacion es de la forma:

Z = —Cyry " logyg Pprom (25)
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Donde Z es la matriz de las coordenadas en el eje z de la superficie atenuada, Catn €S
una constante de atenuacion y P, es la matriz de presiones promedio de un

conjunto de pasos.

Figura 4.15: Atenuacion de superficie resultante de promedios de presion.
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La mayoria de las actividades que se describieron anteriormente para la creacion de la
topografia basada en el promedio de los mapas de presién dindmicos, se realizan
utilizando la funcion TBMDPD (Figura 4.16), que recibe como entradas el arreglo que
contiene las submallas de control, la spline que define la periferia de la plantilla, la
matriz promedio de los mapas de presioén y la constante de atenuacién, ademas de

emplear la funcién polygeom.m [122] y una funcién de Bézier basada en [121].

Figura 4.16: Diagrama general de la funcién TBMDPD.
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La funcibn TBMDPD retorna una nube de puntos que define la superficie superior de la
Ortesis y posteriormente con esta informacion, se realiza un procedimiento similar al
que se utilizé en la seccidon anterior, para obtener el volumen final de la értesis (Figura
4.17).

Figura 4.17: Volumen final de 6rtesis basada en mapas de presion dinamicos.
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5. Resultados

En este capitulo se muestran los resultados de la implementaciéon y ejecucion del
modelo para el caso de estudio, mostrando inicialmente los resultados del paso del pie
derecho descalzo y comparando éstos con los datos experimentales recolectados.
Finalmente se evallan mediante el modelo las presiones de contacto en la interfaz pie-
superficie producidas por los distintos tipos de Ortesis propuestos y se hace la
comparacion de éstas con las presiones de contacto de la geometria de oOrtesis que

fue formulada por un especialista clinico.

5.1 Modelo FEM vs. Datos experimentales

En la seccién anterior se establecié que la duracion de la fase de contacto en
promedio es de 1 segundo para el caso de estudio seleccionado. En la figura 5.1 se
observan algunos instantes de la simulacién en el plano sagital durante el paso

descalzo.

Figura 5.1: Simulacion de la fase de contacto entre el pie y la superficie (paso
descalzo).
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De la informacion experimental recolectada se extraen los datos de la fuerza medida
en cada instante por el F-Scan® y por las plataformas de fuerza durante varios pasos y

se obtienen sus promedios. En la figura 5.2 se puede observar la curva descrita por el
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modelo en contraste con los sistemas de medicion empleados y con la linea del peso

corporal.

Figura 5.2 Curvas de GRF vertical durante la estancia para el modelo FEM vy los
sistemas de medicion.
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La variable que se observo es la presion de contacto en la superficie plantar del
modelo del pie. Estas presiones fueron analizadas en instantes pertenecientes a los 3
momentos de la fase de la estancia, los cuales son el golpe de talén, el apoyo medio y

el despegue.

En las figuras 5.3 y 5.4 se presentan los resultados de la distribucién de presion para
el golpe de talon del modelo FEM y del sistema de medicion de presion plantar
respectivamente. Comparando los resultados, se encuentran similitudes en las zonas
de presién y en las areas de contacto, pero los valores maximos de la presion de
contacto en el modelo son superiores en magnitud (0.635 MPa) respecto a los
medidos en el F-Scan® (0.385 MPa), lo que representa un aumento de los resultados
del modelo del 65% en relacion a la medicion. También se observa que en las
mediciones, el area del talébn es mayor respecto al area de contacto entre el modelo y

el soporte semirrigido.
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Figura 5.3: Presiones de contacto resultantes en la superficie de contacto del pie
durante el golpe de talon.
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Figura 5.4: Presion medida por el F-Scan® durante el golpe de talon.

Area de contacto= 5935 mm?
MPa

<
r

[P 0.385 MiPa

En la fase media, los valores maximos de presion de la superficie del pie en el modelo
y de las mediciones obtenidas mediante el F-Scan® (Figuras 5.5 y 5.6) son de 0.293
MPa y 0.268 MPa respectivamente, lo que representa una diferencia del 10% en los
valores estimados mediante el modelo en relaciébn a lo determinado mediante el
sistema de presion plantar. Ambas distribuciones presentan los picos de presién tanto
en el talon como en la regién metatarsal. El area de contacto para el modelo es de
6516 mm? mientras que para el F-Scan® es de 6452 mm?. Tal y como en el caso de la
fase anterior, se evidencia que en el sistema de medicién de presion plantar, el area
del talbn es mayor respecto al area de contacto entre el modelo y el soporte
semirrigido. Ademas, los dedos no hacen contacto con la matriz de sensores del F-

Scan® mientras que en el modelo FEM si hay contacto.
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Figura 5.5: Presiones de contacto resultantes en la superficie de contacto del pie
durante el apoyo medio.
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Figura 5.6: Presion medida por el F-Scan® durante el apoyo medio.
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La dltima fase de interés es el despegue, donde los valores de presion maximos
mostrados por el modelo FEM se encuentran en la region metatarsal y son de 0.585
MPa (Figura 5.7). Comparando con los datos experimentales, los valores de presion
maxima mostrados por el F-Scan® son de 0.553 MPa (Figura 5.8). La diferencia es de
un 6% mayor para el modelo respecto a la medicién. Los valores maximos se
encuentran bajo el primer metatarsiano en el modelo FEM mientras que en la medicion
se encuentran bajo el segundo metatarsiano. El area de contacto es mayor en la

plantilla de sensores, con un valor de 5135 mm?respecto a 4998 mm?en el modelo del

pie.
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Figura 5.7: Presiones de contacto resultantes en la superficie plantar durante la fase
de despegue.
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Figura 5.8: Presiéon medida por el F-Scan® durante la fase de despegue.
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Las trayectorias del COP provenientes de las mediciones promediadas de varios
pasos en el sistema F-Scan®, y de la plataforma de fuerza BTS, junto a la trayectoria
producida por el modelo FEM se pueden observar en la figura 5.9. Es importante
resaltar que las graficas de las trayectorias del centro de presion de la plataforma de
fuerza y del modelo, se representan sin realizarse sobre ellas ningun tipo de rotacion,
mientras que la grafica del COP proveniente del sistema F-Scan es rotada utilizando el
angulo de progresiéon maximo del pie derecho [123], determinado en las pruebas
realizadas en el laboratorio de marcha. Dicha rotacién se hace debido a que el COP

en el sistema de medicién de presion plantar se calcula respecto al eje de la plantilla.
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Figura 5.9: Trayectoria de los centros de presion del modelo y de los sistemas de
medicion.
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5.2 Analisis comparativo entre distintos tipos de
ortesis

Se hizo la comparacion computacional entre 4 tipos de Ortesis, las cuales estan
compuestas por el material EVA. En el primer modelo se utiliz6 como soporte para
ejecutar las 3 fases de la estancia, un bloque prismatico rectangular de EVA que fue
ubicado sobre el soporte semirrigido (Figura 5.10). En el segundo y tercer modelo se
reemplaza el bloque de EVA por volimenes de Ortesis obtenidas mediante los
métodos descritos en el capitulo 4 (Figuras 5.11 y 5.12). Finalmente, se ejecuto una
cuarta simulacion utilizando el modelo digitalizado de la plantilla propuesta por un

especialista clinico (Figura 5.13).

Figura 5.10: Disposicion del modelo del pie sobre el bloque de EVA.
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Figura 5.11: Disposicion del modelo sobre volimenes de ortesis basados en forma
plantar (izquierda) y en el promedio de los mapas de presion (derecha).

iy

Figura 5.12: Mallado sobre los volimenes de 6rtesis obtenidas de la forma plantar
(izquierda) y del promedio de los mapas de presion (derecha).

Ortesis basada en Ortesis basada en
la forma plantar mapas de presion

Figura 5.13: Mallado sobre modelo digitalizado de una 6rtesis propuesta por
especialista.

Las distribuciones de presion en la superficie plantar para la fase del golpe de talon
obtenidas con el uso de los 4 tipos de soportes se pueden observar en la figura 5.14:
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Figura 5.14: Distribuciones de presion de contacto en la region plantar para los 4 tipos
de soportes durante el golpe de talon.
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Para la fase del golpe de talon, el soporte que presenta el maximo nivel de presiéon de
contacto es el bloque de EVA, el cual es de 0.4 MPa. El siguiente soporte con mayor
presion es el propuesto por el especialista, con un valor de 0.316 MPa. Finalmente los
dos soportes que mas reducen la presiébn de contacto en el golpe de talén son el
basado en forma plantar y el basado en el promedio de los mapas de presién, con
valores de 0.307 MPa y 0.236 MPa respectivamente. La concentracion de presion para

todos los casos se encuentra en la regién central del talén.

Al contrario del caso de las presiones, las areas de contacto mayores se presentan en
la 6rtesis basada en mapas de presion (10196 mm?), seguida de la 6rtesis de forma
(9498 mm?), luego de la értesis propuesta por el especialista (7711 mm?) y finalmente
por el bloque de EVA (7173 mm?).

Las distribuciones de presion para el apoyo medio obtenidas para los 4 tipos de
soportes se pueden observar en la figura 5.15. En dicha fase, La presion maxima
alcanzada es para el modelo de la Ortesis propuesta por el especialista (0.239 MPa),
seguido del modelo en el que se utilizo la oOrtesis basada en la forma plantar (0.233
MPa). Para el soporte plano de EVA y la értesis basada en mapas de presion, se

obtuvieron valores maximos de presién de 0.225 MPay 0.217 MPa.

A pesar de que la értesis formulada por el especialista produce la presion maxima de
contacto entre los 4 soportes, dicha presiébn se encuentra concentrada en un area
reducida (menor a 20 mm?), tal y como el caso de la presion méaxima producida en el

modelo que utiliza la 6rtesis basada en mapas de presion (Figura 5.15).

La mayor area de contacto en el apoyo medio fue obtenida mediante el uso de la
ortesis basada en el promedio de los mapas de presion (11340 mm?) seguida de la
ortesis basada en forma plantar (10959 mm?). Los soportes que produjeron menores
areas de contacto fueron el formulado por el especialista (8229 mm?) y el bloque de
EVA (8015 mm?).

Finalmente, las distribuciones de presion de contacto sobre la superficie plantar en el

despegue obtenidas para los 4 tipos de soportes se pueden observar en la figura 5.16.
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Figura 5.15: Distribuciones de presion de contacto en la region plantar para los 4 tipos
de soportes durante el apoyo medio.
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Figura 5.16: Distribuciones de presion de contacto en la region plantar para los 4 tipos
de soportes durante la fase de despegue.
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En la fase de despegue, el soporte que produce el nivel maximo de presion de
contacto en la region plantar es el obtenido mediante los mapas de presion dinamicos,
con un valor de 0.331 MPa sobre el hallux, seguido por el soporte plano de EVA, que
presenta un valor de 0.33 MPa en la regién metatarsal. El soporte basado en la forma
plantar produce un valor de presion maxima de contacto de 0.316 MPa sobre la region
metatarsal y finalmente, el soporte que produjo el menor valor de presién para esta
fase fue el formulado por el especialista, con un valor de 0.308 MPa ubicado en el

segundo dedo.

Las &reas de contacto en la regidén plantar en el despegue fueron mayores en las
simulaciones realizadas con értesis basadas en el promedio de los mapas de presion
dindmicos y en la forma plantar, con valores de 9483 mm? y 8912 mm?
respectivamente. Las menores areas son producidas por las simulaciones realizadas

con la prescripcion del especialista (5974 mm?) y el bloque de EVA (5421 mm?).

La comparacion entre los valores de las areas de contacto en la region plantar
producidos por cada soporte para las 3 fases analizadas se pueden observar en la
figura 5.17.

Figura 5.17: Areas de contacto en la region plantar (en mm?) para las mediciones con
el F-Scan® y para los distintos soportes evaluados.
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La comparacién entre los valores de presion maximos de los distintos volimenes de

soporte respecto a las mediciones y a las fases de la estancia con el pie descalzo se

pueden observar en la tabla 5-1 y en la figura 5-18.

Tabla 5-1 Valores de presion maxima de contacto (en MPa) para las mediciones con
el F-Scan® y para los distintos soportes evaluados.

Tipo de soporte
Fase Medicion
F-Scan Soporte Bloque Basado en Basado en Prescripcion
plano mapas de o
S de EVA | forma plantar . Especialista
semirrigido presion
Golpe de 0.385 0.6349 0.3997 0.307 0.236 0.316
talén
Apoyo 0.268 0.294 0.225 0.233 0.217 0.239
medio
Despegue |  0.553 0.585 0.33 0.3136 0.3317 0.308

Figura 5.18: Gréfica de presibn maxima de contacto (en MPa) para las mediciones
con el F-Scan® y para los distintos soportes evaluados.
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6. Discusion

El proceso de concepcion y fabricacion de 6értesis personalizadas para alivio de
presion plantar tiene una alta dependencia de la experiencia del especialista clinico y
sus métodos de evaluacién se basan principalmente en la retroalimentacion brindada
por el paciente y en la inspeccion clinica tras el uso del tratamiento. El uso de modelos
que permitan observar una aproximacion de los resultados obtenidos tras una
propuesta clinica sin efectuarla sobre el paciente puede llegar a ser valioso para los
especialistas y permitir mejoras notables en los tiempos y resultados de los

tratamientos.

El modelo FEM del paso fisiologico muestra caracteristicas coherentes con las
mediciones experimentales. Sin embargo debido a las limitaciones tanto del mismo
modelo como de los sistemas de medicion, la aproximacion presenta diferencias
notables en magnitudes y distribuciones de presién, principalmente en la fase del
golpe de talon.

Es importante destacar el tipo de material empleado, ya que a pesar que Lemmon y
col. en [101] indican que el modelo hiperelastico con los coeficientes propuestos
(Tabla 3-1) se aproxima de forma adecuada al comportamiento biomecéanico de los
tejidos blandos en la planta del pie, las propiedades de disipacién y amortiguamiento
de energia propias de un material viscoelastico como el tejido blando no estan
incluidas. La respuesta del modelo ante la entrega de energia en forma de fuerzas (o
presiones) se traduce en la descripcibn de los movimientos y deformaciones
mostradas en la figura 5.1, los cuales representan graficamente de forma adecuada el

proceso fisioldgico del contacto del pie y el suelo durante el paso.

Con la ausencia de las propiedades de disipacion y amortiguamiento en el material
que define el tejido blando, la energia durante el tiempo de simulacion no alcanza a
disiparse en el impacto de los cuerpos y queda rebotando, causando vibraciones sobre
toda la estructura que, claramente modifican la distribucion de presiones y la misma
dindmica de todo el modelo. Por esta razén, fue necesario introducir un factor de
amortiguamiento artificial conocido como amortiguamiento de Rayleigh relacionado
con la frecuencia de vibracién de una estructura [117]. EI comportamiento tras el uso

del factor de amortiguamiento artificial reduce efectivamente las vibraciones
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permitiendo emular las propiedades de amortiguamiento y disipacién de energia

naturales en los tejidos sin recurrir al uso de modelos constitutivos viscoelasticos.

La introduccion del factor de amortiguamiento en una malla tetraédrica de material
hiperelastico que mantiene una relacion de contacto normal y tangencial con otra
superficie, junto a la presencia de friccidbn, es una combinaciéon de supuestos que
podrian alterar los resultados de cada elemento. En relacién con los elementos
cuadrilateros, los elementos hexaédricos presentan mejores caracteristicas de
estabilidad y menor influencia del refinamiento de la malla [122], sin embargo, debido a
la complejidad geométrica de la malla no es posible utilizar elementos hexaédricos
sobre la region plantar.

La grafica de GRF vertical durante la estancia, ilustrada en la figura 5.2 indica que a
pesar de los supuestos introducidos en el modelo, las reacciones del soporte
presentan un grado de similitud adecuado con las mediciones obtenidas mediante el
sistema F-Scan®y la plataforma de fuerza. Los dos sistemas de medicion presentan
diferencias que se esperaban ya que la medicion de la plataforma es sobre un soporte
que se puede interpretar como rigido y plano, mientras que en el calzado empleado en
la medicién mediante el F-Scan®, a pesar de que se procura que la superficie que
estara en contacto con la matriz de sensores sea rigida y plana, la rigidez del material
que la compone es considerablemente menor que la del material de la plataforma, y
por tanto puede permitir pequefias deformaciones durante el paso. Sin embargo, la
medicion del F-Scan® permite observar las formas y magnitudes de las presiones
normales durante la fase de contacto del pie durante un ciclo de marcha normal dando
la posibilidad de conocer y comparar en cierta medida las presiones de contacto en la

interfaz pie-superficie.

Retomando la figura 5.2, es posible observar que la curva de GRF vertical del modelo
propuesto presenta la vibracion caracteristica de la respuesta transitoria del impacto
del golpe de taldn, la cual es también visible en la plataforma de fuerza, a diferencia de
la curva descrita por el F-Scan®, donde no se evidencia la vibracién. Este Gltimo hecho
se asocia principalmente a que el calzado usado en la medicién del F-Scan brinda
amortiguacion en la fase del golpe de talon. La magnitud de las 3 curvas se encuentra
alrededor del valor de la fuerza ejercida por el peso corporal. El descenso en la fase
de apoyo medio se puede visualizar en las curvas obtenidas de forma experimental,
mientras que en el modelo la carga se mantiene constante, esto principalmente a las

simplificaciones musculares hechas en el disefio del modelo y a la simplificacion de la
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articulacién del tobillo la cual en el escenario real, estd compuesta por varios tipos de
tejidos blandos como cartilagos ligamentos, musculos y fascias que envuelven y
estabilizan la articulacién ejerciendo resistencia a la rotaciéon articular y disipando
energia [1]. Finalmente en la fase de despegue hay un incremento de la fuerza que se
evidencia en todos los casos debido al momento ejercido en la articulacién del tobillo
producido por las fuerzas provenientes de la contraccién concéntrica de los musculos
conectados al tendon de Aquiles. La curva del modelo presenta vibraciones tras

alcanzar su punto maximo debido al deslizamiento entre las superficies de contacto.

Las diferencias de la forma de las curvas de GRF experimentales, en relacion a la
producida por el modelo son esperadas, debido a todos los supuestos hechos para la
elaboracion del modelo, de los cuales se destaca principalmente el tipo de materiales
empleados y la aplicacion lineal de las funciones de carga para ejecutar el paso.

Respecto a las distribuciones de presion, la Unica informacion experimental disponible
es la obtenida por el F-Scan® la cual puede dar indicios de la forma y magnitud de
éstas durante el tiempo de contacto con el suelo. Sin embargo, de forma poco
frecuente, el sistema de medicién de presién plantar puede mostrar contactos internos
del calzado con el pie, sin que éste en realidad tenga contacto con el suelo, debido a
los movimientos durante el balanceo y al ajuste del calzado. A pesar del hecho anterior
y de las pequefas deformaciones sufridas en el soporte interno del calzado discutidas
anteriormente, se pueden comparar las distribuciones del modelo FEM con las

distribuciones del F-Scan®.

Las magnitudes de las presiones observadas en el modelo FEM han sido superiores
respecto a las medidas por el F-Scan®, hecho atribuido principalmente a la ausencia
de caracteristicas de viscoelasticidad en el bloque de tejidos blandos y de la
diferenciacion de estructuras sobre el mismo, dado que bajo la piel (la cual tiene 3
capas) hay otros tejidos blandos como musculos, vasos y fascias entre otros, los

cuales poseen propiedades biomecanicas distintas.

Otro factor importante al que se le atribuyen las diferencias en las distribuciones de
presion del modelo en relacién a las determinadas con el F-scan®, es la ausencia de la
accion de mausculos intrinsecos y extrinsecos del pie no tenidos en cuenta para el
analisis, que aportan varios efectos en la estabilidad y en la trasmision de cargas a la

estructura.
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En la simulaciéon del golpe de talén para el paso descalzo (Figura 5.3) se encuentran
diferencias de un 65% aproximadamente, entre los valores de presion maxima de la
superficie de la region plantar y los datos provenientes del F-Scan® (Figura 5.4), lo cual
podria explicarse por la ausencia de los musculos extrinsecos que tienen como
funcién absorber el impacto del pie contra el suelo y las propiedades de absorcion de
los tejidos. Pese a la notable diferencia de valores, los resultados son congruentes con
lo reportando en la literatura, especificamente en los trabajos de Cheung [54], Qian
[96], Devaux (Citado por Rustin en [125]) y Lewis [126], donde se reportan diferencias
de hasta dos veces los valores medidos por el sistema de medicién de presion plantar,
inclusive usando cargas equivalentes a la mitad del peso corporal. Dichos autores
asocian principalmente las diferencias entre las presiones, a la ausencia de las

propiedades biomecénicas reales de los tejidos.

A diferencia de los valores de presion maximos, las areas de contacto producidas en el
modelo FEM y las medidas por el F-Scan durante el golpe de talon se aproximan
satisfactoriamente, siendo la diferencia entre éstas de 174 mm? La mayor area de
contacto la exhibe el F-Scan, resultado esperado puesto que la medicion es realizada
dentro del zapato. El confinamiento producido por el calzado explica el area de
contacto desbordada hacia la regién derecha de la plantilla, que es sefalado en la

Figura 6.1.

Figura 6.1: Distribucion de area en el talébn medida por el F-Scan durante la fase de
golpe de talon.
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Para la fase de apoyo medio las diferencias en la presibn maxima entre la medicién y
el soporte para el paso descalzo (Figuras 5.5 y 5.6) se reducen respecto a las
observadas en el golpe de taldon, debido a que el impacto ya ha tenido lugar y se ha
dado una adaptacion del pie a la superficie. Dichas diferencias alcanzan valores de
hasta un 10% en magnitud y con similitudes importantes en la distribucién para el
instante analizado. Las concentraciones de presién para ambos casos se encuentran
en el talén y en la regién metatarsal lo que indica un nivel de aproximacién adecuado
en la determinacion de la distribucién de presiones. Del mismo modo que para la fase
anterior, las areas de contacto presentan un nivel de similitud satisfactorio, con

diferencia de tan solo 64 mm?.

Analizando la fase del despegue (Figuras 5.7 y 5.8), la diferencia entre los valores de
presion maxima medidos por el F-Scan® respecto a los del modelo es del 6%
aproximadamente, sin embargo se evidencian diferencias en la forma de la distribucion
de presion, especificamente en las zonas concentradoras de presion, que se
encuentran bajo el primer metatarsiano para el caso del modelo descalzo y bajo el
segundo metatarsiano, segin la medicion del F-Scan®. Este tipo de diferencias se
puede asociar a varios factores tales como la naturaleza de la medicién mediante el F-
Scan (Dentro del zapato), las restricciones impuestas en el modelo y las alteraciones
en la piel del sujeto que no fueron modeladas (Hiperqueratosis por ejemplo). La

diferencia entre las areas de contacto para el despegue es de 137 mm?.

Otros parametros de interés observados en este estudio fueron las trayectorias de los
centros de presion del modelo y de las mediciones hechas mediante el sistema de
medicion de presién plantar y la plataforma BTS (Figura 5.9), las cuales presentan
diferencias notables para los 3 casos y que sin embargo, son esperadas
principalmente por las condiciones de los métodos de medicién (soporte rigido con el
pie libre vs. soporte con pequefias deformaciones y confinamiento del pie) y para el
caso del modelo, son diferencias comprensibles puesto que el modelo no representa
los pequefios movimientos de eversion e inversion que se dan durante la fase de

contacto.

Pese a las simplificaciones y restricciones impuestas en el modelo, y teniendo en
cuenta que el modelo representa un paso sobre un soporte rigido plano, tal y como

sucede en la medicion sobre la plataforma de fuerza, se esperaria que los resultados
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de las curvas producidas por el modelo FEM descalzo y por la medicion en la

plataforma de fuerza fueran similares, lo que se puede evidenciar en la figura (5.9).

La trayectoria del COP producida por el F-Scan es la que presenta la mayor diferencia
respecto a las otras 2 curvas, puesto que dicho COP avanza desde el golpe de talén
hacia adelante hasta la regiébn metatarsal, y luego del despegue, retorna (Figura 5.9).
Este hecho esta relacionado directamente con los contactos internos que se producen

en el calzado, cuando el pie se encuentra en la etapa de balanceo.

Hasta este punto, la discusion indica que el modelo implementado mediante el método
de los elementos finitos brinda una aproximacion aceptable para la estimacién de las
presiones de contacto producidas por el uso de un soporte semirrigido plano, hecho
que permite utilizar el modelo para comparar los efectos producidos por soportes no
planos y de caracter deformable, especificamente soportes oértesicos.

Ya teniendo disponible una estrategia para evaluar los efectos de una topografia de
contacto de una ortesis, es posible discutir el objetivo principal de este trabajo el cual
es encontrar una superficie de contacto que reduzca las presiones maximas hasta

valores normales.

Existe una amplia discusion de los umbrales que definen la presiéon normal y anormal
en las regiones de la planta del pie y en los umbrales que conllevan a procesos de
ulceracion, que si bien no son determinantes [123] se discute su relacion con otras
variables relacionadas dependientes del tiempo que se correlacionan mejor con la
presencia de ulceraciones (integral fuerza-tiempo por ejemplo) [39]. En los datos
experimentales obtenidos no se encuentran valores de presiéon superiores al umbral
sugerido por Boulton y col. en [123], en tanto, el analisis estuvo limitado a observar el

nivel de reduccion de presién brindado por los soportes modelados en este trabajo.

Debido al uso del EVA en la composicion de los volimenes ortésicos analizados, se
simul6 el paso usando un bloque plano de EVA como interfaz entre el soporte rigido y
el pie para descartar que las reducciones de presion fueron influenciadas Unicamente

por el material y no por la topografia de la superficie.

Bajo el supuesto inicial brindado por la ecuacion 9 que define la presion, se inferiria
gue a mayor area de contacto, menor sera dicha presion y que por tanto una oértesis

basada en la forma de la region plantar seria ideal para la reduccion de la presion
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durante el proceso de marcha normal. Observando los resultados para el soporte
basado en la forma plantar, éste presenta una reduccion de la presion maxima de
contacto y una redistribucion aceptable de la presion en general, respecto a las
producidas en la simulacion del paso descalzo sobre un soporte semirrigido para las
fases de la estancia analizadas. La Ortesis basada en la forma plantar también
presenta buenos resultados en contraste con el bloque de EVA y la prescripcion del
especialista en el golpe de talén. En la fase de despegue la Ortesis basada en la forma
plantar exhibe concentraciones de presion en la region metatarsal, hecho desfavorable

puesto que es una de las zonas con mayor riesgo de lesion [39].

Es importante destacar que la generacion de la superficie basada en la forma plantar
es obtenida con el pie libre y sin ninguna carga ni deformacién sobre la planta. Cuando
el pie entra en contacto con el suelo (o soporte), sufre grandes deformaciones que
cambian notablemente su disposicion geométrica y por ende, la posicién de los puntos
que se utilizan para la generacion de la ortesis basada en forma plantar. Seria posible
obtener mejores resultados basados en las deformaciones experimentadas por el pie
durante toda la fase de contacto, pero la medicion de estas deformaciones si bien no
es imposible, presenta varios problemas técnicos dificiles de abordar.

Ya que la deformacién esta relacionada con cargas, el conocimiento de la forma de las
presiones en la interfaz de contacto del pie puede sugerir que zonas estan sometidas
a deformaciones por la accién de dichas cargas. A partir de esta idea se busca utilizar
la informacion promediada de los mapas de presién dinAmicos para obtener una

superficie de alivio de presion.

Un método propuesto en este trabajo y que presentd en general resultados favorables
en la reduccién de presion y en el incremento del area de contacto (Figuras 5.17 y
5.18), fue utilizar la informacién de la presion con respecto a las coordenadas
espaciales de los sensores de la plantilla instrumentada para crear una superficie de
contacto, proceso descrito en la seccion 4.2. Cémo las magnitudes espaciales y de
presion se encuentran en diferente orden, se utilizé una funcién de atenuacion para
modificar los valores de presion (Figura 4.15), lo que permite tras el procesamiento de
la informacion espacial y de los sensores, proponer una superficie que redistribuye las
presiones en las zonas con mayores concentraciones, a zonas con menor

concentracién o sin contacto.
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Comparando los resultados de la ortesis propuesta mediante el método basado en los
mapas de presion dinAmicos, con la basada en la forma de la region plantar y la
propuesta formulada por un especialista clinico, los indices de reduccién de presion
son mas favorables para la primera, a excepcion de la fase de despegue, donde los
mejores resultados los brinda la prescripcién ortesica brindada por el especialista
seguida por la értesis basada en la forma plantar. Este hecho se puede asociar a que
en la region del antepie donde se encuentran los dedos, es donde existe la mayor
complejidad geométrica, lo que hace que los sensores no puedan determinar las
presiones en esta zona de forma correcta y por el contrario, el incremento del area de
contacto se produzca en esas regiones causando valores de presion mayores a los
brindados por la 6rtesis formulada, donde los dedos se pueden acomodar con mayor
facilidad.

La ortesis basada en los mapas de presion presenta las mejores distribuciones de
presion y los mayores incrementos de areas de contacto respecto a los otros soportes
evaluados en este trabajo. Pese a esto, se encuentran concentraciones de presion en
la region de los dedos que hacen que los niveles de presibn maxima sean elevados
(Figuras 5.15y 5.16).

El resultado anterior indica que para el apoyo de los dedos este tipo de soporte no es
el mas adecuado, especialmente en la fase de despegue donde la concentracion de
presion en el hallux alcanzé el mayor valor de presibn maxima respecto al resto de
Ortesis evaluadas, hecho desfavorable puesto que el hallux es una de las zonas con
mayor riesgo de lesién en la regién plantar [29][39]. La combinacién de la geometria
de la ortesis basada en el promedio de los mapas de presion en el pie medio y talén
con una geometria en la que los dedos no se encuentren restringidos cuando se
flexionan contra la superficie, puede evitar las concentraciones de presién y mejorar

los resultados globales del soporte.
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7. Conclusiones y Trabajo futuro

En el desarrollo de este trabajo se han cumplido los objetivos propuestos, entre los
cuales el primero destacable es la implementacién de un modelo del comportamiento
biomecénico del pie durante la fase de la estancia y su respectiva documentacion, lo
que facilitara en un futuro la ejecucion de distintos proyectos relacionados con la

biomecénica del pie.

Con un modelo simplificado del pie como el presentado en este trabajo, es posible
obtener una buena aproximacién de los campos de presiones y la trayectoria del
centro de presiones en el paso para la fase de la estancia, sin necesidad de
implementar todos los tejidos que definen la estructura del pie. No obstante, con
algunos ajustes al modelo, es posible la representacién de otros fendmenos en el pie
no necesariamente limitados al estudio de la regién plantar, tales como las
interacciones articulares, acciones musculares, osteotomias y escenarios quirdrgicos

entre otros.

El modelo de elementos finitos representa cualitativamente los movimientos vy
deformaciones que el pie desarrolla en la realidad en la fase de la estancia.
Cuantitativamente existen algunas limitaciones ya que al no contemplar la
diferenciacion de tejidos blandos contenidos en el pie y sus respectivas propiedades
mecanicas (hiperelasticidad, viscoelasticidad) se producen efectos que no
corresponden a eventos fisiolégicos tales como vibraciones de masas. Por supuesto,
al incrementar el nivel de detalle en la inclusion de tejidos es posible obtener mejores
resultados. Se observa que este modelo puede permitir evaluar los efectos
biomecanicos que se inducirdn al introducir una superficie de soporte no plana, lo cual
representa el caso real de una Ortesis, una plantilla no terapéutica e incluso el calzado
convencional, elementos que siempre presentaran una topografia que no es plana y
gue producira cargas en los tejidos muy distintas a las provocadas por un soporte

rigido plano.

La aplicacion de la informacion proveniente de los mapas de presién dinamicos del
proceso de marcha desarrollada en este trabajo, especificamente la funciéon de

atenuacion del promedio de presiones en la region plantar, muestra que conocer la
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mecanica de la marcha dentro del calzado bajo las condiciones cotidianas del

individuo, puede ser un criterio valioso para la personalizacion del calzado terapéutico.

Los resultados de este trabajo ratifican que la introduccién de elementos cualitativos y
cuantitativos al disefio de calzado terapéutico tales como la forma del pie y las
distribuciones de presién de la regién plantar durante el proceso de marcha permiten
al especialista contar con mas criterios para la prescripcion y validacién de este tipo de
productos, dando la posibilidad de estimar con mayor certeza los efectos que se
produciran con el uso de estos tratamientos sin tener que recurrir a procesos ciclicos

de uso y modificacion del producto.

Apoyarse en las técnicas de medicion, estimacion y disefio presentadas en este
trabajo permitird obtener mejores resultados en los tratamientos, logrando aliviar las
zonas de concentracion de presion previas y permitiendo la correccion en la etapa de
disefio de zonas criticas producidas por el tratamiento.

A continuacion se describen algunas actividades a las que se abre paso gracias al
desarrollo del proyecto, las cuales eventualmente permitiran mejorar su aplicacion y
rendimiento, ademas de abrir nuevas posibilidades para la investigacion en temas
relacionados.

Modelo FEM reducido

El modelo FEM del pie implementado en este trabajo incluye parte de la tibia y la fibula
por encima del tobillo y los respectivos tejidos blandos a su alrededor. La aplicaciéon de
las cargas se hace sobre el corte de la tibia puesto que el proceso de trasmisiéon de la
carga de la tibia a la articulacién del tobillo y al resto de la estructura es desconocido.
Al establecer las condiciones ejercidas sobre la superficie del astragalo durante toda la
fase de la estancia, es posible retirar las estructuras sobre éste (Figura 7.1), hecho
gue reduciria notablemente los elementos que componen el modelo y por tanto, el
tiempo computacional requerido para calcularlo. Otra alternativa para reducir el tiempo
computacional, es el escalamiento del tiempo en el que se ejecuta todo el proceso a
una fraccion de éste, teniendo cuidado de no introducir efectos dinamicos no

deseados.
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Figura 7.1: Modelo FEM reducido del pie.
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Modelos alternativos para determinar las presiones de contacto entre el

pie y un soporte determinado

La desventaja de usar un modelo FEM para estimar los efectos biomecénicos
producidos por la accion de cargas en geometrias complejas como la region plantar,
es principalmente el tiempo computacional requerido para la simulacion. Encontrar
alternativas para la estimacién de presiones plantares por métodos alternativos al FEM
(métodos libres de malla por ejemplo [128]), puede ser una alternativa para reducir el
tiempo computacional requerido para la estimacion de las presiones de contacto. La
posibilidad de hacer dicha estimacion en tiempo real abriria grandes posibilidades para
aplicaciones de disefilo de calzado terapéutico, en las que el especialista pueda

observar los efectos biomecanicos del calzado mientras elabora el disefio.

Modelo musculoesquelético de miembro inferior

Una de las limitaciones del modelo FEM en este trabajo, son las simplificaciones y
restricciones que se deben definir para la descripciébn del paso normal. Estas
simplificaciones y restricciones no permiten la ejecucién de movimientos propios del
pie (eversion e inversion por ejemplo) controlados por otros musculos no modelados

en este trabajo, los cuales presentan complejas interacciones con el pie y su cinética,
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que tienen lugar en todo el miembro inferior. La inclusion de mas musculos al modelo y
de las relaciones con las demas estructuras del miembro inferior permitira resultados
mas cercanos a los fendmenos que se buscan aproximar, los cuales no se encuentran
limitados solamente a las cargas sobre la regién plantar sino a cualquier evento
biomecénico del pie en el proceso de marcha que se busque estimar mediante el FEM
[125].

Pruebas experimentales de propuestas de oOrtesis

Desafortunadamente el alcance de los objetivos de esta investigacion no permite el
disefio e implementacion de actividades experimentales para la evaluacion del
desempefo de los dispositivos ortésicos sugeridos en este trabajo. Es importante
realizar una comparacion de los resultados obtenidos mediante las simulaciones
desarrolladas en contraste con datos experimentales tomados in-vivo. La valoracion
experimental de las propuestas permitird observar ademas criterios no incluidos en
esta investigacion, tales como la comodidad percibida por el usuario o la influencia de
los soportes propuestos en el equilibrio o en el proceso de marcha del paciente en

general.

Andlisis con el uso de distintos materiales o propiedades

Una limitacion importante impuesta en este trabajo y quizas la mas grande es el
material que compone los soportes ortésicos. A pesar que el EVA es un material de
uso comun en aplicaciones de calzado terapéutico, el panorama real es que en los
procesos de manufactura de calzado y dispositivos ortésicos se hace uso de varios
tipos de materiales con distintas propiedades o de un solo tipo de material con
variaciones en sus propiedades tales como la densidad (Figura 7.2). Dado lo anterior,
es necesario investigar la interaccion de materiales de distintas propiedades
mecénicas con las topografias de contacto y la relacién de esta interaccién con el nivel
de alivio de presion plantar producido ademas de otros factores como amortiguacion y
absorcion de impacto. El conocimiento de las relaciones entre materiales y topografias
permitira acercarse a la optimizacion de la fabricacion personalizada del calzado

terapéutico.
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Figura 7.2: Plantilla obtenida por impresion 3D usando densidad variable [128].

Metodologia de Aplicacion Clinica

Las generacion de oOrtesis personalizadas mediante los métodos descritos en este
trabajo es independiente de los modelos por elementos finitos implementados, los
cuales solo tienen como propoésito la evaluacién de los soportes propuestos. Tras un
proceso de validacién en el que se determine que los soportes propuestos bajo las
técnicas mostradas en este trabajo reducen las presiones de forma adecuada en la
region plantar seria posible retirar del esquema el uso del modelo FEM e implementar
una metodologia de aplicacion clinica que requeriria la informacion de la geometria del
pie del paciente (Obtenida mediante métodos mas simples como escaneo laser 3D) y
la informacion proveniente de un sistema de medicién de presiéon plantar, las cuales
serian las entradas de la aplicacion que produciria el modelo geométrico de la értesis,
el cual podria llevarse a fabricacion facilmente utilizando técnicas avanzadas de

fabricacion como CNC o impresion 3D.

Aplicaciones deportivas

Analizando la informacion de la distribucion de presién plantar producida en una
actividad deportiva particular, es posible determinar especificamente que zonas
estaran mas cargadas durante la ejecucién de dicha actividad para sugerir un soporte
gue permita redistribuir la presién en su ejecucion de forma conveniente, con el
objetivo de reducir las cargas ciclicas ejercidas sobre regiones determinadas o

incrementar la adherencia o estabilidad en la interfaz de contacto, ademéas de la
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posibilidad de encontrar factores que relacionen la topografia sobre la que se apoyan
los pies durante la actividad, con el rendimiento o comodidad en la ejecucion de la

misma.

Desarrollo de una herramienta computacional para el disefio asistido de
ortesis personalizadas para alivio de presion

Las actividades descritas anteriormente convergen en la perspectiva final de este
proyecto, la cual es servir como base para la elaboraciébn de una herramienta
computacional para el disefio 6ptimo de értesis personalizadas para alivio de presion
plantar, que utilice simultdneamente criterios geométricos, criterios biomecéanicos
(como la distribucién de presiones), criterios provenientes de las necesidades y
requerimientos de los especialistas y usuarios, y, la combinacion de las propiedades
de los distintos materiales que pueden componer la 6rtesis. Dicha herramienta
permitiria a los especialistas contar con criterios cuantitativos para obtener mejores
resultados en los tratamientos, reducir tiempos en el disefio y brindar la posibilidad de
llevar los disefios a fabricacion directa mediante técnicas como el maquinado CNC o la

impresién 3D.
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INTRODUCTION

‘When the execution of all activities in which the
foot is at contact with ground surface, whether
they be sport activities or normal locomotion
functions, a pressure distribution is created on the
foot owe to dynamics of movement. This
distribution obey mainly to normal forces exerted
by body weight.

For each instant of contact, exists an area
where all forces (pressures) are distributed over
the surface support. Is possible to establish a
point in which all reaction forces are averaged,
called center of pressure (COP); on that point
acts a single force equal to the sum of all
magnitudes of distributed forces in each point of
the surface

As the pressure distribution changes constantly
during the contact of foot with the ground, since
heel strike to toe off phase, the COP follows a
trajectory for each activity obtaining a
characteristic pattern.

The aim of this work is establish a methodology
to obtain the COP trajectory during normal gait
phases using a specific finite element model of
the foot, constructed from Computed
Tomegraphy (CT) images.

METHODS

Based on the information of CT from a male
subject (27 years old, 1,67 m height and 70 Kg
of body weight) the images are used to obfain a
3D morphological external surface of foot and
bone structures. With a STL file containing the
geometric information, was performed a triangle
reduction and solid object export to STP format.

The Finite element model was developed using
boolean operations to obtain an internal surface
that joins with the bone and connective tissues
as articular capsules from basic forms.

The model have 19 bone segments (Fused
Phalanges) constrained by tie contact between
soft and connective tissues as cartilages and
tendons (Fig. 1). Between the bottom surface of
the foot and the ground was defined a contact
interaction with friction coefficient of 0.9, and
further was defined a frictionless contact for the
interaction between bones and articular

cartilages [1, 2].

Fig 1: View of bone structures from a sagital cut from of foot
model.

The acting forces are idealized like
physiological form. The soft tissue material was
defined by an hyperelastic constitutive model
with a second order polynomial strain energy
function [1]. Bone structures, tendons and joints
are defined as an isotropic elastic material. The
mesh of the assembly was performed with a 4-
node linear tetrahedron elements, producing
over of 97000 elements.

The body weight loads acts over the tibia-fibula
and the action of achilles tendon is exerted over
a calcaneus region (Fig. 2). The other intrinsec
forces are transmited with axial connectors. To
reduce the computational cost was used a
mass scaling technique, establishing the
minimum time increment for the elements at 1E-
6s.

The support was defined as a rectangular plate,
with E=50 Gpa, ,» = 0.3, with boftom surface
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BF0S

MODELO DE SELKOV Y AUTO-OSCILACIONES GLICOLITICAS: SIMULACION
ELECTRONICA Y BIFURCACION DE HOPF

Breyner Largo’, Edgar Hurtado', Oscar Henao'
'Facultad de Ingenierias: Grupo de Fisiologia Celular y Aplicada, Universidad Tecnolégica de
Pereira

brei frv@hotuail

Procesos fundamentales en la bioquimica celular incluyen la glicolisis, cuyo fin primordial es la
obtencion de energia a nivel mitocondrial rompiendo enlaces de azucares. En procesos de
fermentacion o movimiento muscular, este fenomeno procede de manera oscilatoria. Para el proceso
de glicolisis, Selkov presenta un modelo matematico de auto-oscilaciones entre la enzima fructosa-
fosfo-kinasa PKF y los acidos nucleicos ADP-ATP. En este trabajo presentamos dos modelos
simplificados del oscilador de Selkov simulado con circuitos electronicos, se realiza un analisis de
estabilidad de los puntos criticos, se obtiene el plano de fase en un osciloscopio y se sumula la
desestabilizacién del modelo a través de una bifurcacion de Hopf. El anilisis del modelo nos
permite concluir que un mal funcionamiento respiratorio es clave para el cambio de los parametros
del sistema y su desestabilizacion, convirtiéndose en una posible ruta de malignidad celular.

BF06

ESTIMACION DE DISTRIBUCION DE PRESIONES EN LA PLANTA DEL PIE
DURANTE EL PROCESO DE MARCHA

Rodriguez Montaio’, Carlos Julio Cortés Rodriguez'
!Departamento de Ingenieria Mecanica y Mecatrénica: Grupo de Investigacion en Biomecanica,
Universidad Nacional de Colombia

olrodriguezm/@unal edu.co

Las funciones de soporte y de movimuento del cuerpo ejercidas por pie implican el efecto de fuerzas
normales al peso corporal y fuerzas propias de la dinamica del movimiento. La forma en que se
distnibuyen estas fuerzas en las areas de contacto entre el pie y la superficie de soporte es
denominada distnibucién de presiones. La informacidn brindada por el esquema de distnbucion de
presiones es fundamental para la comprension y el analisis de las condiciones biomecanicas
inducidas en la estructura del pie por accion de las cargas en la ejecucion de sus funciones propias.
El objetivo de este trabajo es estimar la distribucion de presiones producida por el pie vs. una
superficie de contacto cualquiera utilizando el método de los elementos finitos para generar un
modelo del comportamiento biomecinico del pie que permita conocer los efectos del uso de
distintos tipos de soportes en el calzado durante el proceso de marcha.
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Postersessions

der Knotenkoordinalen aus den CT-Bidem emmitiel
Dabei wurden die Metzdichte, das Violumen um die
Knolen sowie das angewandte Mittslungzverfahren
variet. Die Materialzuweisung erfolgte dber eine
Daz Femurmodel wurde in Hohe des lkcthmus fest
eingespannt und Gber eine Verschicbung um 5 mm am
Kopf belastet Die Ausweriung eriolgt anhand der
resuiierenden Reakonsiraft

Ergebnis
Die Sensitvititsstudie zeigt dass Netzdichte wnd

Reaiionsioaft stark beeinflussen, dh. mit steigender
Metzdichte bzw. Volumenzunahme nimmi die Kraft und
deren Strewung ab. Dacz FE-Model mil geringer
Mefzdichie und groiem Volumen lefert en
vergieichbares Resultal wie ein Modell mil hoher
dabei eine um 2 % geringere FReaktionsiralt gegendber
Abweichung von 0,3 %.

Diskussion

Die Mitieiung des HU-Wertes und somit der BMD-
Vertzilung aus mehreren Voxeln im Umkreis der Knoten
veringert die Abhangigheit der FE-Ergebnicse von der
Durch die Verwendung einer getingeren Netzdichle kann
Rechenzeit eingespart werden, jedoch nimmt mit
steigender Voxelanzahl das Aufisungsvermogen ab.

Anhang 1
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Mathematisches Modell auf Grundlage von
dynamischer Pedobarographie und FEM fiir
Erzeugung der Oberflichentopographie in der Ful-
Schuh-Schnitistelle fir Entlastung des plantaren

Drucks
€. J. Cortes-Rodriquez’, 0. L. Rodriguez-Montaiic®, .
Siva-Caicedo®

"Nationale Universitat ven Kolumbien, Facutat fur
Maschinenbau, Bogota, Kelumbien

Die plantare Druckentiastung ist ein bedeutender Aspekt
fir die Gegundheit des FulBes, vor allem in Fallen, in
denen Lasien zu Hocheiskolasionen flheen, wie in dem
Fall des diabeficchen Fules. Einer der wichigsten
Faktoren bei der Reduzierung der Belastung auf dem
Plantarbereich it die Topographie der Oberfliche des
Schuhs, die in Kontaki mit dem Full steht

Die Gestaltung der Topographie von der Oberflache des
Kontaktes rwischen dem Full und dem Schuh wird durch
verschiedene kiinische Beurtelungstechniken von Lasten
besSmmt, meist basiert auf statische Methoden und die
Nutzung von vorgeferfigien Elementen. Allerdings sind in
den oben genannien Methoden keine dynamicchen

i Geometrie aul perscnaliierte Weise 2u
definieren.

In dieser Arbeit wird ein mathematisches Modell der
Oberiachentopographie in der Schuh-Ful-Schrittstelle
auf einer individualcierten Weise entaickelt, die auf der
Grundlage der imformationen aus einer Messung der
plantaren Druckvertedung ausgearbeitet werden. Die
Dalen werden durch eineé Rehe won  Algorithmen
verabeitet, um eine Oberflache zu erhalien, welche den
Druck dez Fufles beim nomalen Gang richlg
experimentieren  kanm (Abbldung 1) Mach der
Fesflequng der Oberflichentopographie wird das
Viglumén  der  Eimlegeschie  bestimmt  Die
biomechanische  Auswirkungen der  Einlegesohle
wahrend des Gangs werden mil einem 3D- FEM-Model
ausgewertel, wobei der Full-Oberflachen-Kontakt in
Betracht genommen wird (Abbildung 2).

Dbz Ergebnisse der Simulationen zeigen, dass die
erhaliens Ladungsverielung aus der vorgeschlagenen
Geomefrie des Algorithmus  eine  Redukion des
Maximaldrucks von bis Zu 67 % erzeugt, im Vergleich zu
denen nach dem herkdmmiichen Verfahren ohne
Verwendung eines Computermodel hemectelt werden.
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