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RESUMEN

El pie equino varo bilateral congénito es una condicion médica que afecta aproximadamente a
2 de cada 1000 nifios segunBossio et al. (2021). Este padecimiento afecta la alineacion y
funcionalidad de los pies, limitando significativamente la movilidad y calidad de vida del
paciente. Derivado de esta condicion, existen otros cuadros clinicos cuyo tratamiento requiere
una intervencion quirurgica que puede complementarse con el uso de una protesis funcional

que garantice la rehabilitacion efectiva y mejora en la biomecanica del movimiento del tobillo.

Desafortunadamente, en Ecuador no existe una proétesis funcional que satisfaga los
requerimientos especificos para el tratamiento del pie equino varo, lo que deja a los pacientes
opciones limitadas. Importar este tipo de dispositivos resulta extremadamente costoso, lo que
dificulta su accesibilidad para la mayoria de la poblacion. Por ello, este proyecto tiene como

objetivo desarrollar un prototipo de protesis de tobillo que sea econdmicamente accesible.

Esta solucidn se fabrico a partir de acero quirtrgico 316L y polietileno de ultra alta densidad
(UHMWPE), maquinados en el centro de mecanizado de cuatro ejes de la Universidad San
Francisco de Quito. Las pruebas de resistencia fueron realizadas considerando los planos de
referencia de la normativa 1ISO 10328 y los valores de las cargas fueron validadas en base a
investigacion biomecanica. El factor de seguridad mas critico es de 2.36 producida por flexién
tibial. Y el esfuerzo maximo concentrado en la estructura es de 158.6 MPa para la geometria
de un peso de 208.26 g. La protesis satisface la necesidad de los pacientes al brindar una
movilidad funcional y libre, permitiéndoles realizar sus actividades diarias con normalidad,
mejorando asi su calidad de vida. A pesar de obtener resultados satisfactorios existe trabajo
futuro, que corresponde a buscar alternativas de manufactura y tratamiento superficiales que
mejoren la sujecion al hueso, en colaboracidn con profesionales médicos que evallen y acepten

el modelo para su implantacién en pacientes.

Palabras clave: Tobillo, artroplastia total, protesis



ABSTRACT

The congenital bilateral clubfoot is a medical condition that affects approximately 2 out of
every 1,000 children, according to Bossio et al. (2021). This condition impacts the alignment
and functionality of the feet, significantly limiting the patient's mobility and quality of life. As
a consequence of this condition, there are other clinical scenarios that require surgical
intervention, which can be complemented with the use of a functional prosthesis to ensure
effective rehabilitation and improvement in the biomechanics of ankle movement.

Unfortunately, in Ecuador, there is no functional prosthesis that meets the specific requirements
for the treatment of clubfoot, leaving patients with limited options. Importing such devices is
extremely costly, making them inaccessible for most of the population. Therefore, this project
aims to develop a prototype of an ankle prosthesis that is economically accessible.

This solution was manufactured from surgical grade 316L stainless steel and ultra-high
molecular weight polyethylene (UHMWPE), machined in the four-axis machining center at the
Universidad San Francisco de Quito. The resistance tests were performed considering the
reference planes of the ISO 10328 standard, and the load values were validated based on
biomechanical research. The most critical safety factor is 2.36, produced by tibial flexion. The
maximum stress concentrated in the structure is 158.6 MPa for a geometry weighing 208.26 g.
The prosthesis meets the patients' needs by providing functional and unrestricted mobility,
allowing them to perform their daily activities normally, thus improving their quality of life.
Despite obtaining satisfactory results, future work remains, including exploring manufacturing
alternatives and surface treatments that enhance bone attachment, in collaboration with medical

professionals who will evaluate and approve the model for patient implantation.

Keywords: Ankle, total arthroplasty, prosthesis
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1. INTRODUCCION
El pie equino varo congénito (PEVC) es la deformidad ortopédica mas comun en el
desarrollo musculoesquelético de los miembros inferiores. Su incidencia general varia entre 1
a 2 casos por cada 1000 nacidos vivos (Bossio et al., 2021). Si el tratamiento correctivo
comienza en los primeros dias de vida, hasta el 90% de los casos pueden resolverse sin cirugia
mediante técnicas especializadas como el método de Ponseti (McKay, 1983). Sin embargo, al
considerar que se trata de una anomalia en el desarrollo, las alteraciones que afectan a los
miembros inferiores persisten durante toda la vida. Como resultado, la patologia puede seguir
progresando hasta que el paciente alcance la madurez esquelética, lo que puede derivar en
discapacidad y requerir seguimiento médico continuo en la adultez. En los casos mas severos,
la progresion de la deformidad puede afectar significativamente la calidad de vida, forzando a
los pacientes a someterse a cirugias correctivas repetitivas e incluso a procedimientos invasivos

como la artroplastia total de tobillo.

El impacto del PEVC no es solo clinico, sino también social y econémico. Segun el
Consejo Nacional para la lgualdad de discapacidades (2022), hasta enero de 2022, Ecuador
registraba 471 205 personas con discapacidad, de las cuales 215 156 padecen discapacidad
fisica. La concepcion de la discapacidad ha evolucionado desde un enfoque centrado en la
deficiencia hacia una vision mas integral, que contempla dimensiones sanitarias, econémicas
y socioculturales. Sin embargo, la realidad nacional sigue siendo preocupante: menos de la
mitad de estas personas han recibido servicios de rehabilitacion a través del Ministerio de Salud
Pablica. Uno de los mayores desafios que enfrentan las personas con discapacidad fisica en
Ecuador es el acceso a protesis. Como sefiala el periodista Farfan (2024), el costo de una
protesis en el pais asciende aproximadamente a 8 000 dolares, una cifra inalcanzable para la
mayoria de los pacientes, quienes deben subsistir con menos de 7 ddlares diarios. Ademas,

incluso aquellos que logran reunir los recursos enfrentan tiempos de espera prolongados de
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entre cinco y diez afos. Esta carencia de acceso oportuno a dispositivos de asistencia no solo
restringe la movilidad y la autonomia, sino que también limita profundamente las

oportunidades de educacién, empleo e inclusién social.

En la actualidad, existe una amplia variedad de proétesis disefiadas para diversas
condiciones ortopédicas, como el pie equino varo que deriva en artrosis degenerativa. Estas
protesis se clasifican principalmente por generaciones. Las de primera generacion ofrecian una
movilidad limitada del pie del paciente, han quedado obsoletas debido a sus restricciones
funcionales. Por el contrario, las prétesis de segunda generacion, como STAR, Hintegra o
Mobility, permiten movimientos que se acercan més al rango natural de un pie sano. Estas
prétesis posibilitan dorsiflexion, flexién plantar, movimientos laterales limitados y una

rotacion axial moderada, mejorando asi la calidad de la rehabilitacion.

A pesar de que existen protesis hasta de cuarta generacion que amplian ligeramente el
rango de movilidad del tobillo y presentan ventajas como no requerir de cementacion, su
implementacién en el contexto nacional ecuatoriano sigue siendo poco viable. Su alto costo de
importacion, la complejidad en la manufactura de sus componentes y procesos adicionales de

recubrimiento dificultan su desarrollo en el pais.

Por lo tanto, en Ecuador persiste un vacio significativo en el desarrollo y disponibilidad
de prétesis funcionales accesibles disefiadas especificamente para el tratamiento del pie equino
varo. La importacién de estos dispositivos representa costos elevados que limitan su acceso
para gran parte de la poblacién, dejando a muchos pacientes con opciones insuficientes para

alcanzar una rehabilitacion efectiva.

Frente a esta problematica, el presente proyecto tiene como objetivo principal el disefio
y desarrollo de un prototipo de protesis de tobillo que sea econdmicamente accesible y que

satisfaga las necesidades especificas del mal tratamiento del pie equino varo en edades
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tempranas. La solucion propuesta busca brindar a los pacientes una movilidad funcional que
les permita retomar sus actividades cotidianas de manera libre y normal, mejorando asi su

calidad de vida.

Para abordar este desafio, se llevaré a cabo una evaluacion exhaustiva de las alternativas
protésicas disponibles en el mercado, considerando tanto sus disefios estructurales como sus
costos. Con base en este andlisis, se realizaran los célculos y simulaciones necesarias para
garantizar que el prototipo propuesto cumpla con los requisitos biomecénicos y estructurales
necesarios. El desarrollo del prototipo también implicara la seleccion de materiales adecuados

y la aplicacion de técnicas de fabricacion eficientes.

Finalmente, la propuesta concluira con la validacién del prototipo mediante pruebas
funcionales que permitan evaluar su desempefio y su capacidad para complementar de manera
efectiva el tratamiento quirargico del pie equino varo. Este enfoque integral pretende ofrecer
una solucién accesible para un problema clinico que afecta a numerosos pacientes en el pais,

marcando un avance significativo en el ambito de la rehabilitacion ortopédica.

2. REVISION DE LITERATURA

El reemplazo total de tobillo (Total Ankle Arthroplasty, TAA) ha sido utilizado desde
la década de 1970 como una alternativa para tratar cuadros clinicos en los que este es
procedente. Sin embargo, segin N. Gougoulias et al. (2010) los disefios iniciales de implantes
enfrentaron tasas de fracaso significativas, llegando hasta un 72% de revisiones o fusiones en
un periodo de 10 afios, lo que genero serias preocupaciones sobre la efectividad y durabilidad

de estos dispositivos.

En el caso de pacientes con deformidades congénitas como el pie equino varo
bilateral, asociado frecuentemente con artrosis degenerativa avanzada, el disefio de protesis

de tobillo debe responder a desafios especificos. Estos incluyen la adaptacién a morfologias
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complejas, el manejo de cargas biomecanicas alteradas y la integracion adecuada de la

prétesis en una anatomia previamente intervenida.

Por tanto, el objetivo de esta revision literaria es evaluar los avances en el disefio y

aplicacion de protesis para reemplazo de tobillo en pacientes con esta patologia. Para ello, se

clasifica la literatura en cuatro categorias principales:

2.1

Descripcion de la patologia: Para entender el impacto anatémico y funcional del pie

equino varo.

Tipos de protesis/patentes: Analizando los disefios disponibles y sus aplicaciones

especificas.

Resultados biomecanicos y simulaciones FEM: Considerando grados de libertad,

cargas y esfuerzos generados en las protesis.

Estudios clinicos: Para valorar los resultados en términos de funcionalidad,

estabilidad y longevidad de los implantes.

Metodologia

Como parte de la metodologia empleada para la busqueda de literatura se excluyeron

aquellos estudios que resultaron irrelevantes para la TAA debido a su contenido

desactualizado, como investigaciones relacionadas con protesis de tobillo de primera

generacion. Tambiéen se descartaron estudios que correspondian a tesis de pregrado,

investigaciones gque se enfocaban en protesis destinadas a pacientes con amputaciones que

requerian reemplazos completos del conjunto tobillo-pie, y articulos centrados en enfoques



15

no quirdrgicos como Ortesis externas o tratamientos fisioterapéuticos en lugar de reemplazos

articulares.

Busqueda

46 estudios (abstracts)

Excluidos

h 4

5 irrelevantes a la patologia

41 estudios (texto completo)

4

6 sobre prtesis de primera generacién
4 estudios para tesis de pregrado

31 estudios

h 4

4 sobre prétesis tobillo-pie
3 estudios sin resultados clinicos

24 estudios incluidos

2.2 Resultados de investigacion

Figura 1. Secuencia para el descarte de estudios de acuerdo con las categorias seleccionadas

Se identificaron 24 estudios publicados que cumplieron con las categorias de revisién

especificadas previamente. Gracias a Bossio et al. (2021) se sabe que el pie quino varo

congénito (PEVC) es la deformidad mas comdn del desarrollo del sistema

musculoesquelético en los miembros inferiores, y en contraste con varias publicaciones en la

literatura médica existen varios factores de riesgo medioambientales y genéticos asociados al

PEVC: tabaquismo durante el embarazo, uso de medicina abortiva, infecciones virales

durante la gestacién y uso de tecnologias de reproduccidn asistida.

En cuanto a la anatomia patoldgica, la extremidad afectada es mas delgada pero la

longitud en un 90% de los casos no demuestra una diferencia considerable, 1o que sugiere que

el crecimiento de los huesos no se ve afectado, pero si el de los tejidos musculares y de partes

blandas (tendones y ligamentos). Los autores relatan que existe un desplazamiento de los

huesos escafoides, cuboides y calcaneo con relacion al astrdgalo que se encuentra en flexion,
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asi los ejes longitudinales del astragalo y del calcaneo se vuelven paralelos dando el aspecto

varo en el talon (ver Figura 2).

Figura 2. Modelo anatémico del pie equino varo. Adaptado de (Bossio et al., 2021)

Asimismo, se evidencio gque existen cambios estructurales en los musculos, tendones
y ligamentos que generan la deformidad, mientras que los huesos del tarso se adaptan a estas
modificaciones. En pacientes con esta condicion, los ligamentos tibio-escafoideo, calcaneo-
escafoideo y astragalo-calcaneo estan engrosados y son mas cortos en comparacion con los

de un pie anatdbmicamente tipico.

De acuerdo con McKay (1983) cuando el tratamiento correctivo comienza pocos dias
después del nacimiento, la deformidad en 9 de cada 10 pacientes con PEVC puede corregirse
utilizando técnicas no quirdrgicas, como el método de Ponseti. Este método consiste en la
manipulacion suave y progresiva del pie, seguida de inmovilizacién con yesos para corregir
la alineacion. A pesar de que solo el 15% de los casos mantiene la correccién a largo plazo,
es fundamental aplicar estas técnicas antes de considerar una intervencion quirdrgica, ya que
ayudan a estirar la piel y los tendones. Una vez realizada la cirugia, es crucial que el paciente
movilice el pie diariamente, realizando movimientos de flexion plantar y dorsiflexion,
poniendo énfasis en la flexion plantar, ya que este tipo de movimiento suele perderse en la
mayoria de los casos tras la correccion quirdrgica. No obstante, Bossio et al. (2021) sefiala

que el PEVC no debe considerarse una malformacion embrionaria, sino una anomalia en el
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desarrollo, lo que implica que las alteraciones que afectan a los ligamentos y al desarrollo
muscular del miembro inferior persisten durante toda la vida. Como resultado, la deformidad
puede seguir desarrollandose hasta que el paciente alcance la madurez esquelética, lo que
puede provocar cuadros de discapacidad en el conjunto tobillo-pie. En muchos casos, estos
problemas obligan a los pacientes adultos a someterse a tratamientos quirdrgicos adicionales,

incluidos procedimientos como el reemplazo total del tobillo.

Para garantizar el éxito del reemplazo total del tobillo en estos casos, los estudios
biomecéanicos resultan fundamentales, ya que permiten analizar los movimientos naturales del
tobillo y las cargas que este soporta. A partir de los estudios biomecéanicos realizados por
Buechel & Pappas (2015) se establece que, para propdésitos de analisis y disefio de una
protesis, los grados de libertad del tobillo pueden aproximarse a: flexion plantar-dorsiflexion,

rotacion axial (interna-externa) e inversion-eversion, tal como se muestra en la Figura 3.

Medial-Lateral Extarral
Translation &> e — Motion

Stability \

e 5 Plantar-
,,g/ \?’ \Do;lsiﬂoxion
- otion
Inversion- # N
Evorsion/”‘\é/'_ 4
Stability R
. Anterior-Posterior
Tibiotalar
Stability

Figura 3. Grados de libertad y estabilidad. Adaptado de: Buechel & Pappas (2015)

Otro aspecto esencial que debe considerarse en el disefio es el rango de los
movimientos mencionados. Segun Buechel & Pappas (2015) el rango de dorsiflexion varia
entre 13°y 17°, mientras que el rango de flexion plantar oscila entre 6° y 16°, ambos
medidos con respecto al eje sagital o eje anteroposterior del pie, como se ilustra en la Figura

5. Por otro lado, la rotacion axial se encuentra en un rango de +5° (interna) a -3° (externa) en
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relacion con la posicién natural, como se aprecia en la Figura 6. Finalmente, la inversion-

eversion natural durante la marcha se encuentra entre +10° y -2°; este movimiento esta

influido principalmente por los ligamentos tibio-talares, como se detalla en la Figura 4.

1 LIGAMENT
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Figura 4. Inversion - eversion durante
caminata y elementos estabilizadore.
Obtenido de:(Buechel & Pappas, 2015)

1;//6 )

'“v“)PLANTAR FLE)(ION

Figura 5. Flexion planar y dorsiflexion del tobillo
normal durante caminata. Obtenido de:(Buechel &
Pappas, 2015)

I~

=

INTERNAL
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+5°

NEUTRAL EXTERNAL
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3

Figura 6. Movimiento rotacional. Obtenido de: (Buechel & Pappas, 2015)

En relacion con las cargas y esfuerzos que soporta el tobillo, Buechel & Pappas

(2015) mencionan que las cargas compresivas tibio-talares exceden cuatro veces el peso

corporal durante una caminata normal, mientras que las cargas de cizallamiento posterior

representan aproximadamente el 80% del peso corporal. Segun lo ilustrado en la Figura 7, la

fuerza de compresion articular es soportada principalmente por las superficies articulares

tibio-talares y, en menor medida, por la articulacion talo-fibular. Las fuerzas de cizallamiento

anterior-posterior son absorbidas por estas superficies y los ligamentos, mientras que las

fuerzas de cizallamiento medial-lateral son gestionadas por la articulacion maleolar, y los

torques de inversidn-eversion son soportados tanto por las superficies articulares como por

los ligamentos.
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Figura 7. Vectores fuerza en la articulacion tibio-talar

Por consecuente, durante la investigacion se abordaron los principales tipos de
proétesis de tobillo, destacando las de primera y segunda generacion. Las de primera
generacion, caracterizadas por disefios rigidos y limitacion del movimiento, han dejado de
emplearse debido a sus altas tasas de complicaciones. En cambio, las prétesis de segunda
generacion han mejorado significativamente sirviendo también como base para nuevos
desarrollos, como los propuestos en diversas patentes. Segin Galeote Rodriguez & Alvarez
Goenaga (2012) un aspecto que ha determinado la superioridad de las protesis de segunda
generacion sobre las primeras protesis desarrolladas es la distribucién de cargas. Por una
parte, un ajuste demasiado rigido incrementa las fuerzas de cizallamiento, predisponiendo al
aflojamiento; por el contrario, un ajuste mas uniforme distribuye las cargas a lo largo de una
mayor superficie, reduciendo el estrés en cualquier punto dado. Las prétesis de tres
componentes, gracias a su disefio, permiten una mejor distribucién de las cargas y minimizan

el desgaste de los componentes.

Las fuentes revisadas detallan aspectos técnicos fundamentales, como las geometrias
de los componentes, los materiales empleados, los mecanismos de fijacidn (con o sin
cemento quirdrgico), la estabilidad articular y el comportamiento biomecanico bajo diversas
condiciones de carga. En la Tabla 1, se presenta un resumen de las principales caracteristicas

de las prétesis mas relevantes.



Tabla 1. Comparativo de tipos de prétesis de segunda generacion
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Protesis

Descripcion del
Funcionamiento

Tipo de movimientos
permitidos

STAR (Scandinavian
Total Ankle Replacement)

Sistema de tres
componentes: tibial,
polietileno y talar. Utiliza un
disefio mavil para permitir
el movimiento entre las
superficies articuladas.
Ofrece una fijacion sin
cemento.

Movimientos de
dorsiflexion, flexion plantar,
rotacion axial y traslacion
limitada. Su disefio movil
facilita una mayor imitacion
de la movilidad natural del
tobillo.

a three-component ankle prosthesis

bars for tibial
fixation

‘mobile’
polyethylene
(no inversion /
eversion allowed)

Talar
component

frontal plane

sagittal plane

Figura 8. Protesis tipo STAR. Adaptado de:(N. E. Gougoulias et al., 2009)

Hintegra

Disefio modular con tres
componentes: componente
tibial, uno talar y un inserto
de polietileno movil. Se
implanta con fijacion
cementada o sin cemento.

Dorsiflexion, flexion plantar
y cierta movilidad
rotacional. La movilidad
rotacional esta mas limitada
en comparacion con STAR,
pero ofrece estabilidad y
alineacion mejoradas.

Anterior ‘flange’

Screws
o for tibial
& talar
fixation

frontal plane

sagittal plane

mobile-bearing (three-component) ankle prosthesis

Figura 9. Protesis tipo HINTEGRA. Adaptado de (N. E. Gougoulias et al., 2009)

Buechel — Pappas

Sistema de dos componentes
metalicos con un inserto
movil de polietileno y un
disefio congruente para
reducir la friccion.

Dorsiflexion, flexion
plantar, movimiento lateral
limitado y rotacién axial
moderada. Su disefio movil
se centra en la reduccién de




Proporciona fijacion sin
cemento.

tensiones en los huesos y
tejidos circundantes.

a three-component ankle prosthesis

Tibial stem

‘mobile’
polyethylene
allows
inversion—eversion

sulcus Talar
component

frontal plane sagittal plane

peg for talar fixation

Figura 10. Protesis tipo BUECHEL-PAPPAS. Adaptado de (N. E. Gougoulias et al., 2009)

Mobility

Protesis de tres
componentes con disefio de
polietileno mavil entre las
superficies tibial y talar

Movimientos de
dorsiflexion, flexion plantar
y cierto grado de movilidad
rotacional. Su disefio busca
facilitar la movilidad natural
sin comprometer la
estabilidad articular.

Figura 11. Prdtesis tipo Mobility. Adaptado de ()

Box

Protesis de tres
componentes que incluye un
inserto de polietileno movil.
Disefiada para estabilidad y
durabilidad con un enfoque
que protege los tejidos
blandos.

Movimientos de
dorsiflexién, flexion plantar
y movilidad rotacional
limitada. Su disefio busca
mantener la estabilidad y
reducir el riesgo de
complicaciones como la
luxacion
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Figura 12. Prétesis tipo BOX. Adaptado de: (Kakkar & Siddique, 2011)

La relacidn entre las caracteristicas técnicas de las protesis y su desempefio
biomecanico es clave para garantizar su funcionalidad y durabilidad. Herramientas de analisis
avanzado, como el Método de Elementos Finitos (FEM), permiten evaluar esta interaccion,
proporcionando un enfoque detallado sobre la distribucidn del estrés y el comportamiento
estructural (ver Figura 13). Este modelo se construye a partir de imagenes obtenidas por
tomografia computarizada (CT), las cuales permiten crear un modelo tridimensional detallado
de los huesos y tejidos circundantes (Mondal & Ghosh, 2017). Dicho modelo incluye detalles
de los principales huesos del tobillo, como el astragalo, la tibia y el peroné, considerando
ademas las superficies articulares y la estructura cortical y trabecular. Segin Kuo et al. (2014)
el analisis de la morfometria articular permite determinar la forma de la tibia distal y el
astragalo, definiendo los radios de curvatura, la orientacién del eje mecanico y la profundidad
de las cavidades articulares. Para garantizar una distribucion adecuada de las fuerzas, la
prétesis debe ser colocada respetando la alineacion con los ejes biomecanicos naturales del

tobillo.
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Fixed Boundary
Condition

. Tibia
B o
(Inte I- IV)
Talus
B Cakcaneus
ATIFL
Achilles tendon ATiTL
muscle force . Lizaments

Reaction force

Reaction force

Figura 13. Modelo de elementos finitos de la articulacion del tobillo que muestra diferentes huesos, ubicacion de los
ligamentos, fuerza muscular, fuerza de reaccién y condiciones de limite fijas. Adaptado de: (Mondal & Ghosh, 2017)

Los principales factores por considerar para realizar un estudio FEM efectivo, segln

Mondal & Ghosh (2017) son:

Los huesos deben ser tratados como materiales ortotropicos o isotropicos, segun el

enfoque del estudio, para representar con precision la heterogeneidad del tejido 6seo.

o Los mddulos de elasticidad, las relaciones de poisson y las densidades especificas
deben ser asignados basandose en datos experimentales previos.

o Las cargas deben aplicarse en puntos especificos, como la cabeza del astragalo, para
replicar el impacto y la distribucion real de las fuerzas.

o Las condiciones de limite deben fijarse para evitar movimientos no naturales,
simulando las restricciones anatémicas del tobillo.

o Es importante considerar que la simplificacion de ciertos tejidos blandos o la ausencia

de elementos dinamicos puede afectar la precision de los resultados.

Por ejemplo, en un estudio FEM personalizado, los resultados pueden mostrar la
distribucion del estrés en las diferentes partes del tobillo, incluyendo esfuerzos de
compresion, traccion y cortante en las superficies articulares y estructuras 6seas (ver Figura

14).
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Figura 14. Distribucion de tension equivalente (von Mises) en el hueso cortical y esponjoso de la tibia para diferentes
condiciones de carga y de contorno (a) Inclusién de fuerza muscular y ligamentos (b) sin fuerza muscular (c) sin

ligamentos. Obtenido de: (Mondal & Ghosh, 2017)

Para mejorar la planificacion del disefio (Mohd Moideen et al., 2022), propone el uso

de un disefio protésico innovador conocido como "Polka Dot Cementless Talar Component”.

Este disefio mejora la fijacion primaria y reduce los micromovimientos en la interfaz hueso-

prétesis, factores clave para el éxito de las protesis de tobillo. EI componente talar, que se

puede ver en la Figura 15, presenta areas porosas distribuidas estratégicamente (“patrén de

puntos™), lo que maximiza el contacto entre el hueso y la prétesis.

(A) STAR™ Ankle

l': 4 i ; A‘
( I‘QQ‘,».[-/' '& <

(E) Pin Length 3mm

(F) Square Shape Feature

(G) Polka

(C) Hemisphere @2mm

Dot Final Deslgn

(D) Hemisphere @3mm

Figura 15. Diferentes modelos de componentes talar con varios tipos de texturas o relieve. Adaptado de: (Mohd Moideen et

al., 2022)
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Ademas, las caracteristicas de este disefio han sido validadas mediante simulaciones
FEM, que evallan los desplazamientos relativos en la interfaz hueso-implante y varian
parametros del disefio (como el tamafio y la distribucion de las areas porosas) para determinar
su impacto en la fijacion y el comportamiento biomecanico. Los micro movimientos
inferiores a 50 um son esenciales para prevenir el aflojamiento del implante durante las
primeras fases de cicatrizacion dsea. Los resultados también destacan que la porosidad
controlada permite distribuir homogéneamente las cargas en el hueso subyacente, evitando

puntos de concentracién de estrés que podrian causar fracturas.

Un componente primordial para verificar la efectividad de los tipos de protesis, asi
como entender los puntos clave del tratamiento, es abordar estudios clinicos que presentan
datos muestrales. Segin Galeote Rodriguez & Alvarez Goenaga (2012) para garantizar la
longevidad y funcionalidad de la protesis de tobillo, es crucial minimizar la cantidad de hueso
removido durante la cirugia, un soporte 6seo robusto en la tibia y el astragalo es esencial para

la estabilidad de la prétesis y para prevenir su fallo.

Por otro lado, afirman que en las protesis que tienen una forma esférica como la de
Buechel-Pappas, la estabilidad lateral depende en gran medida de los ligamentos que rodean
el tobillo. Sin embargo, para evitar que el pie se deslice hacia adelante o hacia atras, la

integridad de estos mismos ligamentos es esencial.

Para finalizar los puntos clave de este tratamiento, la artroplastia de tobillo posee
varias contraindicaciones, las cuales pueden ser relativas o absolutas, entre ellas se destacan:
edad menor a 50 afios, peso corporal mayor a 95 kg, alteraciones anatomicas severas
postraumaticas, osteoporosis, tratamiento cronico con corticosteroides, actividad fisica
moderada, infeccidn activa, desalineacion articular severa, lesiones extensas de tejidos

blandos, compromiso neurolégico y actividad fisica intensa (Galeote Rodriguez & Alvarez
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Goenaga, 2012). Sin embargo, en el caso de prétesis HINTEGRA se evidencia que la edad no
resulta determinante en los resultados, pues, en una ventana de 10 afios los pacientes
mejoraron 2 puntos en la escala AOFAS -heamienta de evaluacion de la American
Orthopaedic Foot and Ankle Society utilizada en ortopedia para medir el grado de dolor,

funcion y alineacion del pie y tobillo- (Alvarez-Goenaga, 2008).

En cuestion de durabilidad, luego del andlisis de 52 prétesis STAR en pacientes con
artrosis y artritis reumatoide, Galeote Rodriguez & Alvarez Goenaga (2012) observaron una
supervivencia general de los implantes superior al 70% luego de 10 afios de uso,
considerando que la variable mas importante para alargar su vida Util es el espesor del
componente de polietileno, recomendando un minimo de 5 mm. Por otro lado, Buechel et al.
(2003) analizaron 50 protesis Buechel — Pappas, y obtuvieron como resultado una
supervivencia del 93.5% luego de 10 afios de implantacion. Por ultimo, Alvarez-Goenaga
(2008) evaluo 25 protesis de tobillo HINTEGRA y obtuvo una supervivencia del 92% luego
de 29.5 meses de seguimiento medio. La variable mas importante para alargar la vida util del

implante,

En términos de movilidad, segun Galeote Rodriguez & Alvarez Goenaga (2012) la
movilidad después de la cirugia mejora, pero de forma limitada. Los pacientes pueden
caminar y realizar actividades recreativas, pero los deportes de alto impacto no son
adecuados, debido a las limitaciones de la proétesis, especialmente en casos de deformidades
severas del tobillo. Un aspecto fundamental por considerar es que los pacientes con mayor
arco de movimiento luego del implante fueron aquellos que poseian el mayor arco de
movimiento antes de la cirugia, por lo que se concluye que la movilidad antes de la misma es

de gran importancia en el rango de movimiento posterior a una artroplastia de tobillo.
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Es relevante mencionar que, el aflojamiento de los componentes protésicos es la
complicacién mas frecuente y suele ser causado por una colocacion incorrecta de los
implantes, una mala calidad del hueso o el desgaste de las superficies metalicas en contacto

con el hueso.

2.3 Discusién y conclusién de la investigacion
La revision bibliogréfica evidencia avances significativos en el disefio de protesis para
el TAA, destacando modelos como STAR, Hintegra y Buechel-Pappas, los cuales han
mejorado la estabilidad y funcionalidad mediante inserciones moviles y fijaciones sin
cemento. Disefios innovadores como el "Polka Dot Cementless Talar Component™ subrayan
la importancia de la osteointegracién y la reduccion de micro movimientos para prolongar la

durabilidad del implante, especialmente en casos complejos como el PEVC.

Los estudios biomecénicos y las simulaciones por FEM han sido fundamentales para
comprender como las prétesis responden a las cargas generadas durante actividades normales,
identificando la necesidad de una distribucion uniforme de fuerzas para evitar fallos
estructurales. A pesar de los avances, los resultados clinicos destacan desafios como el
aflojamiento de componentes y el desgaste del polietileno que inciden en la longevidad, y
adaptabilidad a casos complejos como el PEVC, lo que refuerza la importancia de una
alineacion quirdrgica precisa y el desarrollo de disefios adaptativos que aborden las

particularidades anatémicas y funcionales de los pacientes con deformidades complejas.

La investigacidn futura debe centrarse en la validacion clinica de disefios innovadores
y en el desarrollo de enfoques quirdrgicos menos invasivos que maximicen los beneficios
funcionales y minimicen las complicaciones. En este contexto, la validacion técnica del
prototipo adquiere un papel clave para garantizar su viabilidad y seguridad antes de su

aplicacién clinica.
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Por ello, y se ha determinado la necesidad de implementar las siguientes normativas,

las cuales servirdn como referencia para los procesos de fabricacion y validacion:

I1SO 22622 - Implants for surgery — Wear of total ankle-joint prostheses — Loading
and displacement parameters for wear-testing machines with load or displacement control

and corresponding environmental conditions for test.

Esta norma especifica los pardmetros de carga y desplazamiento para las maquinas de
prueba de desgaste con control de carga o desplazamiento, asi como las condiciones
ambientales correspondientes. Define el movimiento angular relativo entre los componentes
articulados, los patrones de fuerzas aplicadas, la velocidad y la duracién de las pruebas de

desgaste en pratesis totales de tobillo.

ASTM A967 - Standard Specification for Chemical Passivation Treatments for

Stainless Steel Parts

Esta norma proporciona una vision general de los tratamientos de pasivado quimico
para piezas de acero inoxidable, con el objetivo de mejorar su resistencia a la corrosion.

Derivando a normativas mas especificas para el tratamiento superficial correspondiente.

ASTM A380 - Standard Practice for Cleaning, Descaling, and Passivation of

Stainless Steel Parts, Equipment, and Systems

Utilizada como base para el proceso de grabado acido, esta norma sirvié como
complemento para evaluar la resistencia a la corrosion del acero inoxidable 316 L en

condiciones agresivas como la sangre.

ASTM B912 - Standard Specification for Passivation of Stainless Steels Using

Electropolishing
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Estable los procedimientos para la pasivacion mediante electro pulido incluyendo las
concentraciones de acidos y tiempos de exposicion adecuados. El proposito principal de
aplicar este tratamiento fue reducir la rugosidad de las superficies en contacto entre
componentes, con el fin de disminuir la friccion y, por ende, el desgate progresivo del

componente de polietileno a lo largo del tiempo.

3. PLANIFICACION

3.1 Planificacion temporal y econdmica del proyecto
La planificacion temporal es un elemento esencial en la gestion de proyecto, ya que
proporciona una visién clara y estructurada de todas las actividades necesarias para alcanzar
los objetivos propuestos. Es asi como, en el proyecto de grado enfocado en la construccién de
un prototipo de protesis de tobillo, la planificacion permite no solo organizar las tareas a
desarrollar, sino también establecer un cronograma detallado que garantice el cumplimiento

de los plazos y requisitos especificos.

La utilidad de una planificacion bien definida radica en su capacidad para anticipar
cada accion a realizar, distribuir de manera eficiente los recursos y facilitar la coordinacion
entre los implicados. En este caso, se establecié un periodo de 16 semanas para ejecutar las
diferentes etapas del proyecto, proporcionando a los integrantes una guia clara sobre los
tiempos esperados en cada fase. Esto es crucial para minimizar retrasos y asegurar que el

prototipo cumpla con los estandares propuestos.

Para la gestion temporal del proyecto se utilizara el Diagrama de Gantt, una
herramienta ampliamente reconocida por su eficiencia en la organizacion de actividades y
seguimiento del progreso. En el Anexo A se presenta el diagrama disefiado especificamente
para el proyecto. Este descompone el proyecto en varias fases clave como, revision de

literatura, disefio conceptual del prototipo, desarrollo, construccidn, pruebas y validacion.
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Cada una de estas etapas cuenta con fechas de inicio y finalizacion claramente
definidas, lo que permite una vision general integral del flujo de trabajo. Ademas, el uso del
diagrama facilita el monitoreo constante del avance del proyecto ayudando a identificar

posibles desvios en el cronograma y tomar acciones correctivas a tiempo.

Ademaés de la gestion del tiempo, la planificacion econdmica es un pilar fundamental
para la ejecucion exitosa del proyecto. El presupuesto disponible es de 400 USD, monto que
debia cubrir todas las actividades establecidas en el cronograma, desde la adquisicion de

materiales hasta la implementacién de pruebas.

En la planificacion inicial, se priorizd la compra de materia prima necesaria para la
construccion del prototipo de proétesis de tobillo. Con el avance del proyecto fue necesario

destinar gastos para la compra de herramientas e insumos, como se detalla en la Tabla 2.

Tabla 2. Resumen de gastos

Gastos Costo [$ USD]
Acero 316 L 151.03
Acero A36 34.75
UHMWPE 45
Herramientas 33.12
Impresidn resina 60.38
Mecanizado CNC 462.5
Varios 4.7
Total 852.91

Es importante destacar que el costo total sefialado previamente incluyo las horas de
maquinado, sin embargo, para el proceso de manufactura se utilizo el torno CNC de 4 ejes

proporcionado por la universidad por lo cual el precio real cubierto fue de 390.41 USD.
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El objetivo de analisis de riegos es fundamental en la ejecucidn de proyectos pues

permite anticipar posibles problemas y establecer estrategias de mitigacion efectiva. Los

aspectos evaluados incluyen riegos operacionales, comerciales, de manejo de recursos,

seguridad, legales, ambientales y economicos. Para ello, se emplea una escala de calificacion

del uno al cinco, donde cinco representa el valor maximo en cuanto al efecto del impacto y la

probabilidad de ocurrencia del evento.

Riesgos técnico - operacionales

Esta clase de riego se refiere a posibles fallas en el disefio, desarrollo o

funcionamiento de los proyectos debido a limitaciones tecnolégicas, errores en la integracion

de componentes o incertidumbre en el rendimiento de los materiales empleados. Estos

pueden afectar la calidad, seguridad y viabilidad del proyecto.

Tabla 3. Riesgos técnicos - operacionales

RIESGOS TECNICO - OPERACIONALES

Prioridad =
Cad. Descripcion Impacto x Responsable| Decision tomada | Estatus Observaciones
Probabilidad
Utilizar CNC Haas
Falta de precision del con calibraciones Se requiere
001 | maquinado o la fabricacion 5x4 =20 s.B? periodicas y tomar Pendiente s_egmmlento
de componentes en cu_enta'le_m continuo c_iurante el
tolerancia minima maquinado
para el maquinado
Limitacion en el acceso a Comprar normativas Buscar alternativas
002 las normas 1SO 22622 y 4x4=16 M.NP a trgvés de INEN Finalizado |gratuitas o de acceso
ASTM F2665 institucional
augs:gﬁgigmszi%%e de Adquirir revision de Realizar
003 esfuerzos de manera 5x2=10 C.ye expertos y realizar | Pendiente simulaciones
innecesaria ajustes iterativos complementarias
(gjnl: sgen:er;?;erceusal\](lit(;:tr;tr; Adaquirir revision de Realizar
004 P 5x3 =15 D.cd expertos y realizar | Pendiente simulaciones

friccion y desgaste
prematuro

ajustes iterativos

complementarias

a, b, ¢, d. Siglas de iniciales para los nombres de los integrantes del proyecto: Sebastian Buenafio, Maria Navarro, Carolina
Yépez y Dennys Collaguazo respectivamente.
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Estos riesgos derivan de factores que pueden comprometer la ejecucién del proyecto,

como la dificultad para obtener materia prima, la escasa disponibilidad de maquinaria

adecuada y una gestion ineficaz de los recursos. La dependencia de terceros, como

proveedores y distribuidores, es inevitable, por lo que la falta de proveedores confiables o los

retrasos en la cadena de sumisitos pueden generar demoras significativas en el proceso.

Tabla 4. Riegos comerciales y de manejo de recursos

RIESGOS COMERCIALES Y DE MANEJO DE RECURSOS

Prioridad =
Cad. Descripcion Impacto x Responsable | Decisién tomada Estatus Observaciones
probabilidad
Buscar
alternativas de .
o materiales con Priorizar el mercado
005 Dificultad plara 53 < 15 bC ropiedades Finalizad nacional y aledafio al
conseguir ia X3 = : prop L. INalizado | ¢ ador. Mantenerse
materia prima mecanicas
o dentro del presupuesto
similares a las
deseadas
L Una gestion efectiva
Trabajar jornadas g .
Gestion ineficaz extra y adquirir nos mantendria dentro
006 del tiempo y 3x2=6 D.C . Finalizado del tiempo y
material de
recursos presupuesto
reserva .
establecidos
Reservar el
tiempo en la
Poca HAAS con
disponibilidad anticinacic Hablar con el
pacion. L
007 para el acceso a 4x2=8 S.B - Finalizado encargado de taller
L Considerar el uso .
la maquinaria de Gabriel Gallo
la universidad de talleres
alternativos
(S.B).

Riesgos de seguridad

La seguridad es uno de los aspectos clave en cualquier proceso de fabricaciéon, y los

riesgos asociados incluyen la mala manipulacién de maquinaria, la aplicacion inadecuada de

procedimientos técnicos y la falta de capacitacion dirigida hacia quienes desempefian el




trabajo. Es por ello que se tratara de seguir al margen de lo posible normativas y

recomendaciones por técnicos expertos en el area.

Tabla 5. Riegos de seguridad

RIESGOS DE SEGURIDAD
Prioridad = -

. L Decision .
Cad. Descripcién Impacto x Responsable Estatus Observaciones
- tomada

probabilidad
Seleccion
inadecuada de Recibir
- . Hablar con el
velocidades capacitaciones
. . . encargado de
008 de avance o 5x3 =15 S.B y trabajar bajo | Pendiente .
. L taller Gabriel
herramientas supervision Gallo
enlaCNC del encargado
HAAS.
Mala
manipulacién Recibir
de los é&cidos capacitaciones Hablar con el
009 que pueda 5x4 =20 cY y trabajar bajo | Pendiente | encargado de
resultar en supervision los laboratorios
lesiones 0 del encargado
quemaduras

Riesgos legales

Cumplir con normativas y regulaciones es fundamental para evitar sanciones o

problemas legales. El incumplimiento de requisitos en seguridad industrial, patentes,
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certificaciones médicas o normativas ambientales puede impedir la fabricacion y presentacion

del proyecto. En consecuencia, se ha decidio que el prototipo de prétesis no sera implantado

en pacientes a pasar de que este, esté totalmente dispuesto pues, el objetivo es evaluar la

facilidad del desarrollo de protesis de tobillo en Ecuador considerando todos sus factores

asociados.
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Tabla 6. Riesgos legales

RIESGOS LEGALES
Prioridad = Decisién
Cod. Descripcion Impacto x Responsable Estatus Observaciones
. tomada
probabilidad
Demanda legal por Conseguir
el incumplimiento asesoramiento
010 de alguna 5x2 =10 M.N legal con Pendiente
legislacién y/o ayuda de la
regulacion USFQ

Riesgos ambientales

La produccidn industrial genera residuos que, si no se manejan adecuadamente, pueden
tener impactos negativos en el medio ambiente. La disposicion inadecuada de desechos
toxicos o la falta de conocimiento de su majeo pueden generar sanciones ambientales y
afectar la imagen del proyecto. Implementar medidas de mitigacién como capacitaciones es

clave para reducir este tipo de riesgo.

Tabla 7. Riesgos ambientales

RIESGOS AMBIENTALES
Prioridad = Decisién
Caod. Descripcion Impacto x Responsable Estatus Observaciones
. tomada
probabilidad
. S Recibir
Disposicion .
inadecuada de capacitaciones Hablar con el
011 5x3 =15 CY y trabajar bajo | Pendiente encargado de
los desechos s .
L. supervision los laboratorios
acidos
del encargado

Riesgos econémicos

Costos elevados de los materiales y presupuesto reducido pueden hacer que el
proyecto sea financieramente inviable si no se gestiona adecuadamente. Ademas, una mala
administracion de los recursos puede generar sobrecostos inesperados, poniendo en riesgos la

continuidad del desarrollo de la protesis.
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Tabla 8. Riegos econdémicos

RIESGOS ECONOMICOS
Prioridad = Decisién
Cod. Descripcion Impacto x Responsable Estatus Observaciones
. tomada
probabilidad
Costos Crear un
. fondo
excesivos de alternativo
012 los materiales 5x4=20 M.N Pendiente
de reserva
para los
CON recursos
componentes .
propios

4. EVALUACION DE PARAMETROS

4.1 Requerimientos del usuario
Los requerimientos del usuario se centran en asegurar su funcionalidad, seguridad y
accesibilidad. En primer lugar, el precio de la protesis debe ser significativamente menor al
de las opciones disponibles en el mercado, ofreciendo una alternativa econdémica y accesible
para un mayor namero de personas. Ademas, la protesis debe proporcionar una movilidad
adecuada que permita al usuario caminar con confianza sobre superficies irregulares,

minimizando el riesgo de torceduras o caidas.

Otro aspecto fundamental es que la intervencién quirdrgica necesaria para la
colocacion sea de bajo impacto, evitando procedimientos complejos y facilitando una
recuperacion mas rapida. Asimismo, esta debe ser duradera, garantizando que no se requiera

reemplazos o cirugias correctivas durante al menos cinco afios tras su implantacion.

4.2  Requerimientos ingenieriles

El disefio de la protesis de tobillo debe cumplir con una serie de especificaciones
técnicas que garanticen su funcionalidad y seguridad, replicando de manera adecuada los
movimientos naturales del pie humano. Segun Buechel & Pappas (2015), el pie presenta tres

movimientos principales, cada uno con rangos especificos de angulos regidos por tendones y



36

ligamentos al cual se espera llegar con el desarrollo del prototipo de prétesis para asegurar

una movilidad adecuada y natural.

Otro aspecto critico en el disefio es la resistencia mecanica de la prétesis. Durante una
caminata normal, el tobillo soporta cargas equivalentes a cuatro veces el peso corporal del
individuo, especialmente en compresion. Por ello, los materiales y la estructura de la prétesis
deben estar disefiados para soportar fuerzas sin comprometer su integridad o desempefio a lo

largo del tiempo

4.3  Matrices de seleccion

Tomando en consideracion que el presente trabajo de titulacion se centra en el disefio
de un prototipo de prétesis para artroplastia total de tobillo, cuyo objetivo es restaurar la
funcionalidad del pie y permitir a los usuarios retomar sus actividades diarias con
normalidad, garantizando la mayor cantidad posible de movimientos funcionales, es

necesario llevar a cabo un proceso de seleccion de alternativas para el disefio.

En este proceso, se han identificado cinco subsistemas clave, detallados en la Tabla 9,
cada uno con sus respectivas alternativas de disefio y criterios de ingenieria especificos que se

detallan a continuacion.

o Costo: Debe garantizar un equilibrio entre la calidad del material y su accesibilidad
para los pacientes, priorizando opciones que ofrezcan un buen rendimiento a un

precio razonable. Tomando en cuenta la economia ecuatoriana.

« Disponibilidad: El material debe ser facilmente accesible en el mercado nacional e
internacional, preferiblemente en paises cercanos a Ecuador o aquellos cuyas politicas

de importacion no representen un obstaculo.

e Manufactura: Este criterio mide la complejidad y recursos necesarios para

implementar cada alternativa. Se prefieren materiales que puedan ser procesados y
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fabricados de manera eficiente utilizando técnicas y equipos disponibles en Ecuador,
con el fin de disminuir costos y tiempos de fabricacion sin comprometer la calidad del

producto final.

Biocompatibilidad: EIl material no debe provocar reacciones adversas en el cuerpo
humano, como inflamacién, rechazo o toxicidad. Debe ser compatible con los tejidos
6seos y musculares para garantizar una integracion adecuada sin comprometer la

salud del paciente.

Incidencia en la estructura ésea: El disefio debe considerar la resistencia y densidad
del hueso receptor, asegurando que la prétesis pueda integrarse correctamente sin
generar sobrecargas que puedan provocar fracturas o desgaste prematuro del tejido

0seo.

Numero de grados de libertad: La protesis debe permitir la mayor cantidad posible
de movimientos funcionales, incluyendo dorsiflexion, flexién plantar, inversion y

eversion, sin comprometer la estabilidad del tobillo.

Radio lucidez: EIl material debe permitir un adecuado seguimiento postoperatorio a
través de imagenes de rayos X o tomografias, facilitando la evaluacién de la

integracion Osea sin interferencias en la visualizacion.

Resistencia a la corrosion: La protesis debe estar fabricada con materiales resistentes
a la corrosion para evitar su degradacion dentro del cuerpo y garantizar su durabilidad

a largo plazo.

Reduccion de la friccion: Se deben emplear materiales y recubrimientos que
minimicen la friccién entre los componentes de la protesis, reduciendo el desgaste y

mejorando la longevidad del implante.
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« Resistencia mecénica: La protesis debe ser capaz de soportar cargas estaticas y
dindmicas asociadas con la marcha y otras actividades diarias, asegurando su

estabilidad sin deformaciones ni fallos estructurales.

e Rugosidad: El tratamiento a escoger debe optimizar la rugosidad superficial del
material para mejorar la fijacion con el tejido 6seo, sin generar puntos de presion que

puedan derivar en molestias o0 complicaciones postoperatorias.

Tabla 9. Subsistemas identificados para la prétesis TAR

Subsistema 1l | Tipo de protesis

Subsistema 2 Material para el componente talar y tibial

Subsistema 3 Material del componente de soporte

Subsistema 4 | Tratamiento superficial que reduzca la friccién entre componentes

Es importante destacar que la seleccion de alternativas se realiz6 mediante matrices de
decision, considerando distintos criterios de ingenieria segin cada subsistema analizado.
Cada criterio fue ponderado en funcion de su relevancia en la toma de decisiones, utilizando

una escala de calificacion especifica, la cual se detalla en la Tabla 10.

Tabla 10. Escala de calificacion

Valor numérico Escala de Cumplimiento
1 Muy Bajo
2 Bajo
3 Medio
4 Alto
5 Muy Alto

4.3.1 Tipo de protesis

Las protesis de tobillo estan disefiadas para reemplazar la articulacién tibio talar,
restaurando la movilidad y reduciendo el dolor. Existen distintos modelos en funcién de su

disefio, materiales, fijacion y rango de movilidad, los cuales pueden clasificarse en sistemas
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de dos o tres componentes, dependiendo de su capacidad para replicar la biomecanica natural
del tobillo. La eleccion del tipo de protesis depende de factores como la estabilidad articular,

la calidad de estructura 6sea y la movilidad deseada.
Alternativa 1 - HINTEGRA

Es una protesis de tobillo de tres componentes, un componente tibial metélico que se
encuentra adherido mediante tornillos transversales que proporcionan la estabilidad primaria,
un componente talar que comparte el mismo sistema de adherencia y un inserto maévil de
polietileno (N. E. Gougoulias et al., 2009). La protesis HINTEGRA permite los movimientos
principales de la articulacion, sin embargo, la rotacion se encuentra limitada debido a la
estabilidad de la sujecion. Esta indicada para pacientes con buena calidad ésea y actividad

moderada.
mobile-bearing (three-component) ankle prosthesis

Auterior ‘flange’

Screws
« fortuibial «

& talar

ﬁuuou_

frontal plane sagittal plane
Figura 16. Prétesis tipo HINTEGRA. Obtenido de: (N. E. Gougoulias et al., 2009)

Alternativa 2 - Buechel-Pappas

La protesis de tobillo Buechel-Pappas consiste en dos componentes metélicos y un
inserto de polietileno mavil, la fijacion en la tibia se realiza mediante un vastago que va
insertado verticalmente a la estructura 6sea; utiliza un sistema de fijacion sin cemento que
facilita la osteointegracion; su disefio mévil permite movimientos de dorsiflexion, flexion
plantar y rotacion axial moderada, ademas de un leve desplazamiento (N. E. Gougoulias et

al., 2009). Esta configuracion reduce las tensiones en las estructuras 0seas y tejidos
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adyacentes, favoreciendo una distribucion mas uniforme de las cargas y aumentando la

durabilidad del implante.

a three-component ankle prosthesis

Tibial stem

‘mobile’
polyethylene
allows 3
inversion—eversion |

Talar peg for talar fixation

component

frontal plane sagittal plane
Figura 17. Protesis tipo BUECHEL-PAPPAS. Obtenido de: (N. E. Gougoulias et al., 2009)

Alternativa 3 - S.T.A.R. (Scandinavian Total Ankle Replacement)

La protesis de tobillo S.T.A.R. es un sistema de tres componentes: tibial, en donde su
fijacion se realiza mediante barras metalicas que penetran en el hueso, promoviendo la
osteointegracion; talar, el cual se fija sobre la superficie del astragalo mediante un disefio
anatomico que maximiza la superficie de contacto y mejora la distribucion de las fuerzas y un
inserto de polietileno mévil que permite una mayor imitacion de la movilidad natural del
tobillo (N. E. Gougoulias et al., 2009). Este disefio facilita movimientos de dorsiflexion,
flexion plantar, rotacion axial y traslacion limitada, mientras restringe los movimientos de

inversion y eversion para garantizar estabilidad.
a three-component ankle prosthesis

bars for tibial
, fixation

‘mobile’ (
(no inversion / {
! S eversion allowed) / ‘)\
* Talar 7
component
frontal plane sagittal plane

Figura 18. Protesis tipo S.T.A.R. Obtenido de: (N. E. Gougoulias et al., 2009)
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Alternativa 4 —- TARIC

La protesis TARIC es un sistema sin cemento de rodamiento mévil, compuesto por
tres elementos: componente tibial, componente talar y un inserto de polietileno altamente
congruente; la fijacion se realiza mediante aletas metalicas que penetran en el hueso para
asegurar la estabilidad primaria (Rehart et al., n.d.). Este disefio permite dorsiflexion, flexion
plantar y rotacion axial moderada, asegurando una distribucion eficiente de las cargas y

mejorando la Funcionalidad del tobillo.

Figura 19. Protesis tipo TARIC. Obtenido de: (Rehart et al., n.d.)

A continuacion, en la Tabla 11, se presenta la matriz de seleccion utilizada para
determinar el tipo de protesis mas adecuado, evaluando criterios clave como la incidencia

6sea, el costo, la capacidad de manufactura y los grados de libertad para el movimiento

articular.
Tabla 11. Matriz de seleccion para el tipo de protesis
Hintegra Buechel-Pappas STAR TARIC
Criterio Peso Cal.? Pond.? Cal. Pond. Cal. Pond. Cal. Pond.
Incidencia en estructura 6sea 20% 2 0.4 2 0.4 3 0.6 4 0.8
Costo 35% 3 1.05 4 14 2 0.7 2 0.7
Manufactura 20% 3 0.6 4 0.8 2 0.4 1 0.2
N. de grados de libertad 25% 4 1 5 1.25 5 1.25 5 1.25
TOTAL 100% 3.05 3.85 2.95 2.95

aCalificacion de acuerdo con la escala de Tabla 10
b Ponderacion
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La seleccion de la proétesis Buechel-Pappas se justifica por su equilibrio entre disefio
funcional y viabilidad para ser fabricada en Ecuador. En cuanto a la incidencia en la
estructura dsea, su nivel moderado la hace menos invasiva, lo que facilita la integracion con
el hueso. El costo reducido fue un factor clave, ya que es mas accesible en comparacion con
otras protesis, lo que la convierte en una opcion viable para el mercado local. Su disefio
sencillo y la utilizacién de materiales comunes y procesos de mecanizado estandar
simplifican su manufactura, lo que reduce la dependencia de tecnologias avanzadas no
disponibles en el pais. Finalmente, con grados de libertad suficientes para movimientos
esenciales del tobillo, asegura una funcionalidad adecuada para el paciente sin complicar el

proceso de fabricacion.

4.3.2 Material tibial y talar

La seleccion del material adecuado para los tres componentes de la protesis es
fundamental para garantizar el éxito a largo plazo del implante y minimizar la necesidad de
cirugias de revision o reemplazo. Para ello, es crucial considerar las propiedades
biomecéanicas de cada material, asegurando su correcta integracion y durabilidad en el

entorno bioldgico.

Alternativa 1 - PEEK/CFR-PEEK

La polieteretercetona (PEEK) reforzada con fibra de carbono (CFR-PEEK) ha
demostrado su eficacia en diversas aplicaciones médicas, como cajas intervertebrales,
tornillos de fijacion Gsea y cables cardiacos y neuroldgicos (Li et al., 2014). Su reciente auge
en implantes ortopédicos se debe a que este material puro (PEEK) a pesar de tener un médulo
elastico entre 3 a 4 GPa puede ser modificado para asemejarse al del hueso cortical (18 GPa)

al reforzarlo con fibra de carbono (CFR-PEEK). Ademas de su semejanza con la rigidez del
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hueso humano, este material tiene buena resistencia a la fatiga, durabilidad y resistencia

(Kerschhofer et al., 2016)
Alternativa 2 — Aleacion de CoCrMo

Durante varias décadas, las aleaciones de cobalto-cromo-molibdeno (CoCrMo) han
sido ampliamente utilizadas en la fabricacion de implantes protésicos y dentales. Esto se debe
a sus propiedades mecénicas favorables, como su alta resistencia a la corrosién y bajo indice
de desgaste, asi como a su buena biocompatibilidad (Valero Vidal & Igual Mufioz, 2010). Sin
embargo, la fabricacion de estos implantes mediante procesos tradicionales como la
fundicion, el mecanizado y el trabajo plastico presenta desafios debido a la alta dureza del
material, el endurecimiento por deformacion y el desgaste de herramientas de maquinado (de

Castro Girdo et al., 2020).
Alternativa 3 — Acero inoxidable (quirurgico)

Actualmente, el acero inoxidable austenitico es ampliamente utilizado en implantes de
osteosintesis debido a sus buenas propiedades mecanicas, resistencia a la corrosion y su
buena relacién costo-beneficio. Sin embargo, su uso representa ciertos desafios ya que este
tipo de material en conjunto con la temperatura regular del cuerpo humano puede provocar la
liberacion de iones Cl en altas concentraciones, lo que puede favorecer a la corrosién
localizada (Godbole et al., 2016). A pesar de estos riesgos que pueden provocar también
fatiga por frotamiento, la resistencia del acero puede mejorarse con tratamientos superficiales

que a su vez pueden aplicarse para mejorar otras propiedades biomecanicas.
Alternativa 4 — Alumina Ceramic

Tras varias evaluaciones de biocompatibilidad, resistencia mecanica, friccion y
desgaste. Boutin et al. (1988) han demostrado que las cerdmicas con mas del 99% de Al203

pueden ser utilizadas para aplicaciones en articulaciones de implantes artificiales, ya que, al
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ser un solido policristalino casi libre de poros, es termodindmicamente estable y
quimicamente inerte (p.1204). Es asi como, muchos investigadores han reportado la excelente
biocompatibilidad de la aliumina densa implantada en hueso por su capacidad para

permanecer estable a largo plazo.

Alternativa 5 — Ti6Al4V

El titanio y sus aleaciones son materiales ampliamente utilizados en implantes
otropédicos y dentales debido a sus excelentes propiedades mecénicas y su alta
biocompatibilidad. Sin embargo, su médulo de elasticidad es considerablemente mas alto que
el del hueso cortical humano, que puede generar efectos de apantallamiento de tension
indeseados (Graf & Miller, 2014). Adicionalmente, el titanio se considera como un material
bioinerte, esto significa que el tejido 6seo no forma una conexién sustancial con el implante.
Este desafio puede ser superado al recubrir el material con hidroxiapatita para favorecer la

integracion oOsea.

Para realizar la seleccion de la mejor alternativa con respecto a este subsistema, se
consideraron los criterios de costo, disponibilidad, biocompatibilidad, tiempo de entrega,

dificultad de manufactura y resistencia mecanica.

Tabla 12. Matriz de seleccion para el material de los componentes tibio talares

PEEK/CFR- CoCrMo Ti6AI4V Alumina Acero

PEEK Ceramic Inoxidable
Criterio Peso | Cal? | Pond. | Cal. | Pond. | Cal. [ Pond. | Cal. | Pond. | Cal. | Pond.
Costo 35% 2 0.7 2 0.7 1 0.35 2 0.7 4 14
Disponibilidad 25% 1 0.25 3 0.75 2 0.5 1 0.25 4 1
Biocompatibilidad 15% 5 0.75 5 0.75 4 0.6 35 | 0.525 2 0.3
T. de entrega 15% 2 0.3 3 0.45 4 0.6 1 0.15 4 0.6
Dificultad de manufactura | 10% 3 0.3 1 0.1 1 0.1 25 0.25 4 0.4
Resistencia mecanica 15% 1 0.15 5 0.75 4 0.6 2 0.3 3 0.45
TOTAL 100% 2.45 3.5 2.75 2.175 4.15

aCalificacion de acuerdo con la escala de Tabla 10
b Ponderacion
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La opcion mas viable para los componentes tibio-talares de la protesis es el acero
inoxidable 316L, conforme a la norma ASTM F138 (4.15). Este material se destaca por su
bajo costo y amplia disponibilidad tanto en el mercado nacional como internacional, a
diferencia de sus equivalentes en titanio y aleacion de cobalto-cromo-molibdeno, que solo se
encuentran en el mercado internacional y presentan tiempos de entrega prolongados debido a

la logistica de importacion.

A pesar de que el acero inoxidable 316L tiene una biocompatibilidad inferior en
comparacion con otras opciones, su uso es adecuado en esta fase, ya que se trata de un
prototipo y no de una versién definitiva para implantacion quirdrgica. Ademas, aunque su
calificacion en resistencia mecéanica es moderada, cumple con los requisitos estructurales
necesarios para la construccién del prototipo, considerando las condiciones de carga

generadas durante los ciclos de marcha.

4.3.3 Material del soporte

Alternativa 1 - PEEK/CFR PEEK

Los compuestos de CFR-PEEK se pueden utilizar en varias aplicaciones, ademas de
implantes ortopédicos es posible utilizar este material como superficie de articulacion. Li et
al. (2014) describe que las variaciones de este material tuvieron un buen desempefio en
pruebas de desgaste, y demostro sus beneficios al interactuar con diferentes materiales
independientemente si se trataba de materiales cerdmicos, aleaciones metalicas o polimeros

en condiciones cementadas 0 no cementadas.

Alternativa 2 - UHMWPE

El polietileno de ultra alta densidad (UHMWPE) es una fibra termoplastica que tiene
una estructura altamente cristalina que, junto con su buena biocompatibilidad, inercia

quimica, alta resistencia a la traccion, bajo coeficiente de friccion y baja tasa de desgaste
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(0,15-0,2 mm/afio), lo vuelve responsable de numerosas aplicaciones en biomedicina (Patil et
al., 2020). A pesar de que presenta algunos inconvenientes, como la generacion de residuos
de desgaste, y la degradacion oxidativa causada por la generacion de radicales libres cuando
se somete a irradiacion con rayos gamma, estos problemas pueden solucionarse al reforzar el
material con compuestos mediante el tratamiento con haz de electrones o plasma frio

atmosférico.

Considerando este subsistema, se evaluaron como criterios ingenieriles el costo, el

coeficiente de friccion, la biocompatibilidad, la radio lucidez y la disponibilidad.

Tabla 13. Matriz de seleccidn para el material del componente de soporte

PEEK CFR-PEEK UHMWPE

Criterio Peso Cal . Pond. Cal. Pond. Cal. Pond.
Costo 30% 1 0.3 1 0.3 4 1.2
Coef. Friccion 20% 2 0.4 3 0.6 4 0.8
Biocompatibilidad 10% 3 0.3 3.5 0.35 4.5 0.45
Radio lucidez 20% 2 0.4 3 0.6 4 0.8
Disponibilidad 20% 1 0.2 1 0.2 3 0.6
TOTAL 100% 1.6 2.05 3.85

a Calificacion de acuerdo con la escala de Tabla 10
b Ponderacion

A partir de los resultados obtenidos, la alternativa con mayor ponderacion para el
material de soporte de la prétesis es UHMWPE (3.85), el cual obtiene la mayor calificacion
en todos los criterios analizados, destacandose por su alta biocompatibilidad con el cuerpo
humano gracias a sus caracteristicas quimicas. Asimismo, al tratarse de un polietileno el
factor de radio lucidez es menor y permite que el material sea compatible con tecnologias de
imagen computarizada (rayos X y tomografias). Por otro lado, el bajo coeficiente de friccion
del UHMWPE permite que sus tasas de desgaste sean menores que su equivalente PEEK o

CFR-PEEK. Finalmente, debido a la disponibilidad del UHMWPE en el mercado nacional a
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diferencia de su contraparte que solo se encuentra en Reino Unido, los costos de adquisicion

son menores, reforzando el resultado obtenido mediante la matriz de seleccion.

4.3.4 Tratamiento superficial que reduzca la friccion entre componentes

Segun Comin Clavijo (1999), la causa mas frecuente del fracaso de las protesis es el
aflojamiento de sus componentes, provocado principalmente por la liberacion de particulas de
polietileno generadas por el desgaste en las superficies de contacto entre las piezas de la
prétesis. A partir de esta observacién, se proponen algunos tratamientos superficiales
disefiados para minimizar el desgate por friccion. La seleccion de estos tratamientos se

fundamenta en criterios como el costo, coeficiente de friccion y disponibilidad.

Alternativa 1 - Nitruro de titanio (TiN)

El recubrimiento de Nitruro de Titanio (TiN) en implantes ortopédicos se aplica
mediante deposicién fisica de vapor (PVD) o deposicién quimica de vapor (CVD), formando
una capa delgada de TiN que mejora la resistencia al desgaste, la biocompatibilidad y reduce
la friccion en superficies articulares (Antunes, 2007). Estd compuesto por &tomos de titanio
(Ti) y nitrégeno (N), creando una estructura ceramica dura con alta estabilidad quimica y
resistencia a la corrosion (Zhao et al., 2010). Su uso es recomendado para protesis
ortopédicas sometidas a cargas y friccion, como reemplazos de cadera, rodilla y tobillo, ya
que minimiza el desgaste y la liberacion de particulas metélicas (Lopez, 2015). Es compatible
con materiales base como aleaciones de titanio (Ti-6Al-4V), cromo-cobalto (CoCr) y aceros
inoxidables, proporcionando una barrera protectora que prolonga la vida atil del implante y

mejora su desemperio en el cuerpo humano.

Alternativa 2 — Implantacion ionica de nitrégeno

La implantacidn ionica de nitrégeno es un tratamiento superficial que mejora las

propiedades de materiales metalicos utilizados en protesis, como aleaciones de cobalto-
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cromo-molibdeno (CrCoMo) y titanio. Consiste en bombardear la superficie del material con
iones de nitrogeno acelerados mediante un haz de alta energia, lo que genera una capa
superficial modificada sin alterar significativamente la estructura del material base. Esta
técnica aumenta la resistencia al desgaste y la dureza superficial. Ademas, el tratamiento
contribuye a reducir la tasa de liberacion de particulas de polietileno de ultra alto peso
molecular (UHMWPE) generadas por friccion, mejorando la biocompatibilidad del implante

y prolongando su vida util.

Alternativa 3 — Electro pulido

El electro pulido es un proceso basado en el principio de la electrdlisis, en el cual
intervienen un catodo, un anodo y un fluido electrolitico que completa el circuito eléctrico
(Pigatto et al., 2012). Este tratamiento superficial utiliza &cidos fuertes que modifican la
topografia de las piezas, permitiendo obtener superficies nanoestructuradas, mas uniformes y

lisas (Tous, 2022).

El electro pulido se emplea principalmente en materiales como el titanio y sus
aleaciones, aungue también es factible aplicarlo en aceros inoxidables, como el acero 316,

siguiendo las especificaciones de la normativa ASTM B912.

Tabla 14. Matriz de seleccion para los tratamientos superficiales

Implantacion ionica de Electrooulido Nitruro de Titanio
nitrégeno P (TiN)

Criterio Peso Cal.2 Pond.P Cal. Pond. Cal. Pond.
Costo 35% 2 0.7 2 0.7 3 1.05
Coeficiente de 21% 5 1.05 4 0.84 5 1.05
ficcion
Disponibilidad 28% 1 0.28 4 1.12 2 0.56
Resistencia a la 16% 5 0.8 5 0.8 5 0.64
corrosion
TOTAL 100% 2.83 3.46 3.3

aCalificacion de acuerdo con la escala de Tabla 10
b Ponderacion
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El electro pulido es la opcion mas equilibrada, obteniendo una calificacion de 3,46. A
pesar de que el costo puede ser alto debido a la adquisicién de los acidos, su realizacion
dentro de las instalaciones de la Universidad San Francisco de Quito hace que sea una opcion
viable para los componentes con superficies irregulares y curvas. Ademas, sus propiedades,

como la baja friccion y la resistencia a la corrosion, lo hacen adecuado.

Aunque el nitruro de titanio y la implantacion ionica de nitrégeno ofrecen buenas
propiedades, ambos presentan desafios importantes en términos de costos y disponibilidad, ya
que requieren procesos especializados fuera de Ecuador. A pesar de sus ventajas, se

priorizara el electro pulido debido a que es mas accesible.

4.3.5 Sistema que promueve la osteointegracion.

La seleccion de un sistema de osteointegracion adecuado minimiza el riesgo de
aflojamiento aséptico, uno de los principales factores de fracaso en las protesis de tobillo. En
los disefios presentados, la estabilidad depende del tipo de fijacion, que requiere un control
preciso de la micro movilidad entre la interfaz hueso-protesis para fomentar el crecimiento
6seo y evitar la formacidn de tejido fibroso. A continuacion, se presenta la lista de sistemas

de osteointegracion considerados para el componente talar y tibial en la prétesis de tobillo.

Alternativa 1 - Disefio Polka Dot Cementless

El disefio Polka Dot Cementless se basa en la incorporacion de pequefias depresiones
hemisféricas y pines de 3 mm organizados en un patron cruzado sobre la superficie del
componente talar (Mohd Moideen et al., 2022). Este disefio mejora la estabilidad inicial y
fomenta la osteointegracion al reducir la micro movilidad en la interfaz hueso-protesis. La
fabricacion de este componente requiere un mecanizado preciso, especialmente en la creacion
de las micro depresiones y pines de tamafio uniforme, lo que afiade un nivel de complejidad

moderado al proceso de manufactura. Se suelen emplear tecnologias avanzadas como el
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fresado CNC de alta precision y tratamientos superficiales especificos para optimizar la

biocompatibilidad.

Figura 20. Fijacion Cementless Polka Dot. Adaptado de: (Mohd Moideen et al., 2022)

Alternativa 2 — Tratamiento superficial de Hidroxiapatita

La Hidroxiapatita (HA) es una ceramica de fosfato de calcio, que tiene la capacidad de
acelerar la reconstruccion del tejido 6seo en la superficie del implante metalico creando una
rapida unién. Al ser un material bioactivo, la HA, puede integrarse en estructuras dseas y
soportar su crecimiento sin romperse ni disolverse, ademas de que puede proporcionar una
mayor resistencia a la corrosion para el material base del implante (Biovac, 2024). Por otro
lado, su aplicacion se realiza mediante técnicas como pulverizacion de plasma, deposicion
electroquimica o sol-gel, generando una superficie que promueve la adhesion celular y el
crecimiento 6seo (Azpeitia, 2016). Es recomendado en implantes ortopédicos para pacientes
con baja densidad d6sea o0 en casos donde se requiera una rapida integracion 6sea, como en
prétesis de cadera, rodilla o tobillo (Faig-Marti & Gil-Mur, 2008). Es compatible con
materiales base como aleaciones de titanio (Ti-6Al-4V), aceros inoxidables y aleaciones de
cobalto-cromo, mejorando su fijacion al hueso y reduciendo el riesgo de aflojamiento del

implante (Melero et al., 2011).
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Figura 21. Fijacion Cementless recubrimiento de Hidroxiapatita. Obtenido de: (Buechel et al., 2003)

Alternativa 3 - Grabado acido

El grabado acido es un tratamiento superficial aplicado a implantes ortopédicos para
generar micro rugosidades en la superficie del material, con tamafios de micro cavidades
entre 0,5 a 4 um, lo que mejora la adhesion celular y la osteointegracion (Lario-Femenia et
al., 2016). Este proceso consiste en sumergir el material en soluciones de acidos fuertes como
acido clorhidrico, sulfurico, nitrico o fluorhidrico a temperaturas inferiores a 100 °C por
periodos cortos de tiempo, generando una topografia mas favorable para la fijacion Gsea
(Duraccio et al., 2015). Se recomienda su uso en implantes ortopédicos de titanio y
aleaciones de titanio (Ti-6Al-4V), ya que mejora la osteointegracion en comparacion con
tratamientos como plasma spray o arenado (Le Guéhennec et al., 2007). Este método es
particularmente til en pacientes con baja densidad 6sea o en situaciones donde se requiere

una fijacion temprana del implante al hueso.
Alternativa 4 - Oxidacion electroquimica

El tratamiento superficial mediante la generacion de una capa de 6xido en aleaciones
de titanio se realiza a través de un proceso electroguimico de oxidacion-reduccién, aplicando
una diferencia de potencial entre un catodo y un anodo. Este procedimiento mejora la

biocompatibilidad y osteointegracion de los implantes, favoreciendo la adhesion y
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crecimiento celular en comparacion con superficies grabadas con cido o pulidas (Minagar et
al., 2012). Los materiales compatibles incluyen aleaciones de titanio como Ti-6Al-4V, que al
ser sometidas a este tratamiento forman 6xidos estables de TiO.. Este método es ampliamente

utilizado en prétesis ortopédicas para mejorar su durabilidad y funcionalidad.

Para realizar la seleccion de la mejor alternativa con respecto a este subsistema, se

consideraron los criterios de costo, manufactura, rugosidad, porosidad y osteointegracion.

Tabla 15. Matriz de seleccién para el sistema de seleccion

Oxidacion Tratamiento Polka Dot Grabado &cido
electroquimica superficial de
Hidroxiapatita

Criterio Peso Cal.2 Pond.* [Cal. Pond. Cal. Pond. Cal. Pond.
Costo 35% 4 1.4 2 0.7 3 1.05 4.5 1.575
Manufactura 15% 4 0.6 2.5 0.375 3 0.45 4 0.6
Rugosidad 10% 3.5 0.35 4.5 0.45 1 0.1 3.5 0.35
Porosidad 10% 3 0.3 4.5 0.45 2.5 0.25 3 0.3
Osteointegracion 30% 5 1.5 5 1.5 4 1.2 5 1.5
TOTAL 100% 4.15 3.475 3.05 4.325

aCalificacion de acuerdo con la escala de Tabla 10
b Ponderacion

En base a los resultados obtenidos, el grabado &cido (4.325) y la oxidacion
electroquimica (4.15) son las opciones mas destacadas. Ambos tratamientos ofrecen un
excelente equilibrio entre costo, manufactura y efectividad en promover la integracién del
implante con el tejido 6seo. El grabado acido se posiciona como la mejor alternativa debido a
su alto desempefio en criterios clave como rugosidad y porosidad, creando una superficie
favorable para la fijacion 6sea. Ademas, su simplicidad en el proceso de manufacturay su
costo relativamente bajo lo convierten en una opcidn costo-efectiva, ideal para el contexto
economico ecuatoriano y para pacientes que requieren una integracion rapida y estable del

implante. Por otro lado, la oxidacion electroquimica destaca por su capacidad para formar
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capas de Oxido biocompatibles, mejorando la adhesion celular y ofreciendo una solucion

duradera y estable.

Aunque el tratamiento superficial con hidroxiapatita no obtiene la puntuacion més alta
(3.475), sigue siendo una alternativa valiosa en casos especificos, especialmente cuando se
requiere una osteointegracion rapida y estable en pacientes con baja densidad 6sea. A pesar
de su mayor costo y complejidad en la manufactura, sus propiedades bioactivas lo convierten
en una opcion confiable para ciertos perfiles clinicos. Por su parte, el disefio Polka Dot (3.05)
tiene ciertas limitaciones en términos de manufactura y porosidad, pero su capacidad para
reducir la micro movilidad y proporcionar estabilidad inicial puede ser til en situaciones
especificas. En conclusion, el grabado &cido surge como la mejor opcion general, aunque la
eleccion final debe basarse en las necesidades clinicas del paciente y las condiciones

especificas del implante, combinando efectividad, costo y accesibilidad.

4.4  Disefio Preliminar

Tras la evaluacién de las opciones mas adecuadas utilizando matrices de seleccion, se
definié un disefio preliminar del prototipo. Este disefio se basa en una prétesis TAA tipo
Buechel-Pappas, que emplea acero inoxidable 316L para el componente tibio talar. Por otra

parte, el componente movil de la prétesis sera fabricado en UHMWPE.

Para mejorar la interaccion con el tejido éseo, se ha considerado un tratamiento de
grabado acido en las superficies tibio talares, con el fin de fomentar la osteointegracion.
Ademas, las zonas de contacto entre componentes seran tratadas superficialmente. Para la
superficie lisa del componente tibial es posible realizarle un pulido mecéanico debido a su
superficie plana, mientras que para el componente talar, se considera realizarle un electro

pulido para garantizar la superficie lisa en toda la geometria de contacto.
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Figura 22. Disefio preliminar. Plano Sagital

5. METODOLOGIA DE DISENO

El presente capitulo detalla el proceso y la metodologia empleada para el disefio y
construccién del prototipo de la prétesis de tobillo. Se abordan los célculos fundamentales
necesarios para cumplir con los requerimientos iniciales, como la capacidad de soportar la
carga de compresion del tobillo. Ademas, se presentan los disefios preliminares del

modelado, los cuales permiten identificar de manera precisa la morfologia del pie.

51  Geometria del mecanismo

El proceso para definir la geometria de la protesis esté estrechamente vinculado a la
morfologia del pie del paciente. Para establecer pardmetros clave, como el radio de curvatura
y dimensiones de las piezas, se utilizé una tomografia del pie derecho de un paciente
masculino sano. Esta imagen médica, proporcionada en formato de archivo .obj, obtenida del
National Cancer Institute Clinical Proteomic Tumor Analysis Consortium (CPTAC, 2019),

constituyo6 la base del modelado tridimensional.

El proceso inici6 a partir de la malla generada desde una nube de puntos, obtenida
mediante tomografia computarizada. Esta nube de puntos fue importada al software 3D

Slicer, donde se evidencio una distribucion poco uniforme de los datos. Debido a ello, el



55

archivo en formato .obj fue transferido a Meshmixer para su posterior analisis y correccion de
malla. Este diagnostico se enfocd en la deteccion de solapamientos agujeros y
discontinuidades, permitiendo la generacion de una nueva malla optimizada que conservo la
fidelidad geométrica del modelo original mediante la funcién Solid Accurancy. Esta
herramienta ajusto la densidad de los elementos en funcion de la complejidad local de la

geometria.

Para garantizar una adecuada representacion anatomica, se establecieron pardmetros
de mallado especificos. En el modelo atdbmico compuesto por la tibia y el peroné, se
estableci6 un tamafio de celda base de 1.25 mm, y una densidad de mallado con celdas de 1
mm. En el caso del complejo astragalo-calcaneo, se utilizé una configuracion Solid
Accurancy a 1 mm y una densidad de mallado mas fina, con celdas de 0.85 mm. Estos
parametros fueron definidos con el objetivo de reducir la complejidad computacional del
modelo y asegurar tiempos manejables de simulacion, sin perder el detalle anatdbmico

relevante para el analisis.

Una vez corregida y optimizada la malla, el modelo fue exportado a Fusio 360, donde
se convirtio en un cuerpo solido y se gener6 un archivo formato .stp. Este archivo fue
importado en ANSY'S, especificamente en el modulo SpaceClaim dentro de Edit Geometry,
para una inspeccion final de la geometria y su validacion para simulacion estructural donde se
obtuvo el resultado mostrado en la Figura 23. Posteriormente se importé los huesos en
Autodesk Inventor, donde mediante un corte transversal, se trazo un arco ajustado a la
morfologia 6sea del talar-calcaneo, determinando asi un radio de curvatura para el tobillo de
42.841 mm. Esta medida fue crucial para el disefio de la protesis, basada en el modelo de

Buechel y Pappas, escogido mediante un analisis de matriz de seleccion.
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Figura 23. Huesos transformados a cuerpos sélidos

El disefio de la protesis se fundamentd en la informacidn presentada en el libro
Principles of Human Joint Replacement (2015), el cual describe tres generaciones de prétesis
desarrolladas. En este estudio, se trabajé con el modelo Mark 111, un disefio de tercera
generacion que destaca por la simplicidad de la implantacion de las clavijas dobles y una

menor pérdida de hueso del astragalo, lo que reduce el riesgo de su hundimiento.

El modelo Mark 111 parte de la curva generadora, la cual define el radio de acuerdo de
rotacion de las piezas entre si. Esta curva se origina en la forma del hueso talar-calcaneo,
especificamente en su parte inferior, donde se apoya el componente talar. La cantidad de
tejido 6seo conservado fue determinada en funcién de los parametros de disefio, entre ellos el
didmetro del vastago. Segun DeOrio & Parekh (2014), para el modelo de protesis INBONE
cuyo disefio es comparable al propuesto por Buechel y Pappas, se especifica un rango de

didmetros entre 12 y 18 mm, valor que sirvié como referencia para el presente estudio.

En cuanto al material de soporte, se considerd inicialmente el polietileno de ultra alta
densidad con un espesor de 3 mm. Sin embargo, tras varias iteraciones de disefio, se optd por
aumentar el espesor de 6 mm con el fin de mejorar la resistencia estructural del implante y su

durabilidad en condiciones de carga prolongada.
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El disefio final (ver Figura 24) se desarrollé considerando tanto la morfologia
especifica del pie del paciente como la alineacién de los ejes mecanico y anatomico, con el
objetivo de lograr una congruencia éptima. Para el componente tibial, se establecio una
inclinacion de 7 grados hacia adelante, manteniéndose dentro del rango estandar para

asegurar la correcta alineacion de los ejes.

Finalmente, con el proposito de verificar la interaccion de las piezas y ensamblaje de
los componentes, se realizd una impresion preliminar de la protesis utilizando material PLA
con un relleno del 15%, lo que permitié evaluar el ajuste y el juego de los componentes antes

de la fabricacion definitiva.

GENERATING
CURVE
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. L . . Figura 25. Disefio de Referencia (Buechel et al.,
Figura 24. Disefio preliminar de la protesis 20%3) (

5.2  Analisis cinematico

La mecénica del tobillo ha sido estudiada mediante diversos modelos que buscan
representar con precision el movimiento relativo entre la tibia y el astrdgalo durante la flexion
dorsal y planar. Uno de los enfoques mas relevantes es el propuesto por Leardini (2001),
quien modelo la articulacion del tobillo como un mecanismo de cuatro barras bidimensional.
Este modelo permite describir la cinematica articular en condiciones sin carga, considerando

los ligamentos principales como puntos de pivote que definen la trayectoria.
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Esta investigacion concluye que el tobillo presenta un comportamiento complejo en el
cual su movimiento se describe mediante un poli centro de rotacion, lo que significa que el
centro instantaneo de rotacion cambia continuamente a lo largo del rango de movimiento. Sin
embargo, en el desarrollo de protesis se busca simplificar esta geometria a través de una

aproximacion mono-céntrica, en la que se asume un unico centro de rotacion fijo.

En funcion de esta simplificacion, se planteo el uso de un mecanismo tipo R-P-R
(Rotacion-Prisma-Rotacidn), que permite modelar con mayor flexibilidad la trayectoria del
pie respecto a la tibia. Este mecanismo ofrece una estructura adaptable que, mediante el
ajuste de pardmetros geométricos, puede reproducir de forma aproximada la cinematica
esencial del tobillo, conservando su funcionalidad béasica sin replicar toda la complejidad de

la articulacién natural.

Para aplicar este enfoque al disefio de protesis, se realiz6 un a analisis detallado de la
geometria del tobillo a partir de la tomografia utilizada para modelar los huesos. A partir de
esta base anatémica, se extrajeron las proporciones y dimensiones clave que guiaron el disefio

geomeétrico del mecanismo.

Una de las variables clave en el disefio fue la curvatura de la Trochlea Tali, la cual
describe la superficie articular superior del astragalo y define gran parte del movimiento del
tobillo. Asimismo, se consider0 la geometria de la Tibial Mortise, que corresponde a la
cavidad formada entre la tibia y el peroné donde se aloja la Trochlea. Ambas estructuras
presentan variaciones anatémicas entre pacientes, por lo que su estudio individualizado es

fundamental en el disefio.

Considerando la influencia de la morfologia en el disefio de la protesis, se realizd un
mapeo de la curvatura real del pie sano adulto sobre el modelo 3D obtenido en Inventor. La

curvatura anatdmica fue representada por una linea roja, sobre la cual se efectu6 una
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aproximacion bajo la suposicion de un comportamiento mono céntrico (linea azul),
obteniendo un radio de curvatura de 42.841 mm en la Trochlea Tali. Al analizar la geometria
en la direccion anterior del pie, se evidencio una mayor divergencia entre ambas curvas, ya
que la curva natural presenta mayor convexidad en comparacion con la curva protésica. No
obstante, al tratarse de una curva mono-céntrica, se justifica la coincidencia con la direccion

posterior (hacia el talon), esto se ilustra en la Figura 26.
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Figura 26. Comparacion de curvatura Trochlea Tali

A partir del modelo de Inventor también se determind la longitud méxima del arco de
deslizamiento de los componentes de la prétesis bajo la condicion de mantener el contacto
continuo entre superficies. Se obtuvo un valor de 62.457 mm (S), correspondiente a la
longitud de arco maximo aprovechable, la cual fue considerada para el disefio del
componente talar. A partir de la ecuacion de la longitud de arco (1), se calcul6 el angulo

central, obteniendo un valor de 41.756° tras dividirlo en dos mitades.

S
S=pxr-f== (1)

r
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0=— (2)
Este procedimiento permitio determinar la longitud del arco del componente de
polietileno (S*) de 37.034mm, asumiendo el caso critico de movilidad donde el pie esta
completamente asentado y el conjunto polietileno-tibial rota 17°, lo que se traduce en 17° de

dorsiflexién o plantar flexion, como se muestra en la Figura 27.

Dorsiﬂeuicfn P|an+ﬂfﬂexioh

¥°

) #°
Figura 27. Caso critico de movilidad
Dado que la congruencia articular exige mantener un radio de curvatura constante en
los componentes de la protesis, se empled el mismo radio tanto en el componente talar como
en el de polietileno. A partir de la relacion entre la longitud del arco del polietileno (S*) y el
radio de curvatura, se obtuvo un angulo o de 24.79°, el cual define la apertura del arco del

componente de polietileno (ver Anexo C, Apéndice 1)
S*=2(0—-17°) xr (3)

S*
a = ; (4)
Este andlisis permite determinar la longitud de arco necesaria para garantizar el rango
de movimiento en la condicion critica de 17° de rotacion durante la fase de marcha,

asegurando una movilidad adecuada en dorsiflexion y plantar flexion.
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5.3 Disefio Mecanico
5.3.1 Andlisis estatico

El complejo articular del tobillo, conformado por la parte inferior de la piernay el pie,
constituye el enlace cinemético que permite la interaccion del miembro inferior con el suelo,
un requisito clave para la marcha y otras actividades de la vida diaria. Un ciclo de marcha se
define tipicamente como el intervalo comprendido entre el contacto del talén de un pie con el
suelo y termina con el siguiente contacto del talon del mismo pie (Au et al., 2007). La Figura
28 ilustra el proceso de marcha natural de un pie anatdmicamente sano, dividido en dos fases
principales: la fase de apoyo, que representa aproximadamente el 60% del ciclo y la fase de

oscilacion, correspondiente al 40% restante.

b Stance e Swing
60% M 40%
Heel-strike Foot-flat Dorsxaﬂ)éxmn Toe-off Heel-strike
- -- -- -- -
Controlled Controlled Powered
Plantarflexion  Dorsiflexion Plantarflexion Swing Phase

Figura 28. Biomecanica de un tobillo durante el ciclo de marca. Adaptado de: (Au et al., 2007)

La fase de oscilacién (SW por sus siglas en inglés) representa el momento en el que el
pie no se encuentra en contacto con el suelo. Por otra parte, la fase de apoyo comienza con el
contacto del talon y termina con el despegue del dedo. Segun Palmer (2002) la fase de apoyo
puede subdividirse en tres subfases: flexion plantar controlada (CP), dorsiflexion controlada
(CD) y flexion plantar impulsada (PP). Es durante estas subfases donde se concentran los
puntos de mayor exigencia mecanica en el tobillo, que van desde cinco veces el peso corporal
durante actividades normales hasta treinta veces durante actividades de alto impacto, como
correr. Sin embargo, Brockett & Chapman (2016), describen que el tobillo posee un elevado

nivel de congruencia articular, lo que significa que, a pesar de las cargas elevadas, el area de
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contacto entre superficies es amplio y la distribucion de cargas mejora con respecto a la
cadera o a la rodilla. Ademas, se ha estimado que aproximadamente un 17% de las cargas del

complejo articular con transferidas completamente al peroné (p. 236).

4--
— |HEEL
T |STRIKE
9 3-.
L
= | AXIAL COMPRESSION FORCE
S 2
a)
O
o 1+
%) SHEARING FORCE
L
s 0
=
-1 g g 3 ¢ 3 ¢ g ¢ g '
0 20 40 60 &0 100

PERCENTAGE STANCE PHASE
Figura 29. Distribucion de cargas durante el ciclo de apoyo. Obtenido de: (Buechel & Pappas, 2015)

A partir de la curva de distribucidn de cargas durante la fase de apoyo (Figura 29), se
utilizé el software MatLab (ver Anexo D, Apéndice 1) para realizar aproximaciones
numeéricas hacia las curvas de fuerzas compresion y cortante en el complejo articular del

tobillo.

Para obtener la curva de compresion, se aplicé una aproximacién polinémica
utilizando el método de minimos cuadrados, técnica que permite ajustar una funcién a un
conjunto de datos minimizando el error cuadratico total. En este caso, el mejor ajuste se
obtuvo mediante un polinomio de grado 18, el cual logré representar con alta precision la
tendencia no lineal de la carga compresiva a lo largo del ciclo de marcha. Por otro lado, para
estimar la curva de esfuerzo cortante, se empled un ajuste por spline cbico, un método que
interpola los datos mediante funciones polindmicas por tramos, garantizando suavidad en la

transicion entre ellos.
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Compresion (Polinomio G18)
Cortante (Cubic Spline)

Times Body Weight
o

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Percentage Stance Phase

Figura 30. Aproximacion de curvas de carga durante el ciclo de apoyo

Una vez obtenidas las curvas suavizadas (Figura 30), se identificaron los picos de
fuerza maxima de compresion y sus correspondientes valores en fuerza cortante a lo largo de
la fase de apoyo. De igual forma, se determind el pico minimo de esfuerzo cortante y su valor
asociado de fuerza de compresién. Este andlisis permitié caracterizar los momentos criticos

de carga.

Los valores de las curvas de carga obtenidas en el analisis biomecanico estan
directamente relacionados con el peso corporal del individuo. Esto se debe a que, durante el
ciclo de la marcha, el tobillo estd sometido principalmente a una fuerza de compresion que
puede alcanzar hasta cuatro veces el peso corporal, dependiendo de la fase del ciclo. Esta
afirmacion es respaldada por estudios biomecanicos como el de Buechel & Pappas
(2015)quienes detallan que las fuerzas de reaccion en el tobillo durante la marcha pueden
oscilar entre tres a cinco veces el peso corporal, siendo el valor de cuatro veces una media

comunmente aceptada en condiciones fisiologicas normales.
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En base a esta informacion, se identificaron tres puntos criticos dentro del ciclo de
marcha, localizados en los en los instantes correspondiente al 37.37%, 52.78% y 78.68% del
ciclo, segun la mostrado en Figura 30. En cada uno de estos puntos se considera una

magnitud distinta de carga compresiva y cortante, asociada a la fase especifica.

Para los calculos mecénicos, se asumié una masa corporal de 80 kg, justificada con
base en proporciones antropométricas correspondientes a un individuo masculino adulto con
longitud de pie entre 29 y 30 cm, obtenida directamente de la tomografia utilizada para el
disefio del modelo. Segun referencias antropomeétricas estandar, esa longitud de pie es
coherente con un peso promedio de aproximadamente 78 a 85 kg en poblacion masculina

adulta (Alvarado et al., 2015).

En cuanto al analisis estructural, se tom6 como material mas critico el componente
intermedio de UHMWPE 1000, cuyo limite de cedencia es de 21-28 MPa (Kurtz, 2004).
Aunque tanto el componente tibial como el talar estan fabricados en acero inoxidable 316L,
cuyo limite de cedencia es considerablemente mas alto, se opt6 por evaluar el componente
maés vulnerable desde el punto de vista mecénico, con el fin de realizar un analisis

conservador.

Del modelo CAD se obtuvo un area de contacto efectiva de 971.45 mm? entre las
superficies funcionales de la articulacion de la prétesis. Con estos datos, se procedio a
construir los diagramas de cuerpo libre en los tres puntos criticos, permitiendo visualizar y
descomponer las fuerzas aplicadas. Se asumié una distribucion uniforme de los esfuerzos

sobre toda la superficie de contacto.
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F. Compresién Fuerza Resulsante
1| ~~~de Compresién
y

F. Cortante

Figura 31 Diagrama de cuerpo libre para el porcentaje de marcha 78.68%

A partir de los valores de carga y area, se calcularon los esfuerzos de compresion y
cortante para cada caso. Estos esfuerzos fueron evaluados utilizando la teoria de falla por
distorsion de energia de VVon Mises, la cual permite integrar ambos tipos de carga en un solo

criterio de falla. Las ecuaciones empleadas para este andlisis son las siguientes:

e Esfuerzo de compresion:

o= (5)
o Esfuerzo cortante:

oy = ©)
o Esfuerzo de flexion:

0= @

e Teoria de falla por distorsion de energia de Von Mises simplificada

o' = [(0f +31%) (8)



o Factor de seguridad

Sy

Tl=—,

)
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Estas expresiones permitieron estimar con precision la resistencia del material

UHMWPE bajo condiciones de carga fisioldgica. Los factores de seguridad obtenidos se

resumen en la Tabla 16, influyendo también un caso combinado conservador, en el que se

asume simultaneamente los esfuerzos maximos de compresion y cortante (ver Anexo D,

Apéndice 2).
Tabla 16. Valores de factor de seguridad para cada caso critico en el ciclo de marcha

Porcentaje | Fuerza de Fuerza por Esfuerzo Esfuerzo Factor de
de marcha | compresion cortante [N] | normal cortante seguridad
[%] [N] [MPa] [MPa]
37.37 2372.5 421.2 2.4423 0.4434 7.828
52.78 2284.9 496.7 2.3521 0.5113 7.958
78.68 2971.5 58.3 3.0588 0.06 6.535
Cortantey | 2971.5 496.7 3.0588 0.5113 6.281
compresion
maxima

Adicionalmente, se incluyd un caso mas conservador en el cual se combinan

simultaneamente los esfuerzos maximos de compresion y cortante. A pesar de ser el

escenario mas critico, se obtuvo un factor de seguridad minimo de 6.281 lo que demuestra

que el disefio posee un margen amplio frente a la falla mecénica.

Cabe destacar que, si bien los tres componentes de la protesis estan sometidos a

esfuerzos mecanicos significativos, el analisis estatico se enfocé inicialmente en el

componente de UHMWPE, debido a su menor resistencia mecanica en comparacion con los

componentes metalicos. No obstante, como parte del estudio estructural, se incorporé un caso

critico adicional orientado a evaluar el comportamiento del componente tibial, considerando
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un escenario de caida con el pie extendido, en el cual la articulacion del tobillo estaria

sometida simultaneamente a esfuerzos extremos de compresion y flexion.

Componone Tiotal
% Clundo empotrado

ef MacdIod
bl

Figura 32. DCL componente tibial

De acuerdo con los datos obtenidos de la curva de carga de la Figura 32, el punto
critico para la compresion se presenta en el 78.68% del ciclo de apoyo, momento en el que la
articulacién soporta aproximadamente 3.78 veces el peso corporal. Con base en ello, se
utilizé esta fuerza como referencia para simular una situacion critica, asumiendo que tanto la

compresion como la flexion alcanzan este mismo valor de carga simultaneamente.

Es importante recalcar que esta condicidn representa una situacion hipotética y
altamente exigente, ya que en condiciones fisiologicas normales no es comdn gue ambas
cargas maximas coincidan. Sin embargo, su inclusion permite explorar el comportamiento del
implante en un escenario limite, como el que podria ocurrir en una caida con el tobillo en

flexion plantar forzada, donde el centro de masa del cuerpo cae sobre un pie extendido.

Flexion Elemento  ErtateesStos

<

v

critico

Figura 33. Elemento critico en el componente tibial
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A partir del diagrama de cuerpo libre ilustrado en la Figura 32, se puede observar que
la fuerza de compresion actua a lo largo del eje mecanico tibial, mientras que la fuerza de
flexion se aplica de forma paralela con el eje axial de la protesis. Para los calculos
respectivos, se emplearon la ecuacion (5) para estimar los esfuerzos de compresion, y la
ecuacion (7) para los esfuerzos de flexidn. Posteriormente, con el punto critico identificado
en la Figura 33, se determind el esfuerzo de compresion total en el componente tibial y se
calculd el factor de seguridad, obteniéndose un valor de 2.36, el cual se encuentra dentro de

los margenes aceptables para el disefio estructural (ver Anexo C, Apéndice 2).

El anélisis estatico se complementd con la simulacion del conjunto de los tres
componentes de la protesis: talar, tibial y polietileno. Para este proceso, se utilizaron las

propiedades predeterminadas de ANSY'S para el polietileno y el acero 316.

En cuanto al mallado, dadas las restricciones de la version estudiantil, se configuro
una resolucién de nivel 3, con transicion de elementos suave (smooth transition) y un dngulo
de expansion (span angle center) de nivel medio. Adicionalmente, el parametro de smoothing
se establecio en nivel medio, lo cual regula el grado de suavizado aplicado a los elementos
del mallado para mejorar su calidad sin alterar significativamente la geometria. Con esta

configuracion, se obtuvo un total de 57198 elementos y 86593 nodos.

Las condiciones de frontera se definieron mediante dos fuerzas indicadas como Ay B
en la figura 34. Estas corresponden a una fuerza cortante de 500 N y una fuerza de
compresion de 2975.2 N. Adicionalmente, se establecié un soporte fijo en el componente

talar.



A: Static Structural
Static Structural
Time: 1.5
28-Mar-25 16:14

B Force: 29752 N
[ Force 2: 500. N
. Foed Support

50,00 (mm)

Figura 34 Condiciones de frontera sobre los componentes de la protesis
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El analisis se centro en la evaluacion del esfuerzo equivalente (von Mises), la
deformacion, y el factor de seguridad. Los resultados obtenidos se presentan en la Tabla 17 y
la Figura 35, donde se muestra el esfuerzo equivalente, mientras que el resto de los resultados

se pueden consultar en el Anexo E, Apéndice 1.

Tabla 17 Resultados de la simulacién estatica

Elemento | Equivalent Stress Total Deformation | Factor de
[MPa] [mm] seguridad minimo
Conjunto 26.347 0.0284 2.843
Tibial 26.347 0.0208 7.857
Talar 10.119 0.0002 -
Polietileno 8.792 0.028 2.844
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A: Static Structural

Equivalent Stress

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

Time: 1s

28-Mar-25 15:49

19.191 Max
17.059
14.926
12,794
10.662
8.5294

6.397

4.2647
21324
2.478e-5 Min

50.00 (mm)

Figura 35 Distribucion de esfuerzo equivalente sobre la protesis

Al comparar los resultados de la simulacion con los calculos manuales, se observa que
en el polietileno se obtienen valores de 6.281 en el calculo manual, mientras que en la
simulacion el valor es de 2.844. Esta discrepancia se debe a que la simulacién considera la
geometria compleja del elemento, mientras que en los calculos manuales se realiza una

aproximacion geométrica simplificada a un rectangulo para el componente de soporte.

5.3.2 Anadlisis de disefio a fatiga

El presente analisis se desarroll6 mediante calculos manuales complementados con
simulaciones numéricas en el software ANSYS, a fin de validar los resultados obtenidos y
observar el comportamiento. Como parte del proceso de simulacion, en el médulo de analisis
estatico estructural se definieron las condiciones de contacto entre componentes. En
principio, estos contactos seran modelados como Bonded (unido) entre los huesos y
componentes ya que la simulacion supone que se ha llegado a un buen grado de
osteointegracion. Por otro lado, el contacto entre el componente talar y el de soporte se ha
modelado como frictionless (sin friccion), ya que se espera un deslizamiento sin resistencia
entre superficies en contacto. Estas condiciones generaron cuatro regiones de contacto, como

se observa en las Figuras 36-39.



Bonded - Componente Tibial\Sofifi! To
5/10/2025 3:33:31 PM

[l 8onded - Componente Tibialy
[l 8onded - Componente Tibial

DNE\Solid1
LNE\Sohdv (Contact Bodies) |
ENE\Solid1 (Target Bodies)

Target Body View

Figura 36. Condicion de contacto “BONDED” entre el componente tibial

Bonded - C: de Sop To C
5/10/2025 3:39:34 PM L

[l Bonded - Componente de Soporte\Solid1 To Componente Tibial\Solid1 (Contact Bodies)
1 sonded - de Sop: 170 C TibiahSolid1 (Target Bodies) .

Torget Body View

Figura 37. Condicion de contacto “BONDED ” entre el componente tibial y el hueso de la tibia

i -G de Sop To G Talar\Solid1
5/10/2025 3:00:55 PM
[ Frictionless - ¢ de Sopor 170G Talar\Solid1 (Contact Bodies)
. Frictionless - C de Sopo 1 To Ci Talan\Solid1 (Target Bodies)

Target Body View

-~ o

Figura 38 Condicion de contacto “FRICTIONLESS” entre el componente talar y el de soporte
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Contact Region
5/10/2025 2:56:49 PM

B cont
[l contact Region (Targe

Figura 39 Condicién de contacto “BONDED ” entre el componente talar y el hueso del astragalo

En lo referente a la seleccion de materiales para la simulacion, se asignaron las
propiedades especificas proporcionadas por ANSYS correspondientes al UHMWPE vy al
acero inoxidable 316L para los componentes del implante. Adicionalmente, se cre6 un nuevo
material que reproduce las propiedades mecanicas y el comportamiento orto trépico
caracteristico de los huesos, aplicado a la tibia, el peroné, el calcaneo y el astragalo, con el fin
de representar de manera precisa sus fuerzas de reaccion y esfuerzos, algo que se puede ver

mejor en la seccion de Pruebas de Prototipo >> Simulacion estructural.

En cuanto al mallado, se realizaron varias operaciones de dimensionamiento de la
malla que nos permitieron llegar a resultados convergentes. En el caso de todos los huesos se
realizaron body sizings resultantes en elementos de 3.0 mm, este también fue el caso de los
componentes para los cuales se obtuvieron elementos de 1.0 mm. Finalmente, se
configuraron contact sizings para las zonas de contacto entre el componente tibial y la tibia (1
mm por elemento) y entre el componente tibial y el componente de soporte (0.5 mm). Con

esto se obtuvieron las estadisticas del mallado presentadas en la Tabla ....

Tabla 18. Estadisticas del mallado para simulacién

Estadisticas del Mallado.

Nodos 1192 843

Elementos 816 063
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Finalmente, para definir las condiciones de frontera, se aplicaron restricciones tipo
frictionless support en las superficies del componente astragalo que estan en contacto con los
demas huesos del pie (Ver Figura 41). En cuanto a las cargas aplicadas, se emplearon los
valores obtenidos a partir de la Figura 30 en el andlisis estatico previo. La fuerza cortante fue
aplicada sobre la cara interior del soporte en direccion anteroposterior, y la carga compresiva

fue alineada con el eje mecanico tibial.

A: Static Structural
Static Structural

Time: 1. s

3/28/2025 5:06:05 PM

B Force: 29752 N
[ Force 2: 300. N
. Frictionless Support

0.00 50.00 100.00 (mm)
25.00 75.00

Figura 40. Condiciones de frontera de la simulacion estatica con huesos

La simulacion abarcé un andlisis de esfuerzos equivalentes y deformacién total
obteniendo resultados satisfactorios que se resumen en la Tabla 18. Cabe destacar que estos
resultados fueron exclusivamente de los componentes talar y tibial, ya que ambos estan

fabricados en acero 316 L, un material con un comportamiento definido bajo cargas ciclicas.

No se incluyd el componente del polietileno debido a que su respuesta a fatiga es
distinta. A diferencia de los metales, los polimeros como el polietileno presentan un
comportamiento viscoelastico, lo que implica que su resistencia a la fatiga depende de
factores como la temperatura, la frecuencia de carga y el tiempo de exposicion a esfuerzos

repetitivos.



Tabla 19. Resultados simulados

Elemento Equivalent Stress [MPa] Total Deformation [mm]
Tibial 56.57 0.366
Talar 159 0.18
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A fin de complementar y validar los resultados numéricos, se procedio con un analisis

manual de resistencia a fatiga aplicada al vastago del componente tibial, considerando su
comportamiento estructural como el de una barra empotrada en un extremo sometido a una
carga repetida de flexion, segun se representa en la Figura 43. Para el valor de esfuerzo
repetido en flexion se aplica el resultado maximo de esfuerzo normal en el eje Z (donde se

representa el esfuerzo por flexion) del componente tibial obtenido de la simulacion

estructural como

se muestra en la Figura 42.

A: Static Structural
Normal Stress

Type: Normal Stress(Z Axis)
Unit: MPa

Global Coordinate System
Time: 1s

5/10/2025 5:40:30 PM

27.26 Max
l 21.808
16.356

l 10.904
= 54521

0

-17.451
-34.903
-52.354
-69.806 Min

Figura 41. Esfuerzo normal en el eje Z para el componente tibial

# Pam Glindrica empotrada

ANy

Las propiedades mecanicas del acero inoxidable 316 L deformado en frio, utilizadas

en el componente, fueron extraidas de la ficha técnica del proveedor, considerando un limite

/Qj 18 mm \F:f Swmwlacicn FEA: Ogeys = 9} 26 [Mpa)
Punio @ % Esfveno rependo
critico
— _ Om=0a = OFleyicn

3l.el mm : -

R

Figura 42. Diagrama de cuerpo libre del componente tibial
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elastico (Sy) de 410 MPa y una resistencia a la traccion (Sut) de 690 MPa (ver Anexo B,
Apéndice 2). Para el calculo de la resistencia a la fatiga, se aplicaron los factores de
correccion de Marin, seleccionados con base en las Tablas 6.2 y 6.5 del texto Shigley’s

Mechanical Engineering Design, y resumidos en la Tabla 19.

Estos valores permitieron estimar la resistencia a la fatiga modificada (Se), la cual fue
utilizada en la ecuacién de Goodman (7) para la obtencion del factor de seguridad del
esfuerzo repetido a flexion pura. A partir del analisis del plano donde se aplica la fuerza de
flexion, se identificd que el esfuerzo alcanza su valor méaximo en el eje Z, con un valor

numeérico de 27.26 MPa, obtenido a partir de los resultados de la simulacién.

Tabla 20. Factores de Marin

Factor de Marin Valor Descripcién

k, 0.798 Factor de acabado superficial depende del proceso de fabricacion y
acabado del material, considerado como maquinado, lo que influye en la
calidad de la superficie.

ky 1.01 Factor de tamafio se ajusta de acuerdo con el didmetro efectivo del
véstago del componente tibial en el punto critico (d= 18 mm).

k. 1 Factor de carga se ajusta considerando la flexion como tipo de carga
aplicada, lo que afecta la distribucion de esfuerzos en el material.

kg4 1 Factor de temperatura, no afecta la resistencia a la fatiga, ya que se
asume que la temperatura de operacion no altera las propiedades del
material.

k. 0.620 Factor de confiabilidad trabaja con una confiabilidad del 99.9999%

ajustando la resistencia a la fatiga para garantizar un alto nivel de certeza
de funcionamiento sin fallos.

ks 1 Factor misceldneo no se ajusta debido a la ausencia de efectos
adicionales como tratamientos térmicos o condiciones ambientales
extremas que puedan afectar la fatiga del material.

e Resistencia a la fatiga modificado
Se=S'¢ X kg XkpXkeXkqgXkeXkg (6)

e Ecuacién de Goodman

oA (7)

Como resultado del analisis, se obtuvo un factor de seguridad de 10.93 frente a cargas

ciclicas, lo que evidencia un comportamiento estructural altamente confiable del componente
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durante su vida util, validando asi la propuesta de disefio. Adicionalmente, al aplicar el
criterio de Langer para evaluar la falla en el primer ciclo, se determin6 un factor de seguridad
de 15.04. Para una descripcion detallada del procedimiento y los calculos realizados, se

recomienda consultar el Anexo D, Apéndice 3.

6. PROCESO DE DISENO Y MANUFACTURA
La organizacion en los proyectos es un pilar fundamental para su correcta ejecucion.

En este sentido, los diagramas de procesos juegan un papel clave al representar graficamente
las operaciones y estructuras que se llevaran a cabo, utilizando una simbologia clara para
visualizar cada paso del proceso. Esta técnica facilita la identificacion de aspectos criticos de
manera rapida y sencilla, permitiendo optimizar tiempo, recursos y eficiencia en la ejecucion
del proyecto. Por esta razdn, en este capitulo se establecen los flujos de procesos en distintos
niveles, tanto a nivel macro como micro, abarcando diagramas de primer y segundo nivel

para una compresion integral del desarrollo del proyecto.

6.1 Flujograma de primer nivel
El flujo de primer nivel implementado en el desarrollo de la protesis de tobillo
proporciona una vision generalizada del proceso, estableciendo claramente los puntos de
inicio y fin. Este flujo incluye etapas fundamentales como la seleccion del modelo de protesis
a desarrollar, céalculos de disefio, obtencion de materia prima, maquinado, ensamblaje y
pruebas tanto de inspeccidn visual como de calidad. Gracias a esta metodologia, se garantiza

un desarrollo ordenado y progresivo de la protesis.

Obtencién de

Calculos 'y materia prima » Maquinado . Ensamblaje

disefio (Acero 316L,
UHMW)

Figura 43. Flujo de primer nivel para prototipo de protesis de tobillo
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6.2 Flujograma de segundo nivel
El siguiente proceso representa un flujo de segundo nivel para la construccién del
prototipo de protesis de tobillo, estructurado mediante simbologia estandar de la ASME
presentado en el Figura 45. Este nivel de detalle permite visualizar cada etapa operativa,

incluyendo inspeccion, transporte, tratamientos especiales y verificacion funcional.

La manufactura inicia con la elaboracién de mordaza para el componente talar y de
soporte, ambas fabricadas en acero A36. Estas piezas son necesarias debido a la complejidad
geomeétrica de los componentes, que impiden su sujecion directa con las mordazas
convencionales de la CNC. Una vez culminada la fabricacion de las mordazas, se recibe el
material base para el componente talar, acero inoxidable 316L, cuya seleccion se fundamenta

en la ficha técnica proporcionada por el proveedor.

Una vez aprobado, se procede con la preparacion del modelo CAD/CAM, que se
empleard para el maquinado en un torno CNC de 4 ejes disponible en el taller de la
universidad. Este mecanizado otorga al componente talar el radio de curvatura requerido para
su interaccion con el componente intermedio. Para lograr una sujecion optima durante el

mecanizado, se utiliza la mordaza previamente fabricada.

En paralelo, se lleva a cabo la recepcién del material UHMWPE destinado al
componente intermedio. Este se mecaniza segun las especificaciones geométricas del disefio
de la prétesis. Posterior, se realiza una inspeccion dimensional para asegurar el cumplimiento

de tolerancias criticas y garantizar el ajuste funcional con las otras partes.

A continuacion, se inicia el mecanizado del componente tibial, también fabricado en
acero inoxidable 316L, considerando los angulos y geometria de anclaje para su fijacion al
hueso. Tras esta operacion, se realiza un tratamiento superficial mediate grabado &cido en las

areas que estaran en contacto con el hueso, con el propoésito de favorecer la osteointegracién
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y reducir la oxidacion de la pieza. Ademas, se realiza un super acabado mediante electro
pulido, conforme la norma ASTM B912, en las superficies expuestas de los componentes

talar y tibial.

Mientras se ejecutan los procesos de mecanizado, se procede a la impresion 3D de los
huesos implicados en la articulacion. Los huesos tibial-peroneo y talar-calcaneo se imprimen
en resina, a fin de mostrar con precision su posicionamiento dentro del pie del paciente. Para
el resto de los huesos de los huesos del pie, se utiliza PETG como material de impresion. Esta

etapa permite visualizar la integracién del sistema protésico dentro de la anatomia humana.

Una vez fabricados los tres componentes de la proétesis, se realiza una etapa de
limpieza y preparacion, donde se eliminan residuos de mecanizado y se aseguran condiciones
estériles para el ensamblaje. En esta fase se integran los huesos impresos con los

componentes maquinados, simulando su disposicion final.

Finalmente, se lleva a cabo una prueba de resistencia estructural, que simula cargas
fisiolégicas del ciclo de marcha para verificar la integridad y seguridad del prototipo. Todo
este proceso puede observarse de manera integral en el diagrama de flujo de segundo nivel

presentado en el Anexo F.
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Figura 44. Simbologia estandar para diagramas de flujo. Adaptado de: ASME standard for flowchart symbols

6.3 Planos Mecénicos
La elaboracion de los planos constituye una etapa fundamental del proceso de
manufactura y montaje, ya que permite plasmar con precision el disefio desarrollado, asi
como las geometrias especificas de cada componente. Estos documentos técnicos son
esenciales para garantizar la correcta interpretacion del disefio por parte del personal de taller

y asegurar su fidelidad del mecanizado.

Durante esta fase del proyecto, se generaron los planos de detalle y el plano de
conjunto de los componentes que integran la prétesis. Como resultado, se obtuvieron tres
planos de detalle, cada uno correspondiente a un componente principal del sistema protésico.
Adicionalmente, se elabor6 un plano de conjunto que permite visualizar la disposicion y el
ensamblaje de las piezas, facilitando la compresion de su funcionamiento integrado. Cabe
destacar que el sistema contempla un ajuste deslizante sin lubricacion, considerando que

durante la implantacion quirargica el médico no debe ejercer fuerza excesiva ni hacer uso de
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herramientas adicionales para el ensamblaje, sino que las piezas simplemente encajan entre si

de manera precisa.

La elaboracion de estos planos se llevo a cabo conforme a los lineamientos
establecidos por la normativa INEN, asegurando la estandarizacion en cuanto a simbologia,
acotacion y presentacion general. Esta base normativa no solo garantiza la calidad del dibujo
técnico, sino que también facilita su comprension por parte de cualquier usuario técnico

familiarizado con la norma. Los planos de taller se encuentran en el Anexo G.

6.4 Hojas de procesos
Los componentes protésicos, asi como las mordazas requeridas para su correcta
sujecion durante la fabricacion, deben ser maquinados con precision. Por esta razén, se
elaboraron las hojas de proceso correspondientes a cada pieza, en las cuales se detallan las
operaciones necesarias, considerando parametros como la velocidad de avance, profundidad
de corte y velocidad de rotacion, todos definidos en funcion de la operacion a realizar, el

material a trabajar y la herramienta seleccionada.

Todas las piezas seran disefiadas y fabricadas en los laboratorios de la Universidad
San Francisco de Quito, contando con la supervision del profesor encargado del taller. Para
llevar a cabo el mecanizado, se utilizara una variedad de equipos disponibles, incluyendo el
torno CNC de cuatro ejes marca HAAS, torno manual y semiautomatico, asi como fresas y

brocas especificas para cada tipo de operacion.

Los materiales por maquinar comprenden acero A36 (Mordazas), acero inoxidable
316 L (componente talar y tibial) y UHMWPE (componente de soporte), cada uno con
requerimientos particulares en cuanto a parametros de corte y herramientas. Las hojas de

proceso reflejan estas consideraciones y fueron generadas mediante el modulo Inventor CAM
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2025, garantizando una planificacion técnica adecuada en relacion con los recursos

disponibles. Cada una de estas hojas se presenta en el Anexo H.

7. PRUEBAS DEL PROTOTIPO

7.1 Simulacién estructural del prototipo

La simulacidn estructural es fundamental para cumplir con el estandar 1SO 10328,
que requiere pruebas de resistencia estructural en protesis de miembros inferiores. En
nuestro caso, esta simulacion se realizé utilizando el software ANSYSS, considerando tanto
los componentes protésicos como los huesos asociados, los cuales fueron modelados con
propiedades de materiales que replican lo mas fielmente posible las condiciones anatomicas
reales. El objetivo principal de esta simulacion fue analizar la distribucién de esfuerzos y

deformaciones en los huesos y componentes del sistema.

El andlisis estructural se fundamenté en las recomendaciones descritas en el articulo
(Ho et al., 2020) y en el documento (Colombo et al., 2011). En estos estudios se identifican
los modelos més adecuados para evaluar el desempefio biomecanico de protesis de tobillo
en situaciones preclinicas. Segun el articulo de Colombo et al. (2011), las cargas deben
aplicarse en direccion ortogonal al plano de referencia del tobillo, ya que esta orientacion
representa la componente vertical de la fuerza de reaccion del suelo durante la fase de
apoyo, lo que garantiza la replicacion del estrés axial sobre los componentes protésicos.
Esta carga ortogonal esta alineada con los planos de referencia especificados en la Fig. 5 del
documento, los cuales definen claramente la direccion del esfuerzo aplicado en pruebas

estaticas.

Ademas, el valor de 3000 N se justifica porque corresponde a aproximadamente 4
veces el peso corporal en situaciones estaticas o de maxima carga durante la fase de apoyo

(equivalente a un individuo de alrededor de 80 kg). El uso de 3000 N garantiza la seguridad
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estructural bajo condiciones normales y criticas. Segun el estandar 1SO 10328, las pruebas
estructurales deben considerar esta magnitud para asegurar la resistencia frente a cargas

fisioldgicas tipicas.

El enfoque utilizado en la simulacién permitié garantizar que los resultados
obtenidos fueran representativos del comportamiento biomecéanico esperado,
proporcionando informacion valiosa para la validacion estructural del prototipo de prétesis
de tobillo bajo condiciones de uso rutinario y situaciones criticas. Asi, los datos derivados

de esta simulacion fueron fundamentales para las secciones de célculos estaticos y de fatiga.

En cuanto a los esfuerzos en los huesos que interactian con el implante, se observo
que el astrdgalo y el calcaneo experimentaron un esfuerzo equivalente maximo de 17 MPa,
mientras que la tibia y el peroné presentaron un esfuerzo maximo de 9.3 MPa. Estas
magnitudes se encuentran significativamente por debajo de los valores de cedencia

reportados para los respectivos tipos de hueso.

A: Static Structural

Equivalent Stress 5

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

Time: 1s

Max: 17,2

Min: 0,00549

30/4/2025 18:33

17,2
138
10,3

| 688
3,44
0,00549

Figura 45. Esfuerzos equivalentes en el conjunto Astragalo-Calcaneo
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A: Static Structural

Equivalent Stress

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

Time: 15

Max: 9,3

Min: 0,000997

30/4/2025 18:34

0,000997

Figura 46. Esfuerzos equivalentes en el conjunto Tibia-Peroné

7.2 Pruebas experimentales

7.2.1 Electro pulido

Las protesis de implantacion estan fabricadas con materiales que deben presentar alta
resistencia a la corrosion, ya que se encuentran en contacto permanente con fluidos
corporales agresivos, como la sangre. Ademas, es fundamental que sus superficies tengan una
rugosidad baja para garantizar un deslizamiento adecuado entre los componentes articulares.
Para alcanzar este acabado superficial, se emplean técnicas como el pulido mecéanico y el
electro pulido. No obstante, debido a la geometria compleja de las piezas protésicas, el pulido
mecanico puede resultar limitado, ya que no permite un tratamiento uniforme en todas las
zonas. En estos casos, el electro pulido se convierte en la alternativa preferida, al ser un

proceso que permite tratar homogéneamente toda la superficie.

El electro pulido es un proceso de acabado superficial que se basa en la remocién
controlada de material desde la superficie de una pieza metalica mediante la disolucion
anodica en una solucion electrolitica. Segun Tous (2022), este proceso se fundamenta en el

principio de electrolisis, donde la pieza metalica a tratar actia como anodo y un céatodo
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auxiliar complementa el circuito eléctrico. Al aplicar una corriente continua en un medio
acido, se produce la oxidacion controlada de la superficie metalica, generando la liberacion

de iones metalicos hacia la solucién y produciendo un suavizado uniforme de la superficie.

Esta técnica permite obtener superficies lisas, homogéneas y de baja rugosidad
incluso en componentes con geometrias complejas. En el contexto de protesis de
implantables, el electro pulido se aplica sobre las superficies metélicas particulares de los
componentes talar y tibial, especificamente en las zonas de contacto con el componente de
polietileno UHMWPE. El objetivo principal es minimizar la friccion entre superficies,
reducir el desgaste, favorecer un movimiento articular fluido y prolongar la vida util del

implante.

El procedimiento se ejecutd conforme a los lineamientos de la norma ASTM B912, la
cual especifica las condiciones estandar para el electro pulido de aceros inoxidables utilizados
en aplicaciones criticas. La solucion empleada fue una mezcla al 50% v/v de acido sulfirico
(H2S04) y 50% v/v de acido fosforico (H3POas), a una temperatura de 75°C, tal como se
establece en el Anexo X1 de dicha norma. Se utiliz6 un catodo de acero inoxidable, con una
densidad de corriente minima de 15 A/dm?y un tiempo de exposicion entre 2 y 4 minutos.
Posteriormente, se efectud un enjuague quimico con una solucién de &cido nitrico (NHO3)
entre 10 a 30 % v/v a temperatura ambiente, con el fin de eliminar residuos y complementar

la pasivacion de la superficie.

Para la validacién del procedimiento, se aplicaron dos métodos complementarios.
Primero, se realizo el ensayo de sulfato de cobre descrito en la norma ASTM B912, el cual
permite identificar hierro libre o contaminantes superficiales mediante la aparicion de
manchas o depasitos rojizos tras frotar la superficie con una solucién acidificada del reactivo.

Segundo, se verificd la rugosidad superficial de los componentes mediante el uso de
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rugosimetros. Los criterios de aceptacion se establecieron conforme a la norma IRAM 9421,
que establece que las superficies metalicas articulares deben tener una rugosidad Ra menor o

igual a 0.1 um para el reemplazo total, y menor a 0,5 um para reemplazos parciales.

Previo al tratamiento de los componentes finales, se realizaron ensayos preliminares
en cinco probetas de acero inoxidable 316L. Cada una fue sometida al electro pulido con 50
ml de solucion, manteniendo las proporciones definidas de los &cidos. Se evaluaron tiempos
de exposicion de 2, 3 y 4 minutos obteniendo los resultados mostrados en la Tabla 20. Los
resultados de rugosidad obtenidos en estas muestras indicaron que con 3 minutos se alcanza
un valor promedio de Ra menor a 0.1 um, cumpliendo con los requisitos normativos para

superficies articulares de protesis de reemplazo total.

Tabla 21. Resultados ensayos preliminares de electro pulido

Probeta Area superficial [dm?] Corriente [A] | Tiempo [min] | Rugosidad Ra [um] | Prueba CuSOs
1 0.0606 0.91 2 0.107 Aprobada
2 0.0800 1.20 2 0.142 Aprobada
3 0.0859 1.29 3 0.068 Aprobada
4 0.0624 0.94 3 0.045 Aprobada
5 0.0663 0.99 3 0.054 Aprobada

En las Figuras 48 y 49 se presentan las imagenes obtenidas en el componente tibial
tomadas con el microscopio 6ptico en magnificacion 400x, para ilustrar la superficie antes de
realizarle el electro pulido, y después del mismo. Adicionalmente, se presenta la imagen
obtenida en el microscopio de barrido de electrones para la Gltima probeta de ensayo después

de realizarle el electro pulido.
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Figura 47. Micrografia de la superficie antes de realizarle el electro pulido. EP-005-400x

QY

(B)

Figura 44. Micrografias de la superficie después de realizarle el electro pulido (A) Microscopio 6ptico. EP-005-400X
(B).Microscopio SEM. EP-005-500X

Considerando la geometria plana de la superficie de contacto del componente tibial

con el componente de soporte, es posible realizarle un pulido mecénico a la pieza y obtener

una superficie lo suficientemente lisa para garantizar la disminucion en el desgaste del

UHMWPE. Para este proceso, se utilizaron lijas hasta el grano 600 y pafios con alimina

Al>;O3 de 9 um. La caracterizacion final mediante rugosimetria evidencio valores de

rugosidad Ra de 0.029 um, confirmando que el proceso fue exitoso y que se cumplieron los

estandares de calidad superficial exigidos por la norma IRAM 9421.

Tabla 22. Comprobacion de rugosidades posterior al pulido

Componente

Rugosidad previa Ra [um]

Rugosidad obtenida Ro [um]

Rugosidad requerida Rr [um]

Tibial

0.801

0.029

0.1

7.2.2 Pasivado quimico con grabado &cido
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Las superficies de las prétesis de implantacion que estaran en contacto directo con el
hueso del paciente deben presentar caracteristicas que favorezcan la osteointegracion, con el
fin de asegurar una sujecién mecanica y biologica adecuada. Para lograrlo, estas superficies
requieren tratamientos o recubrimientos que generen micro rugosidades favorables a la

adhesion celular y al crecimiento 6seo.

Mediante el andlisis de matrices de seleccion de tratamientos, se determind que el
grabado &cido es la alternativa més viable para este proyecto, debido a su eficiencia técnica,
accesibilidad y bajo costo. Segun reportes de la literatura cientifica (Ban et al., 2006; Le
Guéhennec et al., 2007; Mendonga et al., 2008, citados en (Lario-Femenia et al., 2016)), los
tratamientos de grabado acido bien controlados permiten generar microrugosidades en el
rango de Ra = 0,5 a 4 um, con la formacién de microcavidades porosas que promueven la

adhesion celular y el anclaje del hueso en la interfaz implante-tejido.

No obstante, el acero inoxidable 316 L por si mismo no favorece directamente el
crecimiento celular debido a la naturaleza de su superficie que tiende a ser relativamente
inerte y lisa (Engoor et al., 2025). Por esta razon, se recomienda el uso de recubrimiento que
mejore su bioactividad. En este contexto, el objetivo de aplicar el tratamiento superficial en el
acero 316L no es generar rugosidad, sino evaluar la resistencia del material cuando esta

expuesto a entornos agresivos, como lo son fluidos corporales, incluyendo la sangre.

El procedimiento de este tratamiento superficial se encuentra estandarizado bajo la
norma ASTM A380-06, la cual establece las practicas recomendadas para la limpieza,
desincrustacién y pasivado de aceros inoxidables. En el Anexo 1 de dicha norma se presenta
la tabla de decapado acido segun el tipo de aleacion, y en este caso se trabajo con el

Tratamiento B, correspondiente al acero inoxidable utilizado en la protesis.
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El procedimiento de grabado acido consiste en exponer la superficie metélica a una
solucion compuesta de acido nitrico (HNOs) y acido fluorhidrico (HF), durante un tiempo de
5 a 30 minutos, a temperaturas controladas entre 21 y 60 °C. Posteriormente, se realiza un
tratamiento de neutralizacion y limpieza con una solucion compuesta de 10 %w de hidréxido
de sodio (NaOH) y 4 % w de permanganato de potasio (KMnOs) disueltos en agua destilada.
Este paso, también descrito en la normativa, permite la remocion de residuos organicos y
productos de reaccion superficial, mejorando el comportamiento biolégico de la superficie

tratada.

Para validar estos parametros, se disefié un protocolo experimental que incluyé tres
probetas fabricadas con el mismo acero que el implante, tratadas en condiciones de
laboratorio a temperatura ambiente. Se utilizaron concentraciones definidas de acidos, segun
la normativa, y se variaron los tiempos de exposicion, manteniendo la temperatura en 40 °C.
Los resultados mostraron que el ensayo nimero 3, con un tiempo de 30 minutos, genero la
méaxima rugosidad superficial alcanzada obtenida, la cual, al compararse con la rugosidad
inicial de la pieza (Ra = 0.801 um), se mantuvo cercana a dicho valor. Esto demuestra que, a
pesar de las condiciones agresivas del tratamiento, el material conserva sus propiedades

superficiales.

Tabla 23. Resultados ensayos preliminares de grabado acido

N° ensayo Tiempo [s] Rugosidad Ra [um]
1 12,5 0.816
2 25 0.885
3 30 0.912

7.2.3 Pruebas de movilidad

Para el disefio preliminar, se estableci6 una restriccion inicial en el intervalo de
movilidad en flexion de [-17°; 16°]. A partir de este intervalo, se realizaron los célculos

necesarios para determinar la longitud de arco del material de soporte. Posteriormente,
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mediante un proceso iterativo de simulaciones, se optimizo6 dicha dimension sin comprometer
el factor de seguridad del componente de soporte. Este ajuste permitié ampliar el rango de
movilidad en flexidn plantar y dorsiflexion, garantizando que la protesis sea capaz de

soportar incluso condiciones de movimiento no habituales.

Con esta modificacion en el disefio y con el objetivo de determinar el rango de
movilidad real de la protesis, se llevo a cabo una prueba de movilidad utilizando un analisis
geomeétrico. Para ello, se empleo el software Kinovea, analizando diversos videos que
muestran el rango méaximo en los planos sagital, frontal y transversal. Es importante sefialar
que los ligamentos limitan el movimiento de la prétesis. Sin embargo, el rango de movilidad

seguro se presenta dentro de las condiciones previamente establecidas.

La siguiente grafica, muestra un ciclo completo de flexion plantar y dorsiflexion
méaxima antes de que el componente de soporte pierda contacto con el componente talar. En
ella, se observa el &ngulo de flexion medido desde el centro de rotacion de la longitud de arco
del componente talar hasta el punto medio de la longitud de arco del componente de soporte.
Cabe destacar que se asume una relacion directa entre este angulo y el angulo de la planta del
pie respecto a la horizontal, lo cual es consecuencia de un disefio basado en curvas

monocéntricas.

Angle

= Angulo de flexion

Angle ©)
1

— — T T T T —T T T T T T T
2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000 9000
Time (ms)

Figura 45. Angulo de flexién para un ciclo de carrera completo
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En la Figura 49 se observa un intervalo de flexion de [-23°; 23°], el cual representa el
rango de movilidad real de la protesis en el plano sagital. Este intervalo garantiza un
movimiento seguro incluso en condiciones extremas y no habituales. Fuera de este rango, el
componente de soporte deja de estar completamente apoyado en el componente talar, lo que
provoca una mayor concentracion de esfuerzos y un contacto no deseado con otros

componentes del pie.

En cuanto al plano frontal, se determind el intervalo méximo de inversion-eversion
que la protesis puede generar. Este intervalo se alcanza cuando la cara anterior o posterior del
componente de soporte se alinea con la cara anterior o posterior del componente talar, lo que
representa el limite seguro de movimiento. Cualquier desfase en este plano podria generar
concentraciones de esfuerzos y contactos indeseados. La grafica a continuacion (ver Figura

51) muestra los resultados obtenidos para este caso.

Angle

— Angulo deinversién-eversion

Angle (°)
°
1

T T T T T T T T T T T
0.2 03 04 0.5 0.6 0.7 08 0.9
Time

Figura 46. Angulo de inversion - eversion para un ciclo de carrera completo

El rango de inversidn-eversion real de la prétesis es [-11°, 11°]. Sin embargo, este
movimiento depende estrictamente de la elasticidad de los ligamentos. El rango normal para

este caso es de [-2°, 10°] por lo que la protesis cumple con creces este requerimiento.

Por ultimo, en relacién con el plano transversal en el que se genera un movimiento de
rotacion interna y externa en el pie, se estudio el rango de movimiento suponiendo que existe

un movimiento seguro siempre y cuando los vértices del componente de soporte no
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sobresalgan la cara superficial del componente talar. Este criterio garantiza que no se
produzcan contactos indeseados ni concentraciones de esfuerzos en los puntos de apoyo. La
Figura 51 muestra el &ngulo de rotacion para un movimiento completo del conjunto tibial-

peroneo.

Angle

5 Angulo de rotacién

Angle ()
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Time (ms)

Figura 47. Angulo de rotacién para un ciclo de carrera completo

El intervalo de rotacion interna y externa real de la proétesis es de alrededor de [-5°, 5°]
cumpliendo el requerimiento planteado de rotacion axial de [-3°, 5°] que representa el

intervalo normal de rotacion.

8. MANUAL DE OPERACIONES Y MANTENIMIENTO

Este documento es un complemento del desarrollo del prototipo de protesis de
reemplazo total de tobillo (TAR 001). Su contenido es referencial y esta orientado
exclusivamente a fines académicos y demostrativos, dado que el prototipo descrito no cuenta
con aprobacion clinica, sanitaria ni regulatoria por parte de ninguna entidad nacional o

internacional, y por lo tanto no debe ser utilizado para procedimientos médicos reales.

El contenido de este manual tiene un propdsito referencial tanto para pacientes como
profesionales de la salud, a fin de mostrar los aspectos que deben considerarse en un contexto

de implantacion real. Incluye las instrucciones de montaje, recomendaciones de uso y
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especificaciones técnicas del prototipo. No reemplaza en ningun caso la evaluacion médica ni

el criterio profesional. (Anexos, Apéndice 1)

9. RESULTADOS Y DISCUSIONES
A partir de las pruebas realizadas al prototipo, fue posible verificar que se cumple
con los requerimientos planteados para el desarrollo de la proétesis. Tras multiples
iteraciones en el disefio, se llego a una solucion que contempla las siguientes

caracteristicas descritas en la Tabla 23.

Tabla 24. Especificaciones del prototipo TAR

TAR 001
Movimiento planar-dorsiflexién | -23°a 23°
Inversién-Eversion -11°a11°
Rotacion axial -50a 5°
Peso total 208.26 g
Material tibial y talar Acero 316L
Material de soporte UHMWPE
Fijacion Sin cemento
Mecanismo Mono céntrico

Al considerar la simulacién estéatica realizada con el conjunto tibial-peroneo y talar
calcéaneo, el prototipo mostré una concentracion aproximada de 159 MPa en las zonas de
anclaje del componente talar con el astragalo, lo que demuestra que el material permanece
dentro del rango elastico. Para el caso del componente tibial, el esfuerzo maximo concentrado
es de 58.6 MPa en las zonas de contacto directo entre el valle superior del componente y la
superficie de reseccion de la tibia. Finalmente, para el componente mas critico, el UHMWPE,
el esfuerzo maximo concentrado es de aproximadamente 30 MPa en una de las esquinas
inferiores que se encuentran en contacto con el componente talar. No obstante, es importante
destacar que esta concentracién de esfuerzos se identificd en un Gnico nodo, lo que sugiere un
error mindsculo en la simulacién. Por este motivo, en el Anexo E, Apéndice 2 se presentan

los valores en distintas ubicaciones de la geometria en donde se visualiza la concentracion de
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esfuerzos. En esta distribucion se observa que el maximo esfuerzo concentrado es de 17.5
MPa, valor que se mantiene por debajo del limite elastico del material, confirmando la

eficacia en el disefio.

Adicionalmente, los resultados obtenidos en la simulacion para el conjunto de huesos
tibial-peroneo y talar-calcaneo demostraron que en el escenario de implantacion del
prototipo, suponiendo las condiciones de carga criticas, la tibia soportaria un aproximado de
9.3 MPa en la superficie de reseccion, mientras que el astrdgalo soportaria un aproximado de
17.2 MPa en su superficie inferior. De acuerdo con Rincén-Kohli & Zysset (2009), el hueso
esponjoso al ser un material anisotropico posee propiedades dificiles de caracterizar. Sin
embargo, tras varias sesiones de prueba multiaxiales se encontrd que el esfuerzo ultimo de
este hueso es aproximadamente 55 MPa para esfuerzos compresivos y 40 MPa para esfuerzos
de tension, comprobando que incluso en situaciones criticas el hueso no llega a fracturarse en

las zonas de reseccion.

Respecto a los tratamientos superficiales realizados, el proceso de electropulido
demostré que el uso de una solucidn al 50/50 % v/v de acido sulfarico y acido fosférico a 75
°C, durante un tiempo de exposicion de 3 minutos, seguido de un lavado posterior en acido
nitrico, permite obtener rugosidades menores a Ra = 0.1 um. Esto garantiza una superficie
lisa en el componente talar, lo que contribuye a minimizar el desgaste y prolongar la vida util

del prototipo.

En cuanto al componente tibial, se verifico que el proceso de pulido mecanico
aplicado a la superficie de contacto logra alcanzar una rugosidad adecuada conforme a los

estandares establecidos, reduciendo asi el riesgo de desgaste del componente de soporte.
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Adicionalmente, todas las probetas sometidas a estos tratamientos superaron
satisfactoriamente la prueba de sulfato de cobre, lo que confirma la pasivacion del acero

inoxidable y su resistencia a la corrosion.

Por otro lado, el procedimiento de grabado acido no logré generar una superficie que
cumpliera con los requisitos de rugosidad y porosidad necesarios para promover la
osteointegracion con el hueso reseccionado. Esto se atribuye a las propiedades inertes del
acero inoxidable. No obstante, las pruebas realizadas se convirtieron en un método adicional

para comprobar la resistencia del material a entornos altamente agresivos.

10. CONCLUSIONES Y TRABAJO A FUTURO

El desarrollo del prototipo de protesis de tobillo para el tratamiento del pie equino
varo ha demostrado ser una solucion viable, efectiva y accesible dentro del contexto
ecuatoriano. A partir de un proceso iterativo de disefio, simulacion y validacién, se logré
construir un prototipo que cumple tanto con los requerimientos de resistencia estructural para
los componentes protésicos como de distribucion de cargas para el hueso reseccionado,
incluso en situaciones criticas de cargas compresivas y de flexion. Ademas, el prototipo
replica con precisién los movimientos naturales del tobillo, proporcionando una alternativa
quirurgica adecuada para pacientes con cuadros clinicos severos derivados del pie equino

varo.

Los resultados de las simulaciones numéricas indicaron que la protesis es capaz de
soportar condiciones de carga normales durante un ciclo de marcha. Adicionalmente,
mediante un analisis estatico, se demostro resistencia ante esfuerzos criticos bajo escenarios
hipotéticos de combinacidn de cargas maximas compresivas y de cortante. En particular, se

verificé la capacidad de resistencia del vastago del componente tibial ante una posible
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torcedura, estimando una carga equivalente a cuatro veces el peso corporal (para un individuo

de 80 kg) aplicada tanto en flexion como en compresion.

En el andlisis de fatiga se tomo en cuenta una carga de flexion repetitiva, con un
esfuerzo producido por la combinacién de casos criticos de compresion y cortante. Los
calculos demostraron que el prototipo tiene la capacidad de soportar ciclos de carga ciclica
sin comprometer su integridad estructural. Ademas, se verifico que la interaccion entre el
prototipo y el nivel de reseccion en los huesos tibial y astragalino no afecta
significativamente su resistencia mecanica general. Esto quiere decir que, incluso en
escenarios criticos de movimiento, el hueso no llega a fracturarse, lo que garantiza la
seguridad del implante bajo condiciones normales de uso. Sin embargo, es importante
destacar que estos casos no representan esfuerzos derivados de actividades de alto impacto.
Por lo tanto, al igual que otros implantes disponibles en el mercado, este prototipo esta
contraindicado para actividades fisicas de alta intensidad, aunque permite la realizacién de

actividades cotidianas de manera segura.

En términos de movilidad, los resultados indican que el disefio de la prétesis cumple
con los requerimientos funcionales, replicando los movimientos naturales del tobillo. Para los
tres casos principales de movimiento del tobillo (dorsiflexion-plantarflexion, inversion-
eversion y rotacion axial), los angulos alcanzados por la protesis superan ligeramente los de
un tobillo sano. Esta capacidad adicional no compromete la funcionalidad, ya que los
ligamentos presentes en el conjunto tobillo-pie limitan naturalmente el rango maximo de
movimiento. De esta manera, tras la implantacion, el paciente puede realizar los mismos

rangos de movimiento que tenia antes de la cirugia de reemplazo total.

Algo importante por destacar es que, desde una perspectiva econdémica, se comprobo

que el prototipo es accesible para la demanda local, ya que el costo total de desarrollo es
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significativamente menor en comparacion con el precio de importacion de protesis
internacionales. Esto no solo hace que la solucion sea econdmicamente viable, sino que

también promueve la manufactura nacional como alternativa eficiente y sostenible.

Trabajo Futuro.

Con base en los resultados obtenidos y las observaciones realizadas durante el
desarrollo del prototipo de proétesis de tobillo, se identificaron diversas areas de investigacion
que pueden ser abordadas en futuros proyectos. Estas lineas de trabajo buscan no solo
mejorar el disefio y funcionalidad del implante, sino también fomentar la innovacion y el

desarrollo de tecnologias aplicadas a la biomecénica.

A pesar de los resultados favorables obtenidos en las simulaciones y pruebas
preliminares, es fundamental realizar estudios clinicos controlados que permitan evaluar la
eficacia del prototipo en pacientes reales. Estos estudios deben considerar tanto el
rendimiento biomecanico como la aceptacion del usuario final, proporcionando datos
cuantitativos y cualitativos sobre la funcionalidad, comodidad y adaptabilidad del implante en

condiciones de uso cotidiano.

Ademas, la exploracién de materiales con mayor indice de biocompatibilidad, como
la aleacion de cobalto-cromo-molibdeno (Co-Cr-Mo), representa una oportunidad para
mejorar la durabilidad y compatibilidad del implante, incluso siendo esta la aleacion mas
aceptada para implantacion segun estandares medicos. Sin embargo, la alta dureza de esta
aleacion puede presentar desafios en el proceso de maquinado convencional. Por ello, se
sugiere investigar métodos alternativos de manufactura, como el sinterizado de polvo
metéalico, que podrian ofrecer ventajas en términos de precision y propiedades mecanicas del

producto final.
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Para mejorar la durabilidad y reducir el desgaste en las superficies de contacto entre
componentes, se considera pertinente evaluar la posibilidad de aplicar recubrimientos de
nitruro de titanio mediante deposicion fisica de vapor (PVD). Este tipo de tratamiento
superficial puede incrementar la resistencia al desgaste y mejorar la longevidad del implante,

garantizando asi un mejor desempefio en condiciones de uso prolongado.

De igual manera, la creacion de entornos de desgaste controlados seria ideal. Ya que
esto permitird simular las condiciones reales a las que estara expuesto el implante, facilitando

la evaluacion de su comportamiento a largo plazo.

Finalmente, es indispensable que el prototipo sea sometido a procesos de validacion
por parte de las autoridades competentes, con el fin de obtener los permisos necesarios para
su uso clinico. Este proceso implica la recopilacién de evidencia cientifica y técnica que
respalde la seguridad y eficacia del implante, asi como el cumplimiento de las normativas

nacionales e internacionales aplicables.

Estas lineas de investigacion ofrecen un amplio campo de estudio para futuros
proyectos de titulacion, contribuyendo al avance de la ingenieria biomédica y al desarrollo de

soluciones innovadoras en el ambito de las protesis ortopédicas.
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12. ANEXOS
ANEXO A: DIAGRAMA DE GANTT

Prototipo de proétesis funcional para reemplazo total de articulacion de tobillo.
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ANEXO B: FICHAS TECNICAS

Apéndice 1: Polietileno de ultra alta densidad UHMWPE

Property Test Uni Test Result
Standard t
Density - alc 09
m? 8
Tensile Strength GB/T MP 37.
1040-2006 A 2
Elongation at Break GBMT % 33
1040-2006 8.2
Shore Hardness D (15s value) GB/T -— 69
2411-2008
Charpy Impact Strength GBIT KJf 155
1043-2008 m?
Heat Deflection Temperature GBIT °C 79.65C
1634-2004
Vicat Softening Point GBIT °C 133.8%C
1633-2000
Bending Strength GBIT MP 9
9341-2008 A
AbrasionRatio | - % 6.2
Apéndice 2: Acero 316L
TABLA DE CARACTERISTICAS TECNICAS DEL ACERO SERIE 300
INOXIDABLE Acero al Cromo Acero al Cromo -
Nigue Niguel - Malibdenao
TIPO AlSI 304 316
€ <0.08%* C=0.08%*
Si<1.00% Si<1.00%
DESIGNACION | e e Mn = 2.00% Mn < 2.00%
COMPOSICION QUIMICA Cr 18%.. 205+ Cr 16% - 18%*
Ni 8% — 10,5%* Ni 10% — 14%*
Mo 2% — 2.5%*
PESO ESPECIFICO A 20C (DENSIDAD) (g/em?) 7.9 7.95-798
MODULD DE ELASTICIDAD (N/mim?) 193,000 193,000
PROPIEDADES | ESTRUCTURA AUSTENITICO AUSTENITICO
UFIELA n
FISICAS CALOR ESPECIFICO A 20C 1/Kg K) 500 500
CONDUCTIVIDAD TERMICA A 20C/100C (W/mK) 15/ 16 15/ 16
COEFICIENTE DE DILATACION A 100C % 105 CY) 16.0-17.30 16.02-16.5
INTERVALO DE FUSION (C) 13981454 13711398
PERMEABILIDAD ELECTRICA EN ESTADO AMAGNETICO AMAGNETICO
PROPIEDADES | SOLUBLE RECOCIDO 1.008 1.008
ELECTRICAS | CAPACIDAD DE RESISTENCIA
. 4] - -
ELECTRICA A 20C (ucm) 0.72-0.73 0.73-0.74
FyE— COCIDO HRB/CO
DURESA BRINELL RECOCIRO HRE/CON 130150 / 180330 130185/ -
DEFORMACION EN FRID
DUREZA ROCKWELL RECOCIDO HRB/CON
PROPIEDADES 2L ORMACIGN EN FRID 7088 /1035 7085 /-
OPIEDA
civiere x| RESISTENCIA A LA TRACCION R ) ) )
r‘“ti';'f”" RECOCIDO / DEFORMACION EN FRIO {N/mm?2) 520-720/540-750 540690 /
- ELASTICIDAD RECOCIDO / CON Rp
DEFORMACION EN FRIO (N/mm?) 210/ 230 205410/ -
ELONGACION (As) MIN (%) 245
RESILIENCIA KCUL / KVL (4/cm?) 160 / 180 160/ 180
RP{0.2)
;:’:1 ,.4'”’2 P (Nfmm?) 125/97 /93 140/ 125/ 105
PROPIEDADES | ELASTICIDAD wl“lL q“ =
MECANICAS 3f"“l1"l";1”.'_1(.' r500C (N/mim?) 147 /127 [ 107 166 /147 [ 127
EN CALIENTE M TE DE FLUS ‘.IL‘_';-'LIA — 1/10°5/t
E A/ a o
500C/600C/700C/800C (N/mm?) 68/42/14.5/4.9 82/62/20/6.5
RECOCIDO COMPLETO {00) ENFR. RAPIDO ENFR. RAPIDO
RECOCIDD INDUSTRIAL 10081120 10081120
TRATAMIENT. | TEMPLADO NO ES POSIBLE NO ES POSIBLE
TERMICOS INTERVALO DE FORJA INCIAL / FINAL L8] 1200/ 925 1200/ 925
FORMACION DE CASCARILLA, SERVICIO
CONTINUO / SERVICIO INTERMITENTE 925/ 840 925 /840
SOLDABILIDAD MUY BUENA MUY BUENA
OTRAS MACQUINABILIDAD COMPARADO CON
PROPIEDADES | UN ACERO BESSEMER PARA a. B1112 45% 45%
EMBUTICION MUY BUENA BUENA
* Son aceptables tolerancias de un 1%
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ANEXO C: CALCULOS MANUALES

Apéndice 1: Cinematicos

50Puiciones
Tra\,e&oriamrw simple => Honocentrico
Relacidn directameste Frvpordaml enfre 5n3vlo de flexion y tinsuln de retacion con rcspetto ala

vertical
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Fig. 4.6 Plantar and Dorsflexion in the Normal Ankle During Walking
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A% 2“2 84{ mm Tirrad 2 - 24

Radio de curvatura= 42.841 mm  (Apraximacion trayectoria Matlab) ~ (Polichleno y Talar)
B+l [3042439°-41 39°

5:98-r =2-41.39° 3%* - 42844 mm= 62.49 mm
Apéndice 2: Estaticos componente tibial
Compongnte Titsio)_
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Apéndice 3: Electropulido
Electropulido
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?
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ANEXO D: CODIGOS MATLAB

Apéndice 1: Anélisis de marcha

clear variables;
close all;
clc;

figure;

%% FUERZAS DE COMPRESION

% Cargar datos

datal = readmatrix('Compression during stance.csv');
xi = datal(:,1);

yi = datal(:,2);

% n-Poly Least Squares Fitting
n = 18; % Grado del polinomio

% Matriz de coeficientes
A = zeros(n+l, n+l);
zeros(n+l, 1);

y

for i = 1:n+1
for j = 1:n+1
A(i,j) = sum(xi.~(i+j-2));
end
y(i) = sum(yi .* xi.~(i-1));
end

% Coeficientes del polinomio
ai = Aly;

% Evaluar el polinomio
x = linspace(min(xi), max(xi), 1e0);
pn = zeros(size(x));
for 1 = 1:n+1
pn = pn + ai(i) * x.~(i-1);
end

% Encontrar maximos de compresidn
[max_pn, max_idx] = findpeaks(pn, x);
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disp('Maximos de Compresion:');
disp([max_idx', max_pn']);

% Graficar curva de compresidn
plot(x, pn, 'r-', 'LineWidth', 1.5, 'DisplayName', 'Compresion (Polinomio G18)'); hold on;

plot(max_idx, max_pn, ‘rv‘, ‘MarkerSize', 4.5, 'MarkerFaceColor', 'r','HandleVisibility', ‘off');

%% FUERZA CORTANTE

% Cargar datos

data2 = readmatrix('Shearing during stance.csv');
t = data2(:,1);

y = data2(:,2);

n = length(t);
HH = zeros(n, n);
bb = zeros(n, 1);

for i = 1:n-1

h(i) = t(i+1l) - t(i);

b(i) = (y(i+1) - y(i)) / h(i);
end

% Construir matriz del sistema
for i = 2:n-1
HH(i, i) = 2 * (h(i-1) + h(i));
HH(i, i-1) = h(i-1);
HH(i, i+1) = h(i);
bb(i) = 6 * (b(i) - b(i-1));
end

Resolver sistema

= HH(2:n-1, 2:n-1);
bb(2:n-1);

=H \ B;

[e; Z; o];

N N @ I %
1

B

Evaluar spline
= linspace(min(t), max(t), 100);
= zeros(size(x));
or i = 1:length(x)
S(i) = cubic_spline(t, y, z, x(i));

-+ n X

end

% Obtener fuerza cortante en los maximos de compresidn
shear_at_max_comp = arrayfun(@(val) cubic_spline(t, y, z, val), max_idx);

disp('Esfuerzo Cortante en Maximos de Compresidn:');
disp([max_idx', shear_at_max_comp']);

% Graficar spline de cortante

plot(x, S, 'b-', 'LineWidth', 1.5, 'DisplayName', 'Esfuerzo Cortante (Spline)');

plot(max_idx, shear_at_max_comp, 'bv', 'MarkerSize', 4.5, 'MarkerFaceColor', 'b','HandleVisibility"',
"off');

% Encontrar minimo de fuerza cortante

[min_shear, idx_min_shear] = min(S);

x_min_shear = x(idx_min_shear);

comp_at_min_shear = cubic_polynomial(ai, x_min_shear);

disp('Minimo de Esfuerzo Cortante y su correspondiente en Compresion:');
disp([x_min_shear, min_shear, comp_at_min_shear]);

% Marcar minimo de cortante y compresiodn

plot(x_min_shear, min_shear, 'b*', 'MarkerSize', 4.5, 'MarkerFaceColor', 'b','HandleVisibility',
"off');

plot(x_min_shear, comp_at_min_shear, 'r~', 'MarkerSize', 4.5, 'MarkerFaceColor', 'r',
'HandleVisibility', 'off');

yline(®, 'k--', 'HandleVisibility', 'off');
grid minor;

x1lim([@ 100])

xlabel('Percentage Stance Phase');
ylabel('Times Body Weight');
legend('Location', 'best');



hold off;

A FUNCIONES ----------
% Spline cubico
function S = cubic_spline(t, y, z, Xx)
n = length(t);
for i = n-1:-1:1
if (x - t(i)) >= 0
break;
end
end
h = t(i+1) - t(i);
S = (z(i+l1) / (6*h) * (x - t(i))"3) ..
- (z(1) / (6*h) * (x - t(i+1))"3)
+ ((y(i+1l) / h) - (z(i+1) * h / 6)
- ((y(i) / h) - (z(i) *h / 6)) *

end

% Evaluar polinomio de compresion
function y = cubic_polynomial(ai, x)
y =0;
for i = 1:length(ai)
y =y + ai(i) * x.~(i-1);
end
end

5.; (x - t(i)) ...
(x - t(i+1));

Apéndice 2: Caélculos estaticos UHMWPE

% CALCULOS ESTATICOS: componente de soporte

clear variables;
close all;
clc;

% Datos
mass = 80; %[kg]
weight = mass * 9.81; % [N]

A_c = 971.45; % [mm~2] Obtenido de disefio CAD

Sy UHMWPE = 20; % [MPa]

% A partir de las curvas

% CASO 1: 37.7% de la marcha (maximo local
compression_forcel = 3.0231*weight;
shear_forcel = 0.5367*weight;

sigmal = compression_forcel/A_c; % [MPa]
taul = shear_forcel/A_c; % [MPa]
von_misesl = sqrt(sigmal”2 + 3*(taul”2));
SF1 = Sy_UHMWPE/von_mises1;

% CASO 2: 52.78% de la marcha (maximo de ¢
compression_force2 = 2.9115*weight;
shear_force2 = 0.6329*weight;

sigma2 = compression_force2/A_c; % [MPa]
tau2 = shear_force2/A c; % [MPa]
von_mises2 = sqrt(sigma2”2 + 3*(tau2”2));
SF2 = Sy_UHMWPE/von_mises2;

% CASO 3: 78.68% de la marcha (maximo abso
compression_force3 = 3.7863*weight;
shear_force3 = 0.0743*weight;

sigma3 = compression_force3/A_c; % [MPa]
tau3 = shear_force3/A_c; % [MPa]
von_mises3 = sqrt(sigma3”2 + 3*(tau3”2));
SF3 = Sy UHMWPE/von_mises3;

% CASO 4: Considerando el caso critico en
% articulacion del tobillo experimenta el
% cortante

compression_force4 = compression_force3;
shear_force4 = shear_force2;

sigmad4 = compression_forced4/A_c; % [MPa]
taud = shear_force4/A_c; % [MPa]
von_mises4 = sqrt(sigmad4~2 + 3*(taud”2));

de compresion)

ortante)

luto de compresion)

el que en un instante la
maximo de compresidén y el maximo
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SF4 = Sy UHMWPE/von_mises4;

% TABLA DE RESULTADOS
cases = ["Fase de apoyo 37.7%";
"Fase de apoyo 52.78%";
"Fase de apoyo 78.68%";
"Max. Comp. + Max. Cortante"]

compression_forces = [compression_forcel; compression_force2; compression_force3; compression_force4]
shear_forces = [shear_forcel; shear_force2; shear_force3; shear_force4]

sigma = [sigmal; sigma2; sigma3; sigma4];

tau = [taul; tau2; tau3; tau4];

von_mises = [von_misesl; von_mises2; von_mises3; von_mises4];

safety_factor = [SF1; SF2; SF3; SF4];

tabla_resultados = table(cases, compression_forces, shear_forces, sigma, tau, von_mises,
safety_factor);

tabla_resultados.Properties.VariableNames = {'Case', 'Compression_N','Shear_N', 'Sigma_MPa', 'Tau_MPa',
'VonMises_MPa', 'Safety Factor'};

% Mostrar la tabla
disp(tabla_resultados);

Apéndice 3: Fatiga componente tibial

% CALCULOS FATIGA: componente tibial
clear variables;

close all;

clc;

% Considerando que al componente tibial se le asume como una barra

% cilindrica empotrada sometida a esfuerzos repetidos

sigma_flexion = 27.26; % [MPa] Obtenido a partir de FEA estatico
%Consideramos el diametro en milimetros del vdastago en el punto critico%
d =18

% Para la barra de acero inoxidable 316L deformada en frio
Sy_316L = 410; % [MPa]
Sut_316L = 6908; % [MPa]

% Calculo de Se' segun ecuacidén condicional 6-8 de Shigley
if Sut_316L <= 1400
Se_prima = 0.5 * Sut_316L;
else
Se_prima = 700; % [MPa]
end

Factores de Marin
ka: factor de condiciodn superficial (maquinado). Tabla 6-2 de Shigley
= 4.,51;
= -0.265;
ka = a*Sut_316L"b;
% kb: factor de modificacioén por tamafo (carga axial)
if 2 <=d <= 51
kb = 1.24*d~-0.107
else
kb = 1.51*d*-0.157

3R R

(o ]

end

% kc: factor de modificacion por la carga (flexidn)

ke = 1;

% kd: factor de modificacion por la temperatura (ambiente)
T_C = 37;

TF=TC*9/5+ 32;

kd = ©.975 ...

+ 0.432e-3 * T_F ...
- 0.115e-5 * T_F"2 ...
+ 0.104e-8 * T_F~3 ...
- 0.595e-12 * T_F"4;
% ke: factor de confiabilidad (99.9%)
ke = ©.753;
% kf: factor por efectos varios
kf = 1;
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% Los esfuerzos

Se = Se_prima*ka*kb*kc*kd*ke*kf;
sigma_a = sigma_flexion/2;
sigma_m = sigma_flexion/2;

% E1 factor de seguridad de acuerdo con la teoria de Goodman
SF = 1/((sigma_a/Se)+(sigma_m/Sut_316L))

% E1 factor de de seguridad para falla a primer ciclo
SF_1cycle = Sy 316L/(sigma_a+sigma_m)

ANEXO E: SIMULACIONES

Apéndice 1: Carga estatica s6lo componentes

Deformacion

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

A: Static Structural
Total Deformation 2
Type: Total Deformation

Time: 1s Unit: mm
28-Mar-25 16:15 Time: 15
28-Mar-25 16:35
0.028381 Max
0.025228 0.020818 Max
0.022074 0.019743
0.018921 0.018669
0.015767 0.017594
0.012614 0.01652
0.0094604 0.015445
0.0063069 0.014371
0.0031535 0.013296
0 Min 0.012222
0.011147 Min

40.00 (mm)
0.00 25.00 50.00 (mm)

12,50 37.50

A: Static Structural
Total Deformation 3
Type: Total Deformation
Unit: mm

Time: 1

28-Mar-25 16:36

A: Static Structural
Total Deformation 4
Type: Total Deformation
Unit: mm

Time: 1s

28-Mar-25 16:36

3222:23:1 Max 0.00016486 Max
0.00014655

0.022079 0.00012823
0.018928 0.00010991
0.015777 9.1591e-5
0.012626 7.3273e-5
0.0094754 5.4954e-5
w0517 est0es

. 5 1.8318e-5
2.2529-5 Min 0 Min

0.000 10.000 20.000 (mm)
)

30.000 (mm)

5.000 15.000

Esfuerzo equivalente

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

A: Static Structural
Equivalent Stress 3

Unit: MPa Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Time: 15 Unit: MPa
28-Mar-25 16:37 Time: 15
28-Mar-25 16:39

26.347 Max

23.42 26.347 Max

20.492 2343

17.565 20513

14.637 17.597

nn 14.68

8.7824 11.763

5.855 8.8463

29275 5.9295

0.00010028 Min 3.0127

0.095929 Min

0.00 20.00 40.00 (mm)
]
10.00 30.00




A: Static Structural

Equivalent Stress 2

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

Time: 1
28-Mar-25 16:42

8.7918 Max
7.8197
6.8477
5.8756
4.9036
3.9315

29594

1.9874

1.0153
0.043269 Min

0.000
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Ansys
2024 R2
STUDENT

10.000 20.000 (mm)

5.000

A: Static Structural

Equivalent Stress 3

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

Time: 1
28-Mar-25 16:39

26.347 Max
2343
20513
17.597
14.68
11.763
8.8463
5.9295
3.0127
0.095929 Min

30.000 (mm)

Factor de sequridad

A: Static Structural
Safety Factor

Type: Safety Factor
Time: 1

28-Mar-25 16:45

15 Max
10

2.8436 Min

[

0.00 30.00

15.00 45.00

A: Static Structural
Safety Factor 3
Type: Safety Factor
Time: 1

28-Mar-25 16:46

15 Max
7.8567 Min

1
[

60.00 (mm)
]

15.000

A: Static Structural
Equivalent Stress 4
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa
Time: 1s
28-Mar-25 16:41

10.119 Max
8.9944

7.8701

6.7458

5.6215

44972

3373

2.2487

1.1244
0.00010028 Min

30.000 (mm)

A: Static Structural
Safety Factor 2
Type: Safety Factor
Time: 1
28-Mar-25 16:46

15 Max
10

2.8436 Min

0

0.000 10.000 20.000 (mm)
]

5.000 15.000

Ansys
2024 R2
STUDENT

20.000 (mm)

15.000



Apéndice 2: Carga estatica con huesos

Esfuerzo equivalente von Mises

A: Static Structural

Equivalent Stress 6

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

Time: 1s

5/10/2025 9:13:50 PM

A: Static Structural
Equivalent Stress 2

Type: Equivalent fvon-Mises] Stress

Unit: MPa
Time: 15
4/30/2025 84502 PM

58.568 Max
. 46855

35143
. 2343

nne
. 0.0050884 Min

159 Max

139
119
99.1
293
59.5
397
19.8

0.00509 Min

A: Static Structural
Equivalent Stress 3
Type: Equivalent (von-Mises)

Unit: MPa
Time: 1s
Max: 68,713

Min: 0,02347
30/4/2025 18:29

30
20
10
0,02347

91007

112
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A: Static Structural

Equivalent Stress

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

Time: 1s

Max: 9,3

Min: 0,000997

30/4/2025 18:34

93

75

6.2

4,65

3.1

1,55
0,000997

A: Static Structural

Equivalent Stress 5

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

Time: 1s

Max: 17,2

Min: 0,00549

30/4/2025 18:33

17:2
138
10,3
6,88
3,44
0,00549

Esfuerzo normal eje Z

A: Static Structural
Normal Stress

Type: Normal Stress(Z Axis)
Unit: MPa

Global Coordinate System
Time: 1s

5/10/2025 5:40:30 PM

27.26 Max
21.808
16.356
10.904
54521

0

-17.451
-34.903
-52.354
-69.806 Min

Deformacion
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A: Static Structural
Total Deformation

Type: Total Deformation
Unit; mm
Time: 1s
5/10/2025 9:40:20 PM
. 0.37 Max

0.34

0.32
B 0.3

. 0.28
0.26 Min

A: Static Structural
Total Deformation 2
Type: Total Deformation
Unit: mm

Time: 1s

5/10/2025 9:41:22 PM

0.34 Max
0.31
0.29
0.26
0.24
0.22 Min

A: Static Structural
Total Deformation 3
Type: Total Deformation
Unit: mm

Time: 1s

5/10/2025 9:42:08 PM
0.18 Max
0.15
0.13
0.11
0.087
0.065 Min




ANEXO F: FLUIOGRAMA DE SEGUNDO NIVEL

MORDAZAS

Acero A36

Corte de dimensiones
35x70x150 mm

Mecanizado CNC

Inspeccién

¢Cumple con las
dimensiones?

Si

Almacenamiento
temporal

COMPONENTE DE SOPORTE

UHMWPE

Acople de
mordazas

Cortey
mecanizado CNC

COMPONENTE TIBIAL

Acero 316L

Corte y
mecanizado CNC

Inspeccion

¢Cumple con las

COMPONENTES PIERNA-PIE

HUESOS TIBIAL-PERONEO Y TALAR-

CALCANEO
Resina Impresién 3D Almacenamiento
temporal

Si

8 No ’

Revisar tolerancias 1

Inspeccién e: o « Mo ; ;
dimensiones?
¢Es posible
No ¢Cumple conlas corregir? Limpieza de residuos
dimensiones? de mecanizado
Si
Almacenamiento HUESOS RESTANTES DEL PIE
temporal Pasivacién Quimica
Tiempo de
rabado ~ 30min _
COMPONENTE TALAR e R
¢Cumple con la : Almacenamiento
Acero 316L rugosidad necesaria? PLA Knpresibn 20 temporal
3 Acople de i Almacenamiento
i mordazas Si temporal
Cortey
mecanizado CNC
| ? Tratamiento superficial
nspeccion
Si
No . No ¢Cumple con las silhe
' dimensiones?
¢Es posible Si
corregir? Limpieza de residuos
de mecanizado Electropulido
(Segin ASTM B912)
Pasivaciéon Quimica No

Tiempo de
grabado ~ 30min

¢Cumple con la
rugosidad necesaria?

Almacenamiento
temporal

Si

»

Tiempo de electro
pulido~ 2-4min

ﬁ‘.

Lavado /
Neutralizad

R

¢Cumple con la
rugosidad necesaria?

0

ENSAMBLAJE
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(Cumple?

Prueba de resistencia

,estructural y funcionalidad

Inspeccion visual de
compatibilidad y juego

Colocacién en el pie
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ANEXO HD|AG RAMA DE PROCESOS - CAMSetup Sheet for Program Componente Tibial

Setup Sheet for Program Componente Tibial

Jos DescripTion: Setup5
Document Path: J:\\My Drive\Proyecto Capstone\lmplante TAR Buechel Pappas\implante TAR

Buechel Pappas\CAM actuales\FINALES DE VERDAD ACERO INOX Y TODO\
Componente Tibial_FINALFINAL_CAM.ipt

Setup

WCS: #0

STOCK:
DX: 30mm
DY: 30mm
DZ: 50mm

PART:
DX: 52mm
DY: 38mm
DZ: 36.2mm

StocK LOWER IN WCS #0:
X:-15mm
Y:-15mm
Z: -50mm

Stock UPPER IN WCS #0:
X: 15mm
Y: 15mm
Z: 0mm

Total

NuUMBER OF OPERATIONS: 9
NumBER OF TooLs: 5

MAXIMUM Z: 26.84mm
MINIMUM Z: -41.2mm

TooLs: T7 T11 T12 T13 T16

MAXIMUM FEEDRATE: 4183.38mm/min
MAxIMUM SPINDLE SPEED: 8100rpm
CUTTING DISTANCE: 78509.34mm

RAPID DISTANCE: 43556.39mm
ESTIMATED CycLE TIME: 55m:45s

Tools

T7 D7 L7

Type: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 15.24mm

FLUTES: 4

DescriPTION: 1/8" Ball Endmill

MINIMUM Z: -41.2mm

MAXIMUM FEED: 762mm/min

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 7792rpm
CUTTING DISTANCE: 7635.11mm

RAPID DISTANCE: 9783.4mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 18mM:2s (32.3%)

HoLber: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMmMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbucT: CAT40-ER32-2.35

T11 D11 L1

Type: flat end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLUTES: 4

DescripTION: 1/8" Flat Endmill

MINIMUM Z: -5.75mm

MAXIMUM FEED: 428.444mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 7028rpm
CUTTING DISTANCE: 2567.6mm

RAPID DISTANCE: 262.17mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 6m:42s (12%)

HoLber: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

PropbucT: CAT40-ER32-2.35
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T12 D12 L12

TyPe: bullnose end mill

DIAMETER: 15.88mm

CORNER RADIUS: 0.38mm

LENGTH: 50.8mm

FLUTES: 3

DescRriPTION: 5/8" Bullnose Endmill

Setup Sheet for Program Componente Tibial

MINIMUM Z: -41.2mm

MaxiMum FEeD: 4183.38mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3050rpm
CuTTING DISTANCE: 46395.74mm
RAPID DISTANCE: 32722.82mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 18m:6s (32.5%)

HoLbper: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMmMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbucT: CAT40-ER32-2.35

T13 D13 L13
Type: drill
DIAMETER: 3.97mm
TP ANGLE: 118°
LENGTH: 42.23mm
FLuTES: 1
DESCRIPTION: 5/32

MINIMUM Z: -5.5mm

MAXIMUM FEED: 96mm/min
MaxiMum SPINDLE SPEED: 1600rpm
CUTTING DISTANCE: 33.38mm
RAPID DISTANCE: 296.92mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 24S (0.7%)

HoLber: Maritool CAT40-APU13 Drill Chuck
ComMENT: Maritool CAT40-APU13

VENDOR: Maritool

PropucT: CAT40-APU13

i
Y

T16 D16 L16

Type: ball end mill

DIAMETER: 7.94mm

CORNER RADIUS: 3.97mm
LENGTH: 62.99mm

FLUTES: 2

DEscRIPTION: 5/16" Ball Endmill

MINIMUM Z: -35.5mm

MaxiMuM FEeD: 2057 .4mm/min
MaxiMum SPINDLE SPEeD: 8100rpm
CUTTING DISTANCE: 21877.51mm

RAPID DISTANCE: 491.07mm

ESTIMATED CYcCLE TIME: 10m:46s (19.3%)

HoLbER: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbucT: CAT40-ER32-2.35

Operations

Operation 1/9

DescRriPTION: Adaptive1
STRATEGY: Adaptive

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

Stock To LEAVE: Omm
MAXiIMUM STEPDOWN: 0.89mm
OPTIMAL LOAD: 2mm

LOAD DEVIATION: 0.2mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -41.2mm

MaxiMum SPINDLE SPEeD: 3050rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 4183.38mm/min
CUTTING DiSTANCE: 32860.12mm

RAPID DISTANCE: 32457.5mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 14m:34s (26.1%)
CooLANT: Flood

T12 D12 L12

Type: bullnose end mill

DIAMETER: 15.88mm

CORNER RADIUS: 0.38mm

LENGTH: 50.8mm

FLuTES: 3

DEscRIPTION: 5/8" Bullnose Endmill

Operation 2/9

DescRrIPTION: Contour1
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: Omm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -41.2mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3050rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 4183.38mm/min
CUTTING DisTANCE: 13068.44mm
RAPID DISTANCE: 230.41mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 3m:24s (6.1%)
CooLANT: Flood

T12 D12 L12

TypE: bullnose end mill

DIAMETER: 15.88mm

CORNER RADIUs: 0.38mm

LENGTH: 50.8mm

FLUTES: 3

DescRrIPTION: 5/8" Bullnose Endmill

Operation 3/9

DescriPTION: Contour1 (2)
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: Omm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

MAXIMUM Z: 15mm

MiNIMUM Z: -35.5mm

MaximMum SPINDLE SPEeD: 8100rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 2057.4mm/min
CUTTING DISTANCE: 19523.04mm
RAPID DisTANCE: 110.59mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 9M:33s (17.1%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Type: ball end mill

DIAMETER: 7.94mm

CORNER RADIUS: 3.97mm
LENGTH: 62.99mm

FLUTES: 2

DEscRIPTION: 5/16" Ball Endmill

T
T
T
T
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Operation 4/9

DescRriIPTION: Contour1 (3)
STRATEGY: Contour

WCS: #0

TOLERANCE: Omm

Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

Setup Sheet for Program Componente Tibial

MAXIMUM Z: 15mm

MiNIMUM Z: -41.2mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 7792rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 475.013mm/min
CUTTING DisTANCE: 40.07mm

RAPID DisTANCE: 110.98mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 7S (0.2%)
CooLANT: Flood

T7 D7 L7

Type: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 15.24mm

FLuTES: 4

DescripTioN: 1/8" Ball Endmill

Operation 5/9
DescrIPTION: Adaptive5
STRATEGY: Adaptive
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 1mm
OPTIMAL LOAD: 0.5mm
LOAD DEVIATION: 0.05mm

MAXIMUM Z: 26.84mm

MiNiMuM Z: -0.75mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 7792rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
CUTTING DISTANCE: 7595.04mm

RAPID DISTANCE: 9672.42mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 17m:55s (32.1%)
CooLANT: Flood

T7 D7 L7

Type: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 15.24mm

FLUTES: 4

DescripTION: 1/8" Ball Endmill

Operation 6/9

DESCRIPTION: Face2
STRATEGY: Facing

WCS: #0

ToLeRANCE: 0.01mm

MAXIMUM STEPOVER: 14.36mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -11.5mm

MaxiMum SPINDLE SPEeD: 3050rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 4183.38mm/min
CUTTING DISTANCE: 467.19mm

RAPID DISTANCE: 34.91mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 8S (0.2%)
CooLaNT: Flood

T12 D12 L12

Type: bullnose end mill

DIAMETER: 15.88mm

CORNER RADIUS: 0.38mm

LENGTH: 50.8mm

FLuTES: 3

DescRrIPTION: 5/8" Bullnose Endmill

Operation 7/9
DEscRIPTION: Drill2 (2)
STRATEGY: Drilling
WCS: #0

ToLeRANCE: 0.01mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -5.5mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1600rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 96mm/min
CUTTING DiSTANCE: 33.38mm
RAPID DISTANCE: 296.92mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 24S (0.7%)
CooLANT: Flood

T13 D13 L13
TypEe: drill
DIAMETER: 3.97mm
TP ANGLE: 118°
LENGTH: 42.23mm
FLuTES: 1
DESCRIPTION: 5/32

Operation 8/9

DescrIPTION: Adaptive6 (2)
STRATEGY: Adaptive

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 2.5mm
OPTIMAL LOAD: 0.25mm
LoAD DEVIATION: 0.03mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -5.75mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 7028rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 428.444mm/min
CUTTING DISTANCE: 2567.6mm

RAPID DISTANCE: 262.17mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 6m:42s (12%)
CooLANT: Flood

T11 D11 L1

Type: flat end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLUTES: 4

DescrIpTION: 1/8" Flat Endmill

Operation 9/9

DEescRriIpTION: Contour5
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLeRANCE: 0.01mm

Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.2mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -2mm

MaxiMum SPINDLE SPEeD: 8100rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 2057.4mm/min
CUTTING DISTANCE: 2354.46mm
RAPID DisTANCE: 380.49mm
ESTIMATED CYcCLE TIME: 1m:13s (2.2%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Type: ball end mill

DIAMETER: 7.94mm

CORNER RADIUS: 3.97mm
LENGTH: 62.99mm

FLUTES: 2

DEscRIPTION: 5/16" Ball Endmill

—o 5 = =0 8 08
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10/5/25, 6:47 p.m. Setup Sheet for Program Componente de Soporte

Setup Sheet for Program Componente de Soporte

Jos DescripTioN: Setup

bocument PatH: J:\My Drive\Proyecto Capstone\iImplante TAR Buechel Pappas\implante TAR
Buechel Pappas\CAM actuales\FINALES DE VERDAD ACERO INOX'Y TODO\
Componente de Soporte.ipt

Setup

WCS: #0

STOCK:
DX: 55mm
DY: 55mm
DZ: 32mm

PART:
DX: 35mm
DY: 35mm
DZ: 16.91mm

STOoCcK LOWER IN WCS #0:
X: -27.5mm
Y: -27.5mm
Z: -32mm

STocK UPPER IN WCS #0:
X: 27.5mm
Y: 27.5mm
Z: 0mm

Total
NuMBER OF OPERATIONS: 9
NumBER OF TooLs: 3
TooLs: T1 T2 T3
MAXIMUM Z: 39mm
MiNIMUM Z: -18.41mm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm
CUTTING DisTANCE: 36066.93mm
RAPID DISTANCE: 20328.34mm
EsTIMATED CycLE TIME: 2h:55m:49s
Tools
T1D1L1
Type: flat end mill MiNiMUM Z: -18.41Tmm HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
DIAMETER: 6.35mm MAXIMUM FEED: 762mm/min ComMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
LENGTH: 21.59mm MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm VENDOR: Maritool
FLUTES: 4 CUTTING DISTANCE: 6914.04mm ProbucT: CAT40-ER32-2.35

DescrIPTION: 1/4" Flat Endmill RapPiD DisTaNCE: 1406.16mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 34m:10s (19.4%)

T2D2L2

Type: ball end mill MiNIMuM Z: -10.91mm HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
DIAMETER: 3.17mm MAXIMUM FEED: 762mm/min CoMmMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
LENGTH: 15.24mm MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm VENDOR: Maritool

FLUTES: 4 CUTTING DISTANCE: 23535.89mm PropucT: CAT40-ER32-2.35

DescRripTION: 1/8" Ball Endmill RAPID DISTANCE: 15273.19mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 1h:53m:21s (64.5%)
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T3 D3 L3

Type: flat end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLUTES: 4

DescripTION: 1/8" Flat Endmill

Setup Sheet for Program Componente de Soporte

MINIMUM Z: 4mm
MaxiMum FEep: 213.36mm/min

HoLber: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm
CUTTING DISTANCE: 5617.01mm

RAPID DISTANCE: 3648.99mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 27m:3s (15.4%)

VENDOR: Maritool
ProbucT: CAT40-ER32-2.35

9

Operations

Operation 1/9
DEescRIPTION: 2D Adaptive2
STRATEGY: Adaptive 2D
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm

Stock 1o LEAVE: 0.5mm
MAXIMUM STEPDOWN: 4mm
OPTIMAL LOAD: 2.54mm
LOAD DEVIATION: 0.25mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -18.41mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 203.2mm/min
CUTTING DisTANCE: 3002.2mm

RAPID DISTANCE: 966.32mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 14m:58s (8.5%)
CooLaNT: Flood

T1D1 L1

Tyre: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 4

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 2/9
DEescRrIPTION: Adaptive8
STRATEGY: Adaptive

WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm

Stock 1o LEAVE: 0.5mm
MAXIMUM STEPDOWN: 10mm
OPTIMAL LOAD: 2.54mm
LOAD DEVIATION: 0.25mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -7.49mm

MaxiMUM SPINDLE SPEeD: 1680rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 203.2mm/min
CUTTING DisTANCE: 1410.07mm
RAPID DISTANCE: 239.79mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 6m:59s (4%)
CooLANT: Flood

T1D1 L1

Type: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLuTES: 4

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 3/9

DescRIPTION: Horizontal5
STRATEGY: Horizontal

WCS: #0

ToLerRANCE: 0.01Tmm

STocK To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPOVER: 6.03mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -6mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 203.2mm/min
CUTTING DISTANCE: 561.51mm

RAPID DISTANCE: 40.36mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 2m:46s (1.6%)
CooLanT: Flood

T1 D1 L1

Type: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLuTES: 4

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 4/9
DescRripTION: Contour9
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm
STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 1mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -6mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm
MaxiMuM FEEDRATE: 213.36mm/min
CUTTING DISTANCE: 954.86mm

RAPID DISTANCE: 34.24mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 4m:29s (2.5%)
CooLaNT: Flood

T2D2L2

Type: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLuTES: 4

DescRripTION: 1/8" Ball Endmill

Operation 5/9
DescRrIPTION: Adaptive6
STRATEGY: Adaptive
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 2mm
OPTIMAL LOAD: 1.27mm
LoAD DEVIATION: 0.13mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -7.43mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
CUTTING DisTANCE: 2370.44mm

RAPID DISTANCE: 663.1mm

ESTIMATED CYcCLE TIME: 11m:14s (6.4%)
CooLaNT: Flood

T2D2L2

Type: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLUTES: 4

DescRripTioN: 1/8" Ball Endmill

545008 55
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Operation 6/9
DEescRrIPTION: 2D Adaptive3
STRATEGY: Adaptive 2D
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 4mm
OPTIMAL LOAD: 1.27mm
LOAD DEVIATION: 0.13mm

Setup Sheet for Program Componente de Soporte

MAXIMUM Z: 15mm

MiNIMUM Z: -10.91mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 213.36mm/min
CUTTING DISTANCE: 2255.4mm

RAPID DISTANCE: 1017.57mm
ESTIMATED CYcLE TIME: 10m:46s (6.1%)
CooLAaNT: Flood

T2D2L2

Type: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLuTES: 4

DescripTIoN: 1/8" Ball Endmill

Operation 7/9

DEescRIPTION: Face1
STRATEGY: Facing

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm
MAXIMUM STEPDOWN: 5mm
MAXIMUM STEPOVER: 6.03mm

MAXIMUM Z: 39mm

MiNIMUM Z: 9.91Tmm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
CUTTING DisTANCE: 1940.25mm
RAPID DISTANCE: 159.68mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 9M:26s (5.4%)
CooLanT: Flood

T1D1 L1

Type: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 4

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 8/9
DescRIPTION: Adaptive2
STRATEGY: Adaptive
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
STocK To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 4mm
OPTIMAL LOAD: 1.27mm
LoAD DEVIATION: 0.13mm

MAXIMUM Z: 39mm

MINIMUM Z: 4mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 213.36mm/min
CUTTING DISTANCE: 5617.01mm

RAPID DISTANCE: 3648.99mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 27m:3s (15.4%)
CooLanT: Flood

T3 D3L3

Type: flat end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLuTES: 4

DescRripTION: 1/8" Flat Endmill

Operation 9/9
DescRripTION: Adaptive3
STRATEGY: Adaptive
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 1mm
OPTIMAL LOAD: 1.27mm
LoAD DEVIATION: 0.13mm

MAXIMUM Z: 39mm

MINIMUM Z: Tmm

MaxiMuM SPINDLE SPEED: 3360rpm
MAXxIMUM FEEDRATE: 213.36mm/min
CUTTING DisTANCE: 17955.18mm

RAPID DISTANCE: 13558.27mm

ESTIMATED CYCLE TIME: 1h:26m:52s (49.4%)
CooLaNT: Flood

T2D2L2

Type: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLuTES: 4

DescRrIpTION: 1/8" Ball Endmill

4548594
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Setup Sheet for Program 1001

Jos DescripTION: Setu p4

bocument Path: J:\My Drive\Proyecto Capstone\implante TAR Buechel Pappas\Implante TAR
Buechel Pappas\CAM actuales\FINALES DE VERDAD ACERO INOXY TODO\
Componente Talar Gabo (1).ipt

Setup

WCS: #0

SToCK:
DX: 40mm
DY: 74.85mm
DZ: 74.85mm

PART:
DX: 20.38mm
DY: 63.45mm
DZ: 38mm

STockK LOWER IN WCS #0:
X: -40mm
Y:-37.43mm
Z: -74.85mm

Stock UPPER IN WCS #0:
X: 0mm
Y: 37.43mm
Z: 0mm

Total

NUMBER OF OPERATIONS: 25

NuMBER OF TooLs: 7

TooLs: T10 T11 T12 T13 T15 T16 T17

MAXIMUM Z: 26mm

MINIMUM Z: -68.62mm

MAXIMUM FEEDRATE: 2057.4mm/min

MaxiMum SPINDLE SPEED: 8100rpm

CUTTING DISTANCE: 171924.82mm

RAPID DISTANCE: 75045.92mm

EsTIMATED CycLE TiME: 8h:1m:11s

Tools
T10 D10 L10
Type: face mill MINIMUM Z: -18.43mm HoLper: Maritool CAT40-FMA1.0-1.5M
DIAMETER: 101.6mm MAxiMuM FEeD: 328.612mm/min ComMENT: Maritool CAT40-FMA1.0-1.5M
LENGTH: 39.7mm MAXIMUM SPINDLE SPEED: 375rpm VENDOR: Maritool
FLUTES: 5 CUTTING DISTANCE: 29139.46mm PropbucT: CAT40-FMA1.0-1.5M
DEescRripTION: 2" Face Mill RAPID DISTANCE: 27235.75mm
VENDOR: Maritool EsTIMATED CYcLE TIME: 1h:35m:55s (19.9%)
ProbucTt: MSAP16-D050A05R-25.4
T11 D11 L11
Type: flat end mill MINIMUM Z: -14.51mm HoLber: Maritool CAT40-ER32-2.35
DIAMETER: 3.17mm MAXIMuM FEeD: 447.04mm/min CoMmMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
LENGTH: 15.24mm MAXIMUM SPINDLE SPEED: 5500rpm VENDOR: Maritool
FLUTES: 4 CUTTING DisTANCE: 7048.04mm ProbpucT: CAT40-ER32-2.35
DescripTION: 1/8" Flat Endmill RAPID DISTANCE: 4847.55mm
EsTIMATED CYCLE TIME: 16m:44s (3.5%)
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T12 D12 L12

Type: ball end mill

DIAMETER: 7.94mm

CORNER RADIUS: 3.97mm
LENGTH: 24.76mm

FLUTES: 2

DescRrIPTION: 5/16" Ball Endmill

Setup Sheet for Program 1001

MiNIMUM Z: -20.38mm

MaximMum FEED: 2057.4mm/min
MaxiMuM SPINDLE SPeeD: 8100rpm
CUTTING DISTANCE: 44447 .56mm
RAPID DISTANCE: 365.07mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 21m:41s (4.5%)

HoLber: Maritool CAT40-ER32-2.35
ComMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbpucT: CAT40-ER32-2.35

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 5

DescrIpTION: 1/4" Flat Endmill

MINIMUM Z: -34.43mm

MAXIMUM FEED: 261.747mm/min

MaxiMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm
CUTTING DISTANCE: 74556.27mm

RAPID DISTANCE: 33769.28mm

EsTIMATED CYcLE TIME: 4h:53m:51s (61.1%)

HoLbeR: Maritool CAT40-ER32-2.35
ComMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

PropucT: CAT40-ER32-2.35

T15 D15 L15

Type: flat end mill

DIAMETER: 15.88mm

LENGTH: 34.29mm

FLUTES: 4

DescriIPTION: 5/8" Flat Endmill

MINIMUM Z: -68.62mm

MAXIMUM FEeD: 457.2mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm
CUTTING DISTANCE: 6678.77mm

RAPID DisTANCE: 1093.99mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 15m:53s (3.3%)

HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
ComMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

PropucT: CAT40-ER32-2.35

T16 D16 L16

Tvype: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTIoN: 1/8" Ball Endmill

MINIMUM Z: -24.57mm

MaxiMuM FEED: 762mm/min

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
CUTTING DISTANCE: 9998.33mm

RAPID DISTANCE: 6151.94mm
ESTIMATED CYcCLE TIME: 32m:30s (6.8%)

HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbpucT: CAT40-ER32-2.35

T17 D17 L17
Type: drill
DIAMETER: 7.54mm
Tip ANGLE: 118°
LENGTH: 77.95mm
FLuTes: 1
DESCRIPTION: 19/64

MINIMUM Z: -66.69mm

MaxiMuM FEED: 67.5mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 750rpm
CUTTING DISTANCE: 56.39mm

RAPID DISTANCE: 1582.34mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 1mM:9s (0.2%)

HoLper: Maritool CAT40-APU13 Drill Chuck
ComMENT: Maritool CAT40-APU13

VENDOR: Maritool

ProbucT: CAT40-APU13

—=-i0-05-05 0%

Operations

Operation 1/25
DESCRIPTION: Face2
STRATEGY: Facing

WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.5mm
MAXIMUM STEPOVER: 12mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -18.43mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 375rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 328.612mm/min
CUTTING DISTANCE: 29139.46mm

RAPID DISTANCE: 27235.75mm

ESTIMATED CYcLE TIME: 1h:35m:55s (19.9%)
CooLANT: Flood

T10 D10 L10

Type: face mill

DIAMETER: 101.6mm

LENGTH: 39.7mm

FLUTES: 5

DEescRripTION: 2" Face Mill

VENDOR: Maritool

ProbucTt: MSAP16-D050A05R-25.4

Operation 2/25
DescripTION: 2D Adaptive1
STRATEGY: Adaptive 2D
WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm
Stock To LEAVE: Omm
OPTIMAL LOAD: 0.4mm
LoAD DEVIATION: 0.04mm
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MAxiMuM Z: 15mm

MINIMUM Z: -22.57mm

MaxiMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min
CUTTING DisTANCE: 2048.44mm
RAPID DISTANCE: 2671.7mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 8m:22s (1.7%)
CooLANT: Flood

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 5

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill
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Operation 3/25
DEscRIPTION: Drill2
STRATEGY: Drilling
WCS: #0
ToLERANCE: 0.01mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -66.69mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 750rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 67.5mm/min
CUTTING DISTANCE: 56.39mm

RAPID DISTANCE: 1582.34mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 1mM:9s (0.2%)
CooLANT: Flood

T17 D17 L17
TypE: drill
DIAMETER: 7.54mm
Tip ANGLE: 118°
LENGTH: 77.95mm
FLuTes: 1
DEscRIPTION: 19/64

Operation 4/25

DescrIPTION: 2D Adaptive1 (2)

STRATEGY: Adaptive 2D
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 6mm
OPTIMAL LOAD: 0.4mm
LoAD DEVIATION: 0.04mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -34.43mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min
CUTTING DisTANCE: 17005.87mm
RAPID DISTANCE: 352.26mm

ESTIMATED CycLE TIME: Th:5m:51s (13.7%)

CooLANT: Flood

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 5

DEescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 5/25
DescripTION: 2D Contour1
STRATEGY: Contour 2D
WCS: #0

ToLERANCE: Omm

Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPOVER: 6.03mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -34.43mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min
CUTTING DisTANCE: 200.7mm

RAPID DISTANCE: 77.22mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 48s (0.2%)
CooLANT: Flood

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 5

DEescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 6/25
DescRriPTION: Contour1
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

Stock To LEAVE: 0.5mm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.5mm

MAXIMUM Z: 15mm

MiNIMUM Z: -30.93mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min
CUTTING DISTANCE: 4568.86mm
RAPID DISTANCE: 838.15mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 18m:7s (3.8%)
CooLANT: Flood

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 5

DEescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 7/25
DescrIPTION: Contour1 (2)
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -21.33mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 322.69mm/min
CUTTING DisTANCE: 1453.99mm
RAPID DISTANCE: 1270.97mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 4m:46s (1%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTioN: 1/8" Ball Endmill

Operation 8/25
DescrIPTION: Contour1 (3)
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -23.43mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 322.69mm/min
CUTTING DISTANCE: 523.41mm

RAPID DISTANCE: 685.65mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 1m:46s (0.4%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTIoN: 1/8" Ball Endmill

HNRNNNN—=
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Operation 9/25 T16 D16 L16

DescrIPTION: Contour1 (4) MAXIMUM Z: 15mm Type: ball end mill

STRATEGY: Contour MINIMUM Z: -24.57mm DIAMETER: 3.17mm

WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm CORNER RADIUS: 1.59mm
ToLERANCE: 0.01mm MAXIMUM FEEDRATE: 322.69mm/min LENGTH: 22.86mm

Stock To LEAVE: Omm CUTTING DISTANCE: 779.56mm FLUTES: 4

MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm RAPID DISTANCE: 435.1mm DescripTION: 1/8" Ball Endmill

ESTIMATED CYCLE TIME: 2m:375s (0.5%)
CooLANT: Flood

Operation 10/25 T15D15L15

DescRrIPTION: Face2 (2) MAXIMUM Z: 15mm TypE: flat end mill

STRATEGY: Facing MiNIMUM Z: -18.43mm DIAMETER: 15.88mm

WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm LENGTH: 34.29mm

ToLerRANCE: 0.01mm MAXIMUM FEEDRATE: 457.2mm/min FLuTES: 4

MAXIMUM STEPDOWN: 3mm CUTTING DISTANCE: 2601.87mm DescrIpTION: 5/8" Flat Endmill

MAXIMUM STEPOVER: 15.08mm  RAPID DISTANCE: 364.14mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 6m:1s (1.2%)
CooLANT: Flood

Operation 11/25 T15D15L15

DescrIPTION: 2D Adaptive1 (4) Maximum Z: 15mm TypE: flat end mill

STRATEGY: Adaptive 2D MINIMUM Z: -22.57mm DiIAMETER: 15.88mm

WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm LENGTH: 34.29mm

ToLERANCE: 0.1mm MAXIMUM FEEDRATE: 457.2mm/min FLuTES: 4

STock To LEAVE: Omm CUTTING DISTANCE: 576.26mm DescrIpTION: 5/8" Flat Endmill
OPTIMAL LOAD: 3mm RAPID DISTANCE: 70.37mm

LoAD DEVIATION: 0.3mm ESTIMATED CYCLE TIME: 1m:16s (0.3%)

CooLANT: Flood

Operation 12/25 T13 D13 L13

DescrIPTION: 2D Adaptive1 (5) Maximum Z: 15mm TypE: flat end mill

STRATEGY: Adaptive 2D MINIMUM Z: -34.42mm DIAMETER: 6.35mm

WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm LENGTH: 21.59mm
ToLERANCE: 0.1Tmm MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min FLUTES: 5

Stock To LEAVE: 0.2mm/Omm  CuTTING DISTANCE: 5678.64mm DescRrIpTION: 1/4" Flat Endmill
OPTIMAL LOAD: 0.4mm RAPID DISTANCE: 117.42mm

LoAD DEVIATION: 0.04mm ESTIMATED CYCLE TIME: 22m:12s (4.6%)

CooLANT: Flood

Operation 13/25 T13 D13 L13

DescripTION: 2D Contour1 (2) Maximum Z: 15mm TypEe: flat end mill

STRATEGY: Contour 2D MINIMUM Z: -34.42mm DIAMETER: 6.35mm

WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm LENGTH: 21.59mm
TOLERANCE: Omm MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min FLUTES: 5

STockK To LEAVE: Omm CUTTING DisTANCE: 200.7mm DEescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

MAXIMUM STEPOVER: 6.03mm  RAPID DISTANCE: 77.21mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 48s (0.2%)
CooLANT: Flood

Operation 14/25 T13 D13 L13

DescrIPTION: Contour1 (8) MAXIMUM Z: 15mm TypE: flat end mill

STRATEGY: Contour MiNIMUM Z: -30.93mm DIAMETER: 6.35mm

WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm LENGTH: 21.59mm
ToLERANCE: 0.01mm MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min FLUTES: 5

STock To LEAVE: 0.5mm CUTTING DISTANCE: 4514.96mm DEescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

MAXIMUM STEPDOWN: 0.5mm RAPID DISTANCE: 892.68mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 17m:51s (3.7%)
CooLANT: Flood

NN N-N-6NE
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Operation 15/25
DescrIPTION: Contour1 (5)
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

Setup Sheet for Program 1001

MAXIMUM Z: 15mm

MiNIMUM Z: -20.07mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 322.69mm/min
CUTTING DisTANCE: 1084.12mm
RAPID DISTANCE: 981.32mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 3m:33s (0.7%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTION: 1/8" Ball Endmill

Operation 16/25
DescrIPTION: Contour1 (6)
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -23.43mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 322.69mm/min
CUTTING DisTANCE: 1087.04mm
RAPID DiIsTANCE: 1021.74mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 3m:39s (0.8%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTioN: 1/8" Ball Endmill

Operation 17/25
DescRrIPTION: Contour1 (7)
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -23.07mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
CUTTING DisTANCE: 170.03mm
RAPID DISTANCE: 136.31mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 33S (0.1%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTioN: 1/8" Ball Endmill

Operation 18/25
DescrIPTION: Adaptive19
STRATEGY: Adaptive

WCS: #0

ToLERANCE: 0.1Tmm

STock To LEAVE: 0.2mm
MAXIMUM STEPDOWN: 10mm
OPTIMAL LOAD: 0.4mm

LoAD DEVIATION: 0.04mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -14.5mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min
CUTTING DISTANCE: 5873.13mm

RAPID DISTANCE: 5157.26mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 23m:29s (4.9%)
CooLANT: Flood

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 5

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 19/25
DescRrIPTION: Adaptive6
STRATEGY: Adaptive
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
Stock 1o LEAVE: 0.1mm
MAXIMUM STEPDOWN: 2mm
OPTIMAL LOAD: 0.25mm
LoAD DEVIATION: 0.03mm

MAXIMUM Z: 15mm

MiNIMUM Z: -14.51mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 5500rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 447.04mm/min
CUTTING DisTANCE: 7048.04mm

RAPID DISTANCE: 4847.55mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 16m:44s (3.5%)
CooLANT: Flood

T11 D11 L1

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLuTES: 4

DescripTION: 1/8" Flat Endmill

Operation 20/25
DescripTION: 2D Contour2
STRATEGY: Contour 2D
WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

STockK To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPOVER: 0.64mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -9mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
CUTTING DISTANCE: 68.69mm
RAPID DISTANCE: 72.05mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 11S (0%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLuTESs: 4

DescripTIoN: 1/8" Ball Endmill

450509 09 08 5
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Operation 21/25
DescRriPTION: Contour4
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm

Setup Sheet for Program 1001

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -14.6mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
CUTTING DISTANCE: 946.23mm

RAPID DISTANCE: 1420.54mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 3m:22s (0.7%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTION: 1/8" Ball Endmill

Operation 22/25
DescRrIPTION: Scallop2
STRATEGY: Scallop

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm
Stock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPOVER: 0.2mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -15.5mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 6723rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 762mm/min
CUTTING DisTANCE: 3885.28mm
RAPID DISTANCE: 128.25mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 12m:4s (2.5%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 3.17mm

CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 22.86mm

FLUTES: 4

DescripTioN: 1/8" Ball Endmill

Operation 23/25
DEscRIPTION: Face5
STRATEGY: Facing

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

MAXIMUM STEPDOWN: 10mm
MAXIMUM STEPOVER: 15.08mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -68.62mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 1680rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 457.2mm/min
CUTTING DisTANCE: 3500.64mm
RAPID DISTANCE: 659.48mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 8m:365s (1.8%)
CooLANT: Flood

T15 D15 L15

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 15.88mm

LENGTH: 34.29mm

FLuTES: 4

DescrIpTION: 5/8" Flat Endmill

Operation 24/25
DescRrIPTION: Adaptive5
STRATEGY: Adaptive
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1Tmm
STock To LEAVE: 0.2mm
MAXIMUM STEPDOWN: 6mm
OPTIMAL LOAD: 0.4mm
LoAD DEVIATION: 0.04mm

MAXIMUM Z: 26mm

MiNIMUM Z: -18.58mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 2290rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 261.747mm/min
CUTTING DISTANCE: 34464.96mm
RAPID DISTANCE: 23585.39mm

ESTIMATED CYCLE TIME: 2h:16m:23s (28.3%)

CooLANT: Flood

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 21.59mm

FLUTES: 5

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 25/25
DescRrIPTION: Scallop1
STRATEGY: Scallop

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm
STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPOVER: 0.1mm

MAXIMUM Z: 26mm

MiNIMUM Z: -20.38mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8100rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 2057 .4mm/min
CUTTING DISTANCE: 44447 .56mm
RAPID DISTANCE: 365.07mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 21m:41s (4.5%)
CooLANT: Flood

T12 D12 L12

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 7.94mm

CORNER RADIUS: 3.97mm
LENGTH: 24.76mm

FLUTES: 2

DescRrIPTION: 5/16" Ball Endmill

N N-u-N .
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Setup Sheet for Program 1001

Jo DescripTion: Setu p3

bocument PatH: J:\My Drive\Proyecto Capstone\iImplante TAR Buechel Pappas\implante TAR
Buechel Pappas\MORDAZAS\Mordaza Doble mitad faltante\Mordazaaa Mitad
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Setup

WCS: #0

STOCK:
DX: 165mm
DY: 38.01mm
DZ: 85mm

PART:
DX: 165mm
DY: 38.01mm
DZ: 85mm

STOoCcK LOWER IN WCS #0:
X: -165mm
Y: Omm
Z: -85mm

STocK UPPER IN WCS #0:
X: 0mm
Y: 38.01mm
Z: 0mm

Total
NuMBER OF OPERATIONS: 5
NumBER OF ToolLs: 4
TooLs: T11 T13 T15 T16
MAXIMUM Z: 15mm
MINIMUM Z: -15.8mm
MAXIMUM FEEDRATE: 2057 .4mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm
CUTTING DISTANCE: 22233.78mm
RAPID DIsTANCE: 8086.01mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 25m:56s
Tools
T11 D11 L11
Type: ball end mill MINIMUM Z: -2.8mm HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
DIAMETER: 3.17mm MaxiMum FEeD: 213.36mm/min CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
CORNER RADIUS: 1.59mm MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm VENDOR: Maritool
LENGTH: 17.78mm CUTTING DISTANCE: 2247.79mm ProbucT: CAT40-ER32-2.35
FLUTES: 4 RAPID DISTANCE: 137.74mm

DescripTION: 1/8" Ball Endmill  EsTIMATED CycLE TIME: 10m:34s (40.7%)

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill MINIMUM Z: -15.8mm HoLDER: Maritool CAT40-ER32-2.35
DIAMETER: 6.35mm MAxiMUM FEED: 1814.289mm/min CoMmMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
LENGTH: 44mm MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm VENDOR: Maritool

FLuTES: 5 CUTTING DisTANCE: 4114.37mm ProbucT: CAT40-ER32-2.35

DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill  RAPID DISTANCE: 3727.9mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 3m:1s (11.6%)

file:///J:/My Drive/Proyecto Capstone/Implante TAR Buechel Pappas/Implante TAR Buechel Pappas/HOJAS DE PROCESOS/Mordazaaa Mitad 1.00.html
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T15D15L15

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 15.88mm

LENGTH: 34.29mm

FLuTEs: 4

DescrIPTION: 5/8" Flat Endmill

Setup Sheet for Program 1001

MINIMUM Z: -15.8mm

Maximum Feep: 1331.902mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3361rpm
CUTTING DIsTANCE: 9575.54mm

RAPID DISTANCE: 41.58mm

ESTIMATED CYCLE TIME: 7m:24s (28.6%)

HoLpER: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

PropucT: CAT40-ER32-2.35

T16 D16 L16

Tyee: ball end mill

DIAMETER: 7.94mm

CORNER RADIUS: 3.97mm
LENGTH: 62.99mm

FLUTES: 2

DescRrIPTION: 5/16" Ball Endmill

MINIMUM Z: -15.8mm

MAxiMuM FEeD: 2057.4mm/min
MaxiMum SPINDLE SPEeD: 8100rpm
CUTTING DISTANCE: 6296.08mm

RAPID DISTANCE: 4178.8mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 3m:575s (15.2%)

HoLber: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

PropucT: CAT40-ER32-2.35

Operation

]

Operation 1/5

DescRriPTION: Pocket1 (2)
STRATEGY: Pocket

WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 1mm
MAXIMUM STEPOVER: 15.08mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -15.8mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3361rpm
MAxiMuM FEEDRATE: 1331.902mm/min
CUTTING DIsTANCE: 9575.54mm

RAPID DISTANCE: 41.58mm

ESTIMATED CYCLE TIME: 7m:24s (28.6%)
CooLANT: Flood

T15 D15 L15

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 15.88mm

LENGTH: 34.29mm

FLUTES: 4

DescrIpTION: 5/8" Flat Endmill

Operation 2/5

DescrIPTION: 2D Adaptive7 (2)
STRATEGY: Adaptive 2D

WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm

STocK To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 5mm
OPTIMAL LOAD: 0.5mm

LoAD DEVIATION: 0.05mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -15.8mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 1814.289mm/min
CUTTING DISTANCE: 975.57mm

RAPID DISTANCE: 1062.48mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 455 (2.9%)
CooLanT: Flood

T13 D13 L13

Type: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 44mm

FLuTES: 5

DescRrIpTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 3/5
DescRrIPTION: Adaptive2
STRATEGY: Adaptive
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm
Stock 1O LEAVE: 0.1mm
MAXIMUM STEPDOWN: 5mm
OPTIMAL LOAD: 0.5mm
LoAD DEVIATION: 0.05mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -7.9mm

MaxiMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 1814.289mm/min
CUTTING DisTANCE: 3138.81mm

RAPID DISTANCE: 2665.42mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 2m:16s (8.7%)
CooLaNT: Flood

T13 D13 L13

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 44mm

FLUTES: 5

DEescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Operation 4/5

DescRrIPTION: Contour1
STRATEGY: Contour

WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 0.2mm

MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -15.8mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8100rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 2057.4mm/min
CUTTING DISTANCE: 6296.08mm

RAPID DISTANCE: 4178.8mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 3m:57s (15.2%)
CooLANT: Flood

T16 D16 L16

Type: ball end mill

DIAMETER: 7.94mm

CORNER RADIUS: 3.97mm
LENGTH: 62.99mm

FLUTES: 2

DescRrIPTION: 5/16" Ball Endmill

¥
T
¥
T
s
T
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Operation 5/5 T11 D11 L1

DescRrIPTION: Contour2 MAXIMUM Z: 15mm Type: ball end mill

STRATEGY: Contour MINIMUM Z: -2.8mm DIAMETER: 3.17mm

WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 3360rpm CORNER RADIUS: 1.59mm

ToLERANCE: 0.01mm MAXIMUM FEEDRATE: 213.36mm/min LENGTH: 17.78mm

STock To LEAVE: Omm CUTTING DISTANCE: 2247.79mm FLUTES: 4

MAXIMUM STEPDOWN: 0.1mm RAPID DISTANCE: 137.74mm DescripTION: 1/8" Ball Endmill
ESTIMATED CYcLE TIME: 10m:34s (40.7%)
CooLaNT: Flood
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Setup Sheet for Program Mordaza Para Tibial

Jos DescripTioN: Setup2
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Setup

WCS: #0

STOCK:
DX: 150mm
DY: 70mm
DZ: 38mm

PART:
DX: 150mm
DY: 70mm
DZ: 38mm

STOoCcK LOWER IN WCS #0:
X: -75mm
Y: -35mm
Z: -38mm

STocK UPPER IN WCS #0:
X: 75mm
Y: 35mm
Z: 0mm

Total

NuUMBER OF OPERATIONS: 6

NumBER OF TooLs: 5

TooLs: T11 T12 T13 T15 T16
MAXIMUM Z: 15mm

MINIMUM Z: -41.82mm

MAXIMUM FEEDRATE: 1814.29mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm
CUTTING DISTANCE: 21468.96mm
RAPID DISTANCE: 4054.87mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 51m:34s

Tools

T11 D11 L1

Type: drill
DIAMETER: 12.7mm
Tip ANGLE: 118°
LENGTH: 129.54mm
FLuTes: 1
DESCRIPTION: 1/2

MINIMUM Z: -41.82mm

Maximum FEeD: 40.005mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 630rpm
CUTTING DISTANCE: 94.63mm
RAPID DISTANCE: 1441.63mm

ESTIMATED CYCLE TIME: 2m:39s (5.

HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbpucT: CAT40-ER32-2.35

1%)

T12 D12 L12

Type: drill
DIAMETER: 11.91mm
TP ANGLE: 118°
LENGTH: 121.6mm
FLuTes: 1
DESCRIPTION: 15/32

MiNIMUM Z: -5.5mm

Maximum FEep: 50.902mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 668rpm
CUTTING DISTANCE: 21.25mm
RAPID DISTANCE: 88.26mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 265 (0.8%)

HoLper: Maritool CAT40-APU13 Drill Chuck
ComMENT: Maritool CAT40-APU13

VENDOR: Maritool

PropucT: CAT40-APU13

file:///J:/My Drive/Proyecto Capstone/Implante TAR Buechel Pappas/Implante TAR Buechel Pappas/MORDAZAS/Mitad 1 TIBIAL corregida final (Gabo)...
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T13 D13 L13

Type: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 44mm

FLUTES: 5

DescrIPTION: 1/4" Flat Endmill

Setup Sheet for Program Mordaza Para Tibial

MINIMUM Z: -32.3mm

MaxiMum FEep: 1814.29mm/min
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm
CUTTING DisTAaNCE: 10400.04mm
RAPID DISTANCE: 2071.87mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 6m:53s (13.4%)

HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMmMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

PropucT: CAT40-ER32-2.35

T15 D15 L15

Tyee: flat end mill

DIAMETER: 3.17mm

LENGTH: 15.24mm

FLUTES: 4

DescripTION: 1/8" Flat Endmill

MINIMUM Z: -6.25mm

MAXxiMuM FEeD: 987.552mm/min
MaxiMumM SPINDLE SPeeD: 8100rpm
CUTTING DISTANCE: 5252.98mm

RAPID DISTANCE: 411.24mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 5m:31s (10.7%)

HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbpucT: CAT40-ER32-2.35

T16 D16 L16

Type: ball end mill
DIAMETER: 3.17mm
CORNER RADIUS: 1.59mm
LENGTH: 15.24mm
FLUTES: 4

MINIMUM Z: -13mm

MaxiMuM FEED: 164.592mm/min
MaxiMum SPINDLE SPeeD: 8100rpm
CuTTING DisTANCE: 5700.06mm
RAPID DISTANCE: 41.86mm

DescripTION: 1/8" Ball Endmill EsTIMATED CycLE TIME: 34m:49s (67.5%)

HoLper: Maritool CAT40-ER32-2.35
CoMMENT: Maritool CAT40-ER32-2.35
VENDOR: Maritool

ProbpucT: CAT40-ER32-2.35

Operations

Operation 1/6
DescriPTION: Drill4 (2)
STRATEGY: Drilling
WCS: #0

ToLERANCE: 0.01mm

MAXIMUM Z: 15mm
MINIMUM Z: -41.82mm
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 630rpm

MAXiMuM FEEDRATE: 40.005mm/min

CUTTING DISTANCE: 94.63mm
RAPID DISTANCE: 1441.63mm

T11 D11 L1

Type: drill
DIAMETER: 12.7mm
Tip ANGLE: 118°
LENGTH: 129.54mm
FLuTEs: 1
DESCRIPTION: 1/2

ESTIMATED CYCLE TIME: 2m:39s (5.1%)

CooLANT: Flood

Operation 2/6
DescRrIPTION: Drill4
STRATEGY: Drilling
WCS: #0
ToLERANCE: 0.01mm

MAXIMUM Z: 15mm
MiNIMUM Z: -5.5mm
MAXIMUM SPINDLE SPEED: 668rpm

MAXIMUM FEEDRATE: 50.902mm/min

CUTTING DIsTANCE: 21.25mm
RAPID DISTANCE: 88.26mm
ESTIMATED CYCLE TIME: 265 (0.8%)
CooLANT: Flood

T12 D12 L12

Type: drill
DIAMETER: 11.91mm
Tip ANGLE: 118°
LENGTH: 121.6mm
FLuTes: 1
DEScRIPTION: 15/32

Operation 3/6
DEescRIPTION: 2D Adaptive2
STRATEGY: Adaptive 2D
WCS: #0

ToLERANCE: 0.1mm

STock To LEAVE: Omm
MAXIMUM STEPDOWN: 5mm
OPTIMAL LOAD: 0.7mm

LoAD DEVIATION: 0.07mm

MAXIMUM Z: 15mm
MINIMUM Z: -32.3mm

MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm
MAXIMUM FEEDRATE: 1814.29mm/min

CUTTING DISTANCE: 7261.76mm
RAPID DISTANCE: 1875.66mm

ESTIMATED CYCLE TIME: 5m:7s (9.9%)

CooLANT: Flood

T13 D13 L13

Type: flat end mill

DIAMETER: 6.35mm

LENGTH: 44mm

FLUTES: 5

DescrIPTION: 1/4" Flat Endmill

L3
i
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Operation 4/6 T13 D13 L13
DEescRIPTION: Adaptive4 MAXIMUM Z: 15mm Type: flat end mill
STRATEGY: Adaptive MINIMUM Z: -3mm DIAMETER: 6.35mm
WCS: #0 MAXIMUM SPINDLE SPEED: 8403rpm LENGTH: 44mm
ToLERANCE: 0.1mm MAXIMUM FEEDRATE: 1814.29mm/min FLUTES: 5
Stock 1o LEAVE: 0.1mm CUTTING DisTANCE: 3138.28mm DescRrIPTION: 1/4" Flat Endmill
MAXIMUM STEPDOWN: 2.5mm RAPID DISTANCE: 196.21mm
OPTIMAL LOAD: 0.3mm ESTIMATED CYCLE TIME: 1m:46s (3.4%)
LoAD DEVIATION: 0.03mm CooLANT: Flood
Operation 5/6 T15 D15 L15
DescRrIPTION: Adaptive2 MAxIMUM Z: 15mm Type: flat end mill
STRATEGY: Adaptive MINIMUM Z: -6.25mm DIAMETER: 3.17mm
WCS: #0 MaxiMum SPINDLE SPeeD: 8100rpm LENGTH: 15.24mm
ToLERANCE: 0.1mm MAXIMUM FEEDRATE: 987.552mm/min FLUTES: 4
Stock 1o LEAVE: 0.1mm CUTTING DISTANCE: 5252.98mm DescripTION: 1/8" Flat Endmill
MAXIMUM STEPDOWN: 1mm RAPID DISTANCE: 411.24mm
OPTIMAL LOAD: 0.5mm ESTIMATED CYCLE TIME: 5m:31s (10.7%)
LoAD DEVIATION: 0.05mm CooLANT: Flood
Operation 6/6 T16 D16 L16
DescRrIPTION: Contour1 MAXIMUM Z: 15mm Type: ball end mill
STRATEGY: Contour MINIMUM Z: -13mm DIAMETER: 3.17mm
WCS: #0 MaxiMum SPINDLE SPeeD: 8100rpm CORNER RaDIUS: 1.59mm
ToLERANCE: 0.01mm MAXIMUM FEEDRATE: 164.592mm/min LENGTH: 15.24mm
STocK To LEAVE: Omm CUTTING DisTANCE: 5700.06mm FLUTES: 4
MAXIMUM STEPDOWN: 0.2mm RAPID DISTANCE: 41.86mm DescripTION: 1/8" Ball Endmill
ESTIMATED CYCLE TIME: 34m:49s (67.5%)
CooLaNT: Flood
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Fecha de la ultima actualizacion: 2025 — Mayo — 12

e Leer este documento cuidadosamente y en su totalidad.

e El diseno descrito NO esta aprobado para uso clinico, ya
que se encuentra en fase preliminar de desarrollo vy
evaluacion.

e Este manual tiene caracter referencial y no sustituye la
validacion por entidades regulatorias competentes; no
obstante, incorpora criterios aplicables a casos reales,
como la elegibilidad del paciente, rango de movilidad
esperado y las indicaciones para el cuidado postoperatorio
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TAR 001

El modelo TAR 001 corresponde a un prototipo de protesis
total de tobillo disenado como de proyecto de titulacion de la
Universidad San Francisco de Quito. Esta propuesta contempla
un mecanismo de desplazamiento mono céntrico entre el
componente del astragalo y de la tibia, e incorpora tres
componentes: uno tibial y uno talar fabricados en acero
quirargico AlSI 316 L y un componente de soporte elaborado en
polietileno de ultra alta densidad (UHMWPE). El desarrollo de
este prototipo tuvo como objetivo evaluar la factibilidad tanto
técnica como econdmica de su manufactura local en Ecuador,
ofreciendo una alternativa accesible para el tratamiento
quirurgico del pie equino varo.
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COMPONENTES

(1) Componente de soporte (Polietileno de ultra alta densidad
- UHMWPE)

(2) Componente Talar (Acero quirurgico 316 L)

(3) Componente Tibial (Acero quirdrgico 316 L)
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SELECCION DE PACIENTE

La indicacion para la implantacion del presente modelo de
protesis de reemplazo total de tobillo debe ser previamente
evaluada cuidadosamente por un profesional médico
calificado. La elegibilidad del paciente dependera de multiples
factores clinicos, entre ellos:

e EIl grado de artrosis degenerativa o dafno articular
diagnosticado, particularmente cuando se hayan agotado
las opciones de tratamientos conservadores.

e La densidad O0sea adecuada, necesaria para asegurar una
correcta fijacion de los componentes protésicos y evitar el
aflojamiento prematuro.

e La ausencia de infecciones activas, enfermedades
autoinmunes descompensadas o condiciones cronicas que
comprometan la cicatrizacidon, como la diabetes.

e La capacidad funcional y compromiso del paciente para
seguir un plan postoperatorio que incluye rehabilitacion
fisica, cuidado del implante y seguimiento medico regular




INDICACIONES DE USO

Esta protesis es un modelo de estudio que esta disenada para
ser utilizada en pacientes con patologias articulares severas,
como el pie equino varo de origen congenito o adquirido,
siempre que se cumplan los criterios clinicos adecuados.

e Una vez aprobado el disefo, evitar la manipulacion
directa de los componentes de la préotesis antes de

su implantacion.
e Procurar mantener un peso estable después de la

implantacion de la protesis.

\_ /




TIEMPO DE VIDA

El prototipo esta disenado para un tiempo de vida de 10 anos,
en los cuales no es necesario la intervencion quirurgica
adicional, siempre y cuando se mantenga un uso adecuado y
controlado.
No obstante, podria presentarse situaciones que generen la
necesidad de revisidon o reemplazo anticipado del implante.
Entre los factores externos que pueden comprometer la
integridad del sistema protésico se incluyen:

e Traumatismos directos provocados por caidas o

accidentes automovilisticos.

e Desgaste acelerado por mal uso o alteracion postural del
paciente.

e Infecciones articulares o sistémicas que afecten el tejido
cercano a la protesis.

e Fallo estructural del componente por fatiga debido a
microfisuras o uso prolongado fuera de las condiciones
recomendadas
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DATOS TECNICOS

Se detallan los parametros funcionales del prototipo,
incluyendo el rango de movilidad articular que se espera
alcanzar tras su implantacion. También se describen las
caracteristicas fisicas, como los materiales empleados y su
configuracién geomeétrica.

TAR 001
Movimiento planar - dorsiflexion +23° a -23°
Rotacion axial +5°a-5°
Inversion y eversion fra-l
Peso total 208.26 g
?/ilg’itaelrial componente Talar y Acero A 316 L
Material componente de soporte Polietileno de ultra alta densidad
Fijacion Cementless
Mecanismo Monocentrico
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MONTAJE DEL PROTOTIPO

DIRIGIDO AL CIRUJANO

El procedimiento de montaje debe seguir estrictamente las
especificaciones del plano mecanico y ser ejecutado por un
profesional capacitado. A continuacion, se describe de forma
secuencial el proceso técnico recomendado para |la

implantacion del sistema:

1.PREPARACION DEL PACIENTE

El paciente debe colocarse en posicion supina. Utilizando un
saco de arena debajo del gluteo para permitir una rotacion
externa de la cadera y facilitar la exposicion del tobillo en
posicion neutra.

2. RESECCION DE LA TIBIA

Se realiza la reseccion tibial segun los planos de corte
indicados en el protocolo quirurgico (ver imagen 1). Este paso
asegura una superficie adecuada para el alojamiento del

componente tibial.

Imagen 1.- A. Colocacion de la guia de reseccidn tibial, B. Una ventana tibial anterior
estd marcada con el oste6tomo de la ventana C. La ventana dsea eliminada. [1]



3. IMPLANTACION DEL COMPONENTE TIBIAL

El componente tibial se posiciona y fija segun el alineamiento
definido por el eje mecanico de la pierna, garantizando el
contacto completo con el hueso reseccionado (ver imagen 2).

Imagen 2.- A. Medidor de profundidad utilizado para centrar el componente tibial en
el eje tibial preparado, B. Posicionamiento de prueba tibial. [1]

4. RESECCION DEL ASTRAGALO

Se efectua la reseccion del astragalo (ver imagen 3) con cortes
definidos para acomodar el componente talar sin comprometer

la estabilidad 6sea circundante.

Imagen 3.- A. Astragalo preparado con una fresa esférica de 10 mm a juego con el
surco central, B. Colocacion de la plantilla de talar en el componente de talar, C. Las
ranuras de plantilla del astragalo se utilizan para rebabas dos canales de aleta de

fijacion . [1]



5. IMPLANTACION DEL COMPONENTE TALAR

Se posiciona cuidadosamente el componente talar en su lecho
preparado, verificando su alineacion con el componente tibial.
La congruencia articular debe ser evaluada antes de continuar.

6. COLOCACION DEL COMPONENTE DE SOPORTE

Finalmente, se inserta el componente intermedio de soporte (
fabricado en UHMWPE) que actua como superficie de contacto
entre tibia y talar (ver imagen 4). Este elemento debe quedar
completamente ajustado, sin interferencias ni holguras.

Imagen 4.- A. Implante de componente tibial, B. Implantacion de componentes talar.
C. Insercion del componente de soporte. [1]

4 )

e El componente tibial debe colocarse estrictamente

alineado al eje mecanico para evitar distribuciones
irregulares de carga que puedan generar
aflojamiento precoz o desgaste acelerado.
e La reseccion debe ser precisa y limitada al minimo
necesario. Un exceso compromete la estabilidad
\ del implante y puede dificultar futuras revisiones./
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MANTENIMIENTO

TAROO1 ha sido disenado para no requerir mantenimiento
continuo una vez implantado. No obstante, pueden surgir
situaciones en las que se requiera evaluacion médica adicional:
e Si se presenta malestar persistente, limitacion funcional,
inflamacion o ruidos articulares.
e En caso de que factores externos como traumatismos o
esfuerzos excesivos provoquen una desalineacion del
implante.

SEGUIMIENTO

1.Agendar controles meédicos periddicos con el cirujano
ortopedista responsable, segun la frecuencia que él
indigque, con el fin de monitorear la evolucion clinica y la
correcta integracion del implante.

2.Cumplir rigurosamente con el plan de fisioterapia
postoperatoria, para recuperar progresivamente los grados
de movilidad esperados y asegurar un retorno funcional al
estilo de vida habitual.

3.Evitar actividades de alto impacto o torsion durante el
periodo de rehabilitacion, salvo que el especialista indique
lo contrario.




07
PRECAUCIONES

PARA EL PACIENTE




LISTA DE ACTIVIDADES
LIMITADAS O PROHIBIDAS

o
Correr =———p—m
Tenis T
Golfi =——
Natacion
Ciclismo By
Fitness
Senderismo e Ly
oo
0 5 10 15 20 25 30 35 40 45
Porcentaje

@ Despues de lacirugia O Antes dela cirugia

Imagen 5.- Participacion deportiva antes de la aparicion del dolor incapacitante y
después de la cirugia [2]

~

e El incumplimiento de estas recomendaciones
\ pone en riesgo la vida util de la protesis. /

30
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AVISO LEGAL

Este documento ha sido elaborado como parte de un proyecto
de titulacion de la Universidad San Francisco de Quito y
acompana el desarrollo de un prototipo de proétesis de
reemplazo total de tobillo (TAR 001). Su contenido es
referencial y esta orientado exclusivamente a fines académicos
y demostrativos.

El prototipo descrito no cuenta con aprobacion clinica, sanitaria
ni regulatoria por parte de ninguna entidad nacional o
internacional, y por lo tanto no debe ser utilizado para
procedimientos médicos reales.

El contenido de este manual, incluyendo las instrucciones de
montaje, recomendaciones de uso y datos técnicos, no
sustituye en ningun caso la evaluacion y el criterio médico
profesional. Toda decision relacionada con la salud del
paciente debe ser tomada exclusivamente por un especialista
certificado.

\
4 N

El equipo desarrollador no se responsabiliza por el uso
indebido o la interpretacion incorrecta de la
informacién contenida en este documento fuera del

contexto académico.
\ %
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