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Resumen 

 

La revisión bibliográfica presentada a continuación contiene un compendio de la información necesaria e indispensable 

para tener en cuenta, a cerca del diseño y desarrollo de prótesis de miembro inferior. El documento presenta los 

aspectos más importantes tomados de 91 trabajos diferentes, de alto impacto, y relacionados con esta temática. Al 

finalizar el documento, se presenta una sección con las conclusiones y aspectos más importantes, además de mostrar 

los futuros desafíos y expectativas que se tienen con respeto a las prótesis de miembro inferior. 

 

Palabras clave: diseño; prótesis de miembro inferior; desarrollo de prótesis; control de prótesis; biomecánica. 

 

Abstract 

 

The following literature review provides a comprehensive compilation of essential information concerning the design 

and development of lower limb prostheses. The document encompasses critical aspects gleaned from 91 distinct, high 

impact works related to this subject. Upon concluding the document, a section is presented, summarizing key findings 

and significant insights, along with an exploration of future challenges and prospects in the field of lower limb 

prosthetics. 

 

Keywords: design; lower limb prosthesis; prosthesis development; prosthesis control; biomechanics. 

 

1. Introducción 

 

La marcha es descrita como principal forma de 

desplazamiento de un lugar a otro del ser humano [1], 

siendo común que en un ambiente urbano una persona 

camine 6500 pasos por día [2]. Esto complica la realidad 

de un alto número de personas, que actualmente padecen 

una discapacidad de movilidad relacionada con el 

miembro inferior. En Colombia para el año 2010 el 10% 

de la población tenía alguna discapacidad, siendo 

principales las relacionadas con la movilidad de 

miembros superior o inferior [3], [4]. Entre las causas de 

estas discapacidades se encuentra: la disvascularidad, 

infecciones y diversos traumas [5]; estas afecciones 

ocasionan amputaciones en el 90% de los casos, siendo 

las más comunes las transtibiales (53%) y las 

transfemorales (39%) [5]. En Colombia las amputaciones 

se presentan entre el 5% y 10% del total de 
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discapacidades que son ocasionadas por enfermedades 

vasculares, diabetes, tumores, traumas o accidentes de 

autos [4]. Entre las principales causas de amputaciones 

de miembro inferior en Colombia se encuentran el 

conflicto armado y las minas antipersonales [3]. 

 

En Colombia para el año 2022 se reportan un total de 

9.829 heridos debido a minas antipersonas [6]; 

complementando las 63.000 personas que para el año 

2015 presentaban afecciones del miembro inferior, 

relacionadas con parálisis o pérdida [4]. Para estas 

personas, los dispositivos protésicos del mercado fallan 

en satisfacer sus requerimientos, presentando molestias 

corporales, o afecciones relacionadas a nivel de la 

columna vertebral o cadera. Otro aspecto, es que los 

usuarios expresan que los dispositivos no mitigan las 

fuerzas durante la marcha ocasionando dolencias, 

malestar, perturbaciones o irritaciones [4]. Estudios 

internacionales también relacionan problemas 

dermatológicos como las úlceras, cistitis y dermatitis de 

contacto (Tabla 1) que generan el abandono del uso de la 

prótesis [7]. Todas las problemáticas mencionadas se 

presentan debido a que las prótesis fallan en cumplir su 

función principal de adaptarse al movimiento del muñón 

para realizar una marcha fluida y adecuada en conjunto 

con el miembro sano [8]. Entre los principales desafíos 

del desarrollo de prótesis de miembro inferior se 

encuentran: diseño biocompatible de bajo costo y 

económico, que permita la eliminación de los dolores 

fantasmas del usuario [9], [10]. 

 

Las afecciones y problemáticas ya mencionadas 

ocasionan que aproximadamente el 50% de los usuarios 

de prótesis transtibiales no las usen regularmente, siendo 

incluso mayor el porcentaje para los usuarios de prótesis 

transfemorales [19], [20], [21]. Sumado a esto, existe aún 

desconocimiento generalizado acerca de cómo se 

comportan los tejidos blandos vivos, su respuesta a 

cargas externas y propiedades mecánicas; lo que 

ocasiona que, en la práctica clínica, el diseño y 

manufactura de prótesis, sea un proceso empírico, 

iterativo, laborioso, en el cual aún se desperdicia 

grandemente materia prima, y que depende altamente de 

las habilidades y experiencias del fabricante [10]. 

 

Como solución a las problemáticas presentadas en el uso 

de las prótesis de miembro inferior, el presente trabajo 

muestra una revisión bibliográfica metodológica que 

permita identificar brechas o lagunas en el conocimiento 

existente en el campo de las prótesis de miembro inferior, 

además de definir áreas que no han sido suficientemente 

abordadas y profundizadas. La revisión acá presentada 

muestra un resumen de los principales trabajos de diseño 

de prótesis de miembro inferior, resaltando los más 

efectivos y novedosos relacionando materiales, 

funcionalidades y características específicas de cada 

diseño; con el propósito que, en futuras investigaciones y 

trabajos, los diseñadores tengan una base de datos 

confiable y segura, en la cual basarse para el desarrollo 

de sus proyectos. Para la realización de esta revisión se 

estudiaron y analizaron 91 trabajos diferentes 

relacionados con el diseño, fabricación y control de 

prótesis de miembro inferior, así como las estadísticas de 

usuarios y afecciones y enfermedades de estos. 

 

2. Metodología 

 

Para el desarrollo de la presente revisión bibliográfica se 

realizó una búsqueda estructurada en las plataformas de 

Elsevier, IEEE, Science Direct y Scholar Google, con las 

palabras clave de: “Prothestic design”, “lower limb 

prothestic”, “active lower limb prothestic”, “bionics”, 

“biomechanics”, “mechanica design”, “lower limbr 

prothestic control” y “pasive lower limb prothestic”. Con 

esta búsqueda se encontraron 210 trabajos e 

investigaciones, los cuales después de depurar y filtrar se 

redujeron a 91 trabajos, los cuales son presentados en esta 

revisión bibliográfica. 

 

3. Resultados 

 

3.1. Prótesis de miembro inferior 

 

Las prótesis de miembro inferior pueden ser clasificadas 

en tres grandes grupos: prótesis pasivas, semiactivas y de 

accionamiento eléctrico. Las prótesis pasivas son las más 

antiguas y tradicionales de las tres, comúnmente 

accionadas mediante resortes y amortiguadores. Las 

prótesis semiactivas normalmente cuentan con un 

sistema accionado mediante un microprocesador que 

alterna el funcionamiento y comportamiento del 

dispositivo. Las prótesis de accionamiento eléctrico 

normalmente emplean ayuda mecánica mediante motores 

que asisten la movilidad del usuario [1]. 

 

Las prótesis de miembro inferior principalmente pueden 

ser agrupadas en dos grandes clases. La primera, son 

aquellas prótesis que son diseñadas y aplicadas en 

individuos que sufrieron de una amputación transtibial. 

Comúnmente esta amputación se realiza en un nivel entre 

los 12 y 15 centímetros por debajo de la rodilla, siendo 

uno de los principales problemas el dolor que soportan 

los pacientes en el muñón debido al balanceo de todo el 

peso corporal sobre este [22]. La prótesis transtibial es un 

sistema mecánico cuya geometría está dividida en tres 

principales áreas: socket, tibia y pie, las cuales 

comúnmente se diseñan para escenarios y funciones 

específicas [23].  
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 Tabla 1. Recuento de estudios acerca de afecciones y problemas en la piel debido al uso de prótesis y órtesis 

 

Tipo de amputación 
Muestra 

del estudio 

Dispositivo o 

prótesis 

% 

afectados 
Afecciones Referencia 

Transtibial, transfemoral, 

amputación bilateral, 

desarticulación de la 

rodilla, cadera  

124 

personas 

(M:88, 

F:36) 

Prótesis con y 

sin 

revestimiento 

35,48 

Respiración excesiva (11%), piel fría 

(14%), piel caliente (3%), enrojecimiento 

(40%), piel blanca (5%), hinchazón (10%), 

granos (15%), ampollas (9%), costras 

(12%), callos (20%), raspaduras (18%) y 

heridas (10%). 

[11] 

Transtibial 

83 

personas 

(M:65, 

F:18) 

Revestimientos 

de silicona 

ICEROSS, 3S 

y Fillauer 

60,2 
Picor (60,2%), sudoración (47,0%), 

erupción (47,0%) y olor (43,4%) 
[12] 

Transtibial 

110 

personas 

(M:84, 

F:26) 

Revestimiento 

de uretano, 

silicona en gel 

y elastómeros 

90,9 

Reacciones alérgicas (24,5%), vello 

encarnado (9,09%), erupción cutánea 

(44,55%), heridas abiertas (42,73%), 

sudoración excesiva (60%), enrojecimiento 

de la piel (52,73%), mal olor (39. 09%), 

picor (54,55%), úlceras (8,7%), dermatitis 

de contacto irritante (26,09%), foliculitis 

(17,39%), liquenificación (30,43), 

hiperpigmentación (8,7%) y otras (8,70%). 

[13] 

Transfemoral, transtibial 

amputación bilateral, 

amputación del pie, tobillo, 

a través de la rodilla 

78 

personas 

(M:68, 

F:10) 

Prótesis con 

sockets rígidos 

y suaves, 

órtesis de pie 

25 

Irritación cutánea (24,3%), heridas 

(24,3%), dolor (16,7%) y sudoración 

(23,1%). 

[14] 

Transfemoral, transtibial 

desarticulación de la 

rodilla, amputación a nivel 

de la pelvis o cadera 

805 

personas 

(M:498, 

F:307) 

Prótesis con 

sockets rígidos 

y suave 

63 

Eczema (12%), psoriasis (2%), infecciones 

(35%), úlceras por presión (57%), heridas 

(31%), molestias mecánicas (7%), 

ampollas (8%) y otros (9%). 

[15] 

Órtesis de miembro 

inferior y columna 

vertebral, prótesis por 

debajo de la rodilla, órtesis 

y prótesis de miembro 

superior 

293 

personas 

(M:121, 

F:172) 

Prótesis y 

órtesis de 

miembro 

superior e 

inferior 

98 Irritación y raspaduras [16] 

Transtibial                   

Transfemoral 

150 

personas 

(M:113, 

F:37) 

Sockets y 

almohadillas 
78 

Transpiración excesiva (26%), cambio en 

el volumen del muñón (20%), costras 

(16%), edema (8%), erupción cutánea 

(18,7%), inflamación (10%), irritación 

(29,3%), picor u hormigueo (22%), 

sensación de quemazón (18,7%), escozor 

(26%) y úlceras por presión (14,7%). 

[17] 

Transtibial            

Transfemoral 

745 

personas 

(M:570, 

F:175) 

Suspensión 

supracondílea, 

liner de 

silicona y gel 

con clavija y 

encaje rígido 

transfemoral 

40,7 

Úlceras (26,7%), irritación (17,6%), quiste 

de inclusión (15%), callosidades (11,4%), 

hiperplasia verrugosa (8,3%), ampollas 

(6,6%), infecciones fúngicas (4,9%), 

celulitis (2,1%) y otros (6,8%). 

[18] 

Transtibial Transfemoral 
337 

personas 

Prótesis con 

encaje rígido y 

blando y 

calcetines 

como interfaz 

26 

Úlceras (26%), irritación (17,61%), quiste 

de inclusión (14,96%), callosidades 

(11,36%), hiperplasia verrucosa (8,90%), 

ampollas (6,62%), infecciones fúngicas 

(4,92%), celulitis (2,08%), queratosis 

(1,89%) y otros (4,92%). 

[7] 
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Para el diseño y control de las prótesis desde hace mucho 

tiempo se han planteado dos enfoques; el primero es la 

actuación pasiva, en el cual el dispositivo no tiene 

actuadores que contrarresten las fuerzas generadas por la 

marcha del paciente; y el segundo es la actuación activa, 

donde se incorporan motores y actuadores neumáticos en 

el dispositivo, especialmente diseñados para evitar que se 

genere un desgaste adicional en el paciente durante la 

marcha. 

 

El segundo grupo son las prótesis especialmente 

desarrolladas para dar una solución a individuos que han 

sufrido de amputación a nivel transfemoral o en el muslo. 

Este tipo de amputaciones son las más comunes y 

comúnmente permiten una longitud del muñón de entre 

25 a 30 centímetros [22]. Una de las principales 

problemáticas de una amputación a nivel transfemoral es 

la pérdida de los parámetros de movimiento que han sido 

perfeccionados por el cuerpo, específicamente por el 

cerebro durante el pasar de los años; por lo tanto, el 

principal objetivo de una prótesis es recuperar esos 

parámetros [24]. Con ese objetivo en mente, se observa 

que una de las mayores dificultades en el desarrollo de 

una prótesis transfemoral es el control de los dispositivos, 

mecanismos y actuadores que la componen, con el 

propósito que trabajen en sincronía con los componentes 

biológicos de la extremidad sana para que se lleve a cabo 

la marcha. La estrategia de control más utilizada es el 

control basado en electromiografía [24]. 

 

3.2. Materiales 

 

El uso de las prótesis de miembro inferior se relaciona 

con diversas enfermedades y afecciones de la piel como 

úlceras, quistes y dermatitis de contacto [7]; siendo uno 

de los mayores desafíos de estos dispositivos evitar o 

controlar los daños en la piel de los usuarios, a lo que se 

suma el deseo de aliviar el dolor del paciente, controlar 

las deformaciones, prevenir una excesiva amplitud de 

movimiento articular, protección de los tejidos y 

promoción de la cicatrización [18]. Para esto, se han 

desarrollado sockets o encajes de diversos materiales, 

especialmente de polímeros (ver Tabla 2) donde cada uno 

presenta sus ventajas y desventajas. Los termoplásticos 

son fáciles de moldear y ajustar, pero pueden ser menos 

duraderos y causar problemas en la piel si no se ajustan 

adecuadamente. Los termoestables son más resistentes, 

pero son más difíciles de moldear y ajustar. Las espumas 

y los geles proporcionan una buena amortiguación y 

comodidad, pero pueden ser menos duraderos y absorber 

el sudor, causando problemas en la piel. Los elastómeros 

son muy flexibles y duraderos, pero pueden ser menos 

cómodos debido a su rigidez [25].  

 

Futuras investigaciones están centrándose en el 

desarrollo de nuevos materiales, o combinando los ya 

existentes, para crear dispositivos que se adapten a las 

necesidades específicas del usuario, que sean cómodos, 

duraderos y prevengan las afecciones de la piel [26]. 

 

Hablando específicamente de los materiales utilizados 

para la producción de las prótesis, se requiere de estos 

que sean lo suficientemente flexibles para adaptarse al 

cuerpo y absorber la energía generada durante el ciclo de 

la marcha, y lo suficientemente rígidos para controlar la 

deflexión por las cargas, también se hace necesario que 

soporten los esfuerzos normales de tensión y compresión 

generados durante la flexión, además de los esfuerzos 

cortantes que se presentan en las uniones articulares [27], 

[28], [29], [30]. Otros aspectos para tener en cuenta a la 

hora de seleccionar los materiales para las prótesis son 

las características fisiológicas del muñón del paciente, 

puesto que individuos con poco recubrimiento alrededor 

del hueso del muñón requieren sockets con una baja 

resistencia a la compresión, mientras que aquellos con 

bastante recubrimiento prefieren sockets con una mayor 

resistencia, puesto que esto favorece a su control del 

dispositivo [31]. 

 

El uso de polímeros para la fabricación de órtesis 

externas y sockets de prótesis es común, sobresaliendo lo 

termoestables y los termoplásticos. Sin embargo, el uso 

de termoestables dificulta el proceso de fabricación del 

socket, debido a la dificultad de moldearlos incluso a 

altas temperaturas; por el contrario, los termoplásticos 

tienen un alto peso molecular y pueden ser moldeados 

por temperatura o presión. Los termoplásticos más 

comunes son el poliestireno y polipropileno [32]. El 

poliestireno presenta bajo peso, se moldea por vacío y se 

emplea en prótesis de miembro inferior que requieren una 

alta flexibilidad. El polipropileno siendo el plástico más 

ligero utilizado en prótesis, se caracteriza por su alta 

resistencia, rigidez y dureza. Entre sus limitantes se 

resaltan su sensibilidad a la deformación y deterioro por 

calor [18], [27]. 

 

Los dispositivos protésicos también pueden ser 

fabricados mediante el uso de materiales compuestos 

[33], siendo comunes el empleo de resinas de poliéster de 

baja saturación, epoxi y viniléster [18]. Entre los casos de 

estudio más efectivos, se resalta el uso de resinas de 

epoxi reforzadas por nanotubos de carbón para el 

desarrollo de elementos de soporte para prótesis de 

miembro inferior. La inclusión del carbón en la resina 

aumentó la resistencia contra la flexión en un 11.38% y 

la resistencia térmica en un 4.5% [32]. 
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El uso de las fibras es común para la fabricación de 

sockets, gracias a sus beneficios en la mejora de 

propiedades mecánicas como: resistencia, rigidez, dureza 

y estabilidad dimensional [27]. Las fibras de aramida 

aumentan ampliamente la resistencia del elemento, sin 

embargo, aún son inferiores a las fibras de vidrio o de 

carbón. La fibra de vidrio se usa en combinación con 

plásticos como el polipropileno y polietileno de alta 

densidad gracias a la mejora de sus propiedades 

mecánicas; sin embargo, algunos estudios también 

reportan una disminución del confort en los usuarios de 

la prótesis [33]. La fibra de carbón se usa en conjunto con 

los termoplásticos aumentando la rigidez y resistencia del 

material (35.000 PSI) mientras que, a su vez, reduce el 

peso del material reforzado [34]. 

 

El desarrollo de interfases blandas para absorber 

impactos es uno de los más grandes requerimientos de la 

fabricación de prótesis. Estas espumas se pueden fabricar 

a base de uretano siendo rígidas, flexibles o de densidad 

variable. Otros materiales ampliamente utilizados son el 

látex, poliuretano y polietileno [18]. 

 

Para el uso de las prótesis de miembro inferior, es común 

el uso de revestimientos para el muñón del paciente, 

hechos comúnmente de geles de silicona; siliconas de 

termoplásticos elastómeros (TPE) con algún aditivo, por 

ejemplo, las redes de poli siloxano [31]. Algunos estudios 

han reportado una mejora en el control de la prótesis y la 

disminución de heridas, raspones e irritaciones en la piel 

por el uso de revestimientos de silicona en el muñón de 

pacientes con prótesis transtibial [35]. 

 

3.3. Procesos de fabricación 

 

Entre los principales procesos de fabricación de prótesis 

se encuentra la manufactura aditiva, en la cual, mediante 

la aplicación de la reconstrucción 3D del muñón del 

paciente, el diseño virtual de la calza y su producción 

mediante impresión 3D, para desarrollar dispositivos 

funcionales, cómodos y personalizados a las necesidades 

del cliente [36]. Algunos trabajos aplicando la impresión 

3D, han desarrollado dispositivos protésicos empleando 

materiales como el ácido poli láctico (PLA) o el 

acrilonitrilo butadieno estireno (ABS) [37]. 

 

Los principales avances en la fabricación de prótesis se 

han centrado ampliamente en la producción de sockets 

que brinden un mejor servicio al usuario. Es así como 

algunos trabajos se han enfocado en hacer una revisión 

de la producción de estos dispositivos mediante técnicas 

de impresión 3D, centrados en producción de bajo costo, 

poco tiempo de fabricación y peso [38]. Otras 

investigaciones han enfocado sus esfuerzos en estudiar la 

relación entre los diferentes parámetros mecánicos y de 

diseño del socket, como esfuerzos, deformaciones, 

fluctuaciones de volumen y temperatura; y su relación 

con el confort del paciente [39]. 

 

Otros usos de la manufactura aditiva en la producción de 

prótesis de miembro inferior son la fabricación de los 

dispositivos de pie. En estas investigaciones se centran 

en el diseño y producción de dispositivos pasivos de 

diseño óptimo [40]. 

 

Tabla 2. Polímeros utilizados de la fabricación de prótesis de miembro inferior 

 

Elemento Clase Material 

sockets 

Termoplástico 

Polietileno de alta y baja densidad 

Polipropileno 

Nylon 

Nylon 6 

Teflón 

Polimetilmetacrilato (PMMA) 

Formaldehido 

Tereftalato de polietileno (PET) 

Termoestable 

Resina de Poliéster insaturada 

Resina epoxi 

Resina Viniléster 

Revestimientos 

Termoplástico Poliuretano 
Plasta zote 

Pelete 

Elastómeros 

Espumas amortiguadoras 
Uretano 

Látex 

Siliconas 
Gel 

Elastómeros 
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Para la fabricación de sockets y dispositivos protésicos se 

debe tener en cuenta una serie de factores y 

recomendaciones para producir un dispositivo efectivo y 

óptimo [41]. Las principales recomendaciones se 

presentan a continuación: 

 

• Se debe tener en cuenta la distribución de esfuerzos 

y deformaciones en el socket, pues estos afectan 

directamente el confort y bienestar del paciente, así 

como el desempeño del dispositivo. 

• Se recomienda el uso de sockets de superficie total, 

puesto que permiten un mayor uso del dispositivo y 

reduce el tiempo de colocación. 

• El uso de revestimientos viscoelásticos mejora la 

suspensión, distribución de carga, disminuye el 

dolor y aumenta la comodidad del paciente. 

• Para el uso de suspensión en la prótesis, se 

recomienda la suspensión por casquillos VAS 

(Vacuum Assisted Suspension), seguida por la 

suspensión por succión y finalmente la suspensión 

por pasador. Los sockets VAS disminuyen los 

cambios en el volumen del muñón del paciente y 

permiten una mejor distribución del paciente. 

 

3.4. Principales dispositivos disponibles en el 

mercado 

 

SACH es un dispositivo de pie protésico no articulado, 

diseñado para brindar soporte estructural sin permitir 

deformaciones elásticas [42]. ORION es una prótesis 

transfemoral pasiva que combina actuadores hidráulicos 

y neumáticos utilizados para controlar el torque y la 

velocidad angular en la rodilla respectivamente. El 

suministro de energía para la prótesis se realiza mediante 

el uso de una batería de iones de litio [43]. 

 

PLIE es una prótesis pasiva con microprocesador que 

permite una respuesta desde 10 a 20 veces más rápida 

contra tropiezos y caídas que otros dispositivos, pudiendo 

soportar un máximo de 125 Kg de la masa del paciente 

[44]. GENIUM también es una prótesis pasiva basada en 

microprocesador equipada con sensores IMU (unidad de 

medida de inercias), medición de ángulo de la rodilla, 

fuerza axial y torque; permitiendo la adquisición de datos 

en tiempo real de las cargas en el dispositivo, la posición 

instantánea, velocidad y aceleración en la articulación 

[45]. 

 

RHEO KNEE es una prótesis pasiva con 

microprocesador diseñada para adaptarse continuamente 

al ambiente y al estilo de marcha del usuario; el 

microprocesador facilita y apoya la marcha del usuario 

en lugares de difícil desplazamiento como pendientes y 

espacios estrechos [46]. EmPOWER es una prótesis 

transtibial activa enfocada en restaurar la funcionalidad y 

potencia de marcha del usuario. Estudios han demostrado 

que el uso de estas prótesis reduce el costo metabólico de 

la caminata en un 8% e incrementa la velocidad de la 

marcha en un 23%, en comparación con otras prótesis 

pasivas [47]. 

 

POWER KNEE es una prótesis transfemoral activa 

centrada en recuperar la capacidad muscular y los 

patrones de movimiento simétrico durante la marcha de 

los pacientes con amputación. Una de las características 

principales de este dispositivo es la reducción del tiempo 

de rehabilitación y adaptación del paciente, así como su 

capacidad de soporte de hasta 165 Kg [48]. SmartIP 

presenta una prótesis transfemoral adaptable combinando 

actuadores hidráulicos, neumáticos y electromecánicos. 

Su gran ventaja recae en que sus usuarios pueden operar 

la prótesis, durante la caminata en terrenos elevados y la 

no necesidad de ayuda externa al detenerse. Estudios 

demuestran que este dispositivo permite caminatas con 

un menor consumo metabólico de energía y una mayor 

velocidad de marcha [49], [50]. 

 

PROPRIO FOOT es una prótesis transtibial semiactiva 

cuyo principal objetivo es replicar la movilidad del pie 

humano mediante la aplicación de flexión motorizada del 

tobillo [9]. Estudios han demostrado que el uso del 

dispositivo mejora la cinética y cinemática de la marcha 

del paciente. El último dispositivo protésico revisado es 

C-Leg; una prótesis transfemoral equipada con una 

unidad de medición de inercias (IMU), galgas 

extensiométricas y sensores de medición angular en la 

rodilla. Las mediciones en tiempo real de los sensores son 

utilizadas para ajustar las resistencias y amortiguamiento 

durante las diversas fases de la marcha [51]. 

 

3.5. Estrategias de control 

 

Es necesario resaltar que las estrategias de control 

utilizadas actualmente, aunque son efectivas, presentan 

deficiencias aún en el proceso de generación de una 

marcha mecánica y fisiológicamente cercana a la humana 

[9].  La Tabla 3 muestra un resumen de las técnicas de 

control de prótesis de miembro inferior, más empleadas 

en la actualidad. 

 

Diversos trabajos se han realizado para adecuar 

apropiadamente el uso de señales de EMG en el control 

de prótesis de miembro inferior. [52] buscaron 

determinar la cantidad óptima de sensores de EMG a ser 

utilizados para realizar una clasificación adecuada de la 

intención de movimiento del usuario de prótesis de 

miembro inferior. Los resultados mostraron que se 

alcanzó el 90% de presión en la clasificación y predicción 

de la intención de movimiento de individuos sanos, 
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utilizando de 3 a 4 sensores de EMG ubicados en la 

pierna derecha. 

 

Otras investigaciones se centran no en determinar la 

cantidad adecuada de sensores, sino en mejorar los 

algoritmos y programas de clasificación utilizados para 

predecir la intención de movimiento del individuo. En 

estos programas es común el uso de técnicas y algoritmos 

como análisis lineales discretos (LDA) y redes 

neuronales (NN); los cuales presentan una precisión 

oscilante entre el 96% y 97%, en la clasificación del 

movimiento, incluso utilizando solo un canal para la 

lectura de señales de electromiografía [63]. Sin embargo, 

debido a que las señales de EMG son cíclicas y no 

estacionarias, es necesario el uso de técnicas especiales 

de reconocimiento y procesamiento su empleo en 

mecanismos de control; a lo que se suman problemas 

debido a fatiga muscular, mal ubicación e interferencia y 

errores de medición debido a señales de músculos 

aledaños [9]. 

 

3.6. Procesos de diseño del socket y mecanismo de 

suspensión 

 

Los procesos de suspensión actualmente utilizados en la 

producción de prótesis de miembro inferior están 

directamente relacionados con el socket. Entre los 

métodos más tradicionales se tiene la suspensión por 

succión de ajuste cutáneo, por el cual se genera un 

entorno herético entre el revestimiento interno y el 

socket, mediante la expulsión del aire a través de una 

válvula unidireccional distal [19]. Otro método 

tradicional es la suspensión con pasador de bloqueo, el 

cual usa un pasador para enganchar un mecanismo de 

bloque instalado en el socket [21]. Finalmente, el 

mecanismo de suspensión del socket más reciente, 

aunque fue desarrollado en la década de 1990, es la 

suspensión de encaje asistida por vacío (VASS); la cual, 

aunque al principio se desarrolló para prótesis 

transtibiales, ha sido empleada con éxito en prótesis 

transfemorales y en encajes subisquiáticos. Este tipo de 

suspensión permite una distribución más uniforme de la 

presión en el socket, control de la fluctuación del 

volumen del muñón, y una mejor salud del muñón, en lo 

que respecta a afecciones y enfermedades [64], [65], 

[66], [67], [68], [69]. 

 

3.7. Modelado de elementos finitos 

 

Entre las principales aplicaciones del modelado de 

elementos finitos (FE) en el desarrollo de prótesis de 

miembro inferior, se encuentra la simulación de las 

cargas y esfuerzos generados en el socket por la marcha 

del usuario [70]. Al momento de validar los resultados 

con mediciones experimentales, se ha encontrado que el 

método de elementos finitos realiza predicciones 

adecuadas [71]. Otro estudio se enfocó en determinar los 

esfuerzos y deformaciones generados en la interfaz 

socket y muñón. Estos valores se utilizaron para 

determinar que parámetros relacionados con el diseño del 

socket influían más en el confort e integridad del muñón 

del paciente.  

 

Tabla 3. Principales estrategias de control para prótesis de miembro inferior 

 

Estrategia de control Dispositivo Resultados Referencia 

Control de estados finitos Prótesis transtibial mecánica Movimientos naturales y adaptables [53] 

Control de estados finitos 
Prótesis de tobillo y pie 

mecánica 
Alta potencia mecánica y torque [54] 

Control de estados finitos e 

impedancia 
Prótesis mecánica Mayor control, estabilidad y potencia [55] 

Control de impedancias Prótesis de rodilla y tobillo Reducción de problemas médicos [56] 

Control lineal con 

retroalimentación 
Prótesis de pierna virtual Control robusto con alta biomímica [57] 

Aproximación de mínimos 

cuadrados 
Prótesis transfemoral 

Estimación de las impedancias de la 

rodilla 
[58] 

Control de lógica difusa 
Prótesis para terrenos planos 

e inclinados 
Control efectivo [59] 

Control predictivo Prótesis de rodilla 
Una mejor aproximación a la marcha 

humana 
[60] 

Análisis de dinámica de 

Lagrange 
Prótesis de miembro inferior Altas precisiones [61] 

Programación de dinámica 

adaptativa 
Prótesis de miembro inferior Ajuste de 300 ciclos [62] 
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El estudio buscaba determinar si la presión en la interfaz 

muñón-socket superaba la presión en el umbral de dolor 

de la extremidad amputada. Como principal resultado se 

planteó un nuevo diseño de socket, optimizado mediante 

análisis informáticos y con un ajuste correcto [72]. 

 

Otra utilidad de los elementos finitos es la simulación de 

la compresión de los tejidos blandos en el muñón del 

paciente, debido a la compresión generada por el socket. 

El estudio encargado de esta tarea combinó simulación 

FE con mediciones experimentales para estimar el 

módulo de Young del tejido. El estudio permitió 

determinar con base en la presión del encaje, los cambios 

en el tejido blando del muñón, la alineación del encaje, la 

distribución de cargas y la fricción entre el muñón y el 

encaje [73]. Otros estudios se han centrado en evaluar el 

desempeño de un dispositivo protésico, mediante el 

cálculo de cargas en la rodilla de usuarios de prótesis 

transtibial, durante la ejecución de todo el ciclo de la 

marcha. Este estudio desarrolló un modelo de elementos 

finitos en tres dimensiones del muñón del paciente, 

incluyendo tejidos y huesos internos [29]. El estudio 

también analizó la influencia de incluir en el análisis las 

fuerzas inerciales generadas durante la marcha. 

 

El trabajo de [74] se centró en desarrollar para analizar 

los efectos de las condiciones quasi estáticas en el socket 

de prótesis transtibial, generadas por las reacciones en el 

suelo durante la marcha. Las fuerzas de reacción fueron 

medidas experimentalmente. Para obtener una geometría 

detallada y realista del muñón y el socket, se usaron datos 

obtenidos mediante Tomografía Computarizada (TC) del 

paciente. El trabajo buscaba definir un diseño óptimo de 

socket, que permitiera una alta integridad estructural y 

aliviar la presión local en la cabeza del peroné en el 

muñón. El modelo que mejor resultados mostró fue uno 

en que se incluyó recubrimiento interno con forma de 

espiral en el socket logrando una reducción del 65.8% de 

la presión total. Relacionado con el trabajo anterior, [75] 

buscaron determinar la biomecánica del deslizamiento 

del muñón en el socket determinando la influencia de la 

rigidez del revestimiento interno, mediante el uso de 

elementos finitos de contacto. Los resultados mostraron 

que la respuesta biomecánica del deslizamiento del 

muñón es no lineal aumentando la distancia de 

deslizamiento del muñón al aumentar la superficie de 

contacto, en un revestimiento menos rígido. Además, el 

aumento de la superficie de contacto no garantizó la 

reducción de la tensión máxima de la interfase. 

 

Centrándonos en prótesis transfemorales, los estudios 

buscan determinar el valor de presiones máximas 

generadas en la interfaz de contacto socket-muñón. [76] 

Determinaron el valor máximo de presión de contacto en 

el muñón de un usuario de prótesis transfemoral, 

mediante el uso de un modelo de elementos finitos no 

lineal, estableciendo que el valor de presión pico es de 

80.57 KPa, y se da en el extremo distal del tejido blando 

en el muñón. 

 

Otra de las aplicaciones de los elementos finitos es el 

diseño de elementos y mecanismos protésicos. Entre los 

trabajos que abordan este tema, está el diseño y estudio 

del pie protésico SACH mediante un modelado 3D por 

elementos finitos, que permitió el estudio de las cargas 

de reacción generadas durante la marcha y el rendimiento 

viscoelástico del mecanismo en el talón [77].  

 

Otro de los estudios que resaltan es el diseño de pies 

protésicos, por el cual se buscaba combinar el modelado 

por elementos finitos y el análisis de marcha para calcular 

la deformación, el estrés y la energía almacenada en el 

pie a lo largo de la fase de apoyo para distintas 

velocidades de marcha, esto con el propósito de analizar 

completamente el desempeño de un pie protésico con 

almacenamiento de energía [78]. Los elementos finitos 

también han sido utilizados para mejorar y optimizar 

diseños de pie protésicos, permitiendo agregar al 

dispositivo elementos mecánicos como resortes y 

dampers que permitan modificar las propiedades 

mecánicas del dispositivo, siendo el caso puntual de la 

rigidez. El modelado mediante FE permite cuantificar 

factores, como la modificación de la rigidez rotacional y 

la energía disipada durante el ciclo de uso [79]. 

 

Llevando el diseño de prótesis a un ambiente deportivo, 

el uso de los FE ha permitido evaluar el desempeño de 

estos dispositivos para que entreguen el mayor 

rendimiento al usuario. El trabajo de [80] buscaba 

determinar el ángulo de curvatura óptimo para el diseño 

de pies protésicos para deportistas. El estudio también 

analizó las implicaciones de esta curvatura en la 

generación de esfuerzos, deformaciones y pandeo de las 

prótesis. Estos trabajos y demás siempre buscaron 

establecer el diseño óptimo del pie protésico, teniendo en 

cuenta diferentes condiciones propias del usuario y del 

medio en el cual va a desarrollar su marcha [81]. 

 

3.8. Principales trabajos 

 

El desarrollo de prótesis de miembro inferior está 

orientado principalmente a mejorar la calidad de vida de 

aquellas personas que sufren de una amputación; sin 

embargo, los avances logrados hasta el momento no 

alcanzan a satisfacer todos los requerimientos esperados 

por los usuarios, especialmente hablando en cuanto al 

confort y la rentabilidad de la prótesis [9]. En [62] 

desarrollaron un control adaptativo para una prótesis 

mecatrónica de miembro inferior basado en 

programación dinámica adaptativa. Cabe recalcar que el 
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control de estos dispositivos normalmente se realiza con 

base en estados finitos de impedancia (FS-IC), el cual 

carece de la adaptabilidad a la condición física del 

usuario. Para desarrollar el control de programación 

adaptativa, se aplicó programación heurística directa 

(dHDP) y se evaluó el rendimiento de este en OpenSim 

(véase Figura 1). 

Mediante ajustes al controlador se logró una tasa de éxito 

del 87% en las simulaciones realizadas, y la velocidad de 

aprendizaje se estableció en 215 ciclos de marcha. El 

esquema del controlador basado en programación 

dinámica adaptativa se muestra en la Figura 2.  

 

 

 
Figura 1. Plataforma de control FS-IC implementada por OpenSim.Se diseña un control ADP para cada fase (m = 1, 

2, 3, 4) del FSM proveyendo el respectivo parámetro de impedancia de OpenSIm durante cada ciclo de marcha n. 
 

  
Figura 2. Proceso propuesto para el mapeo del desarrollo e investigación de prótesis. AIPP se define como 

“Propiedades protésicas independientes del amputado" o las propiedades mecánicas de la prótesis (dureza, 

amortiguación, geometría) que influye en el desempeño del dispositivo [84]. 

Fig 1. Proceso propuesto para el mapeo del desarrollo e investigación de prótesis. 

AIPP se define como "Propiedades protésicas independientes del amputado" o las 

propiedades mecánicas de la prótesis (dureza, amortiguación, geometría) que influye en 

el desempeño del dispositivo [84]. 
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En [82] desarrollaron una investigación en la que 

esperaban mejorar el esquema de control de una prótesis 

mecatrónica activa, que permita la estimación de la fase 

durante el ciclo de la marcha, en la cual el dispositivo 

active procesos mecánicos que permita el desarrollo de 

una marcha lo más cercano a la biomecánica de la marcha 

humana normal. Para estimar la fase de la marcha, la 

estrategia de control usa un filtro Kalman extendido 

(EKF), caracterizado por: 

 

𝑥𝑡 = [
𝜙𝑡

�̇�𝑡
] = [

1 Δ𝑡
0 1

] [
𝜙𝑡−1

�̇�𝑡−1
] + 𝜔𝑡

= 𝐴𝑥𝑡−1 +𝜔𝑡  

(1) 

Donde se tiene que 𝜙 es la fase de marcha, �̇� es la 

velocidad de cambio de la fase, Δ𝑡 es el paso de tiempo 

de integración y 𝜔𝑡~𝑁(0, 𝑄). En el cual 𝑄 se describe 

como: 

 

𝑄 = [
0 0
0 𝜎�̇�

] , 𝜎�̇�
2 = 1𝑒 − 7 (2) 

 

La fase de la marcha calculada mediante el filtro Kalman, 

es dato de entrada hacia una serie de superficies de 

control basados en procesos gaussianos (GP), las cuales 

proporcionan los ángulos de tobillo y rodilla, velocidades 

y torques deseados. La propuesta de control GP-EKF se 

comparó con una estrategia de control neuromuscular 

(NM) y una de control de impedancias (IMP), mostrando 

los resultados que el control GP-EKF generaba 

trayectorias del ángulo de la rodilla mucho más cercanas 

a los datos de personas sin discapacidad. 

 

En [83] se enfocaron en solucionar uno de los principales 

desafíos en la producción de prótesis de miembro 

inferior, las cuales deben fabricarse de materiales con alta 

resistencia y bajo peso. Para esto diseñaron y 

desarrollaron un elemento estructural en forma de tubo, 

hecho de material compuesto, con inserciones de fibra de 

carbón con una matriz y revestimiento interno. Además 

del diseño del elemento, se desarrolló un modelo de 

elementos finitos que representa el comportamiento 

físico real del elemento. 

 

En [84] plantearon un método para la optimización del 

diseño de prótesis transtibiales, centrado en maximizar 

los resultados de la rehabilitación y que tenga en cuenta 

la capacidad neuromotora del individuo en su muñón. 

 

Basado en las investigaciones de los autores del trabajo, 

se apoya que las consideraciones relacionadas al 

rendimiento motor del paciente producen predicciones 

más precisas acerca de los procesos de rehabilitación 

necesarios para el paciente. El trabajo muestra como 

resultados los diagramas de los algoritmos de 

optimización de las prótesis, y resalta que el método 

presenta una limitación muy grande, la cual recae en el 

trabajo propio y compromiso del usuario. La siguiente 

Figura 3 muestra esquemáticamente los algoritmos 

planteados por los autores. 

 

En [85] presentan una serie de recomendaciones y 

observaciones para tener en cuenta durante el proceso de 

diseño y fabricación de prótesis de miembro inferior. La 

primera de estas recomendaciones se centra en la 

selección adecuada de materiales y componentes para la 

prótesis, que permita que se transfiera al dispositivo por 

lo menos el 40% del peso del cuerpo.  

 

La selección de los materiales y componentes depende 

del peso y la actividad física que desempeñe el paciente. 

Se debe tener en cuenta las condiciones y características 

de la amputación del individuo, así como raspaduras o 

heridas y afecciones del muñón. Para el diseño y 

fabricación del socket de la prótesis se debe tener en 

cuenta que este está dividido en tres partes principales, 

cada una encargada de diferentes funciones. La parte 

superior es la cara del asiento, en la parte central se 

encuentra la zona de control, la cual se encarga de 

asegurar un movimiento correcto. Finalmente, la zona 

distal se encarga de soportar únicamente el 10% del peso 

del individuo, evitando una transferencia de carga 

inadecuada que dañe los tejidos blandos.  

 

Otra investigación desarrollada a la misma temática 

buscaba el desarrollo de una interfaz humano- máquina 

(véase Figura 4) que permitiera el diseño óptimo de 

prótesis de miembro inferior. Los autores del proyecto 

encontraron que durante el diseño de los dispositivos 

protésicos se hacía gran relevancia en los requerimientos 

mecánicos del dispositivo, pero poca en las 

características, demandas y aspectos humanos del 

paciente. Los autores desarrollaron una novedosa 

metodología de diseño orientada en una interfaz humano-

máquina, y la aplicaron en un enfoque en V del diseño de 

una rodilla mecatrónica activa. En sus resultados la 

investigación muestra que con base en un análisis de 

función de calidad (QFD) lograron llegar a diseños de 

prótesis, que, aunque eran diferentes que las soluciones 

planteadas actualmente, tenían en cuenta en una alta 

medida las necesidades del usuario. Los factores 

humanos tenidos en cuenta en la interfaz de diseño 

fueron: satisfacción, sensación de seguridad, integración 

del esquema corporal, soporte, encaje, movilidad y 

apariencia exterior [86]. 

 

 

 

 

 



                           177 
 

 

Metodología de producción de prótesis de miembro inferior: una revisión exhaustiva 

La investigación llevada a cabo por [87] se centró en la 

fabricación e implementación de un simulador de interfaz 

muñón-socket para prótesis de miembro inferior, que 

permitiera la reproducción de las cargas y momentos 

generadas durante la marcha del usuario. El muñón 

artificial fue fabricado con modelos de hueso revestidos 

de silicona. Durante la fase de pruebas, se compararon 

los resultados obtenidos por el simulador y datos de una 

célula de carga de 6 grados instalada en la prótesis de 

miembro inferior de un individuo con amputación. Los 

resultados mostraron durante la fase de empuje una 

disminución del valor de la comprensión en un 10%, un 

aumento de la flexión sagital en un 25% y una 

disminución del esfuerzo cortante antero-posterior de un 

34%. 

 

En [88] desarrollaron un sistema que permitía el escaneo, 

reconstrucción y modelado 3D del paciente con 

 
Figura 3. Proceso de optimización propuesto para maximizar el desempeño de prótesis de miembro inferior [84]. 

 

 

Figura 4. Enfoque de diseño de prótesis de miembro inferior, centrada en la relación humano- máquina [86]. 

 

 

Fig 1. Proceso de optimización propuesto para maximizar el desempeño de prótesis de 

miembro inferior [84]. 

 

Fig 1. Enfoque de diseño de prótesis de miembro inferior, centrada en la relación 

humano-máquina [86]. 
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amputación de miembro inferior, el diseño CAD del 

socket y la fabricación de este mediante técnicas de 

impresión 3D, permitiendo la creación de un dispositivo 

adaptado perfectamente a la fisionomía del paciente. 

 

3.9. Futuros avances y enfoques de investigación 

 

Hablando específicamente del proceso de fabricación y 

producción de sockets y encajes, los futuros avances se 

centrarán en el control del calor, volumen y salud del 

muñón mediante la incorporación de tecnologías de 

detección y monitoreo. También las más recientes 

investigaciones se están enfocando en la fabricación 

automatizada de encajes específicos para cada paciente 

controlando geometría y propiedades mecánicas, usando 

herramientas de inteligencia artificial como las redes 

neuronales. La osteointegración también es una práctica 

que ha tomado fuerza en los años más recientes, cuyos 

centros de estudio buscan un mayor control y prevención 

de infecciones, así como la unión de esta técnica de 

fijación de la prótesis, con técnicas de integración 

neuromuscular [10]. 

 

En el estudio de la marcha humana normal y patológica, 

se espera que en años futuros se desarrollen mayores 

investigaciones centradas en los patrones de marcha que 

se alejen del comportamiento medio estándar [9]. Esto 

con el objetivo, que las prótesis de miembro inferior 

puedan adaptarse a las necesidades específicas del 

paciente. 

 

Los avances en las estrategias de control basados en 

inteligencia artificial son el desarrollo de algoritmos y 

programas que relacionan directamente los estímulos 

enviados a los músculos con el movimiento de la pierna 

humana. También esfuerzos se están enfocando en un 

control más preciso de las prótesis, que permita un 

seguimiento en tiempo real, y una marcha asimétrica [9]. 

Finalmente, se necesita el desarrollo de dispositivos más 

eficientes y rentables para que se aumente la adquisición 

y el uso de prótesis entre la comunidad con amputación 

de miembro inferior [9]. 

 

4. Conclusiones 

 

El objetivo fundamental de la investigación en 

biomecánica de interfaces protésicas es lograr una 

función óptima y no simplemente adecuada. Hasta la 

fecha, incluso los análisis científicos más rigurosos se 

han centrado en gran medida en diseños de enchufes 

basados en su uso histórico y en su adecuación clínica 

comprobada. La instrumentación y la modelización por 

ordenador han sido útiles para iluminar lo que antes sólo 

eran condiciones implícitas dentro de los enchufes 

protésicos. Sin embargo, los avances más recientes en la 

comprensión de las tensiones experimentadas en la 

interfaz miembro/prótesis aún no han alterado 

fundamentalmente la práctica clínica. Es cada vez más 

necesario que los profesionales de la salud se adapten a 

nuevos diseños y materiales de prótesis que no cuentan 

con una larga historia de aplicaciones exitosas. Por 

ejemplo, el uso de nuevos materiales como 

revestimientos elastoméricos y enchufes termoplásticos 

flexibles, altera necesariamente la forma en que se 

transfiere la carga del miembro a la prótesis. Una mejor 

comprensión de las tensiones en la interfaz protésica nos 

permite entender el efecto biomecánico de estas nuevas 

interfaces y puede ayudar a los protesistas a ajustar sus 

diseños de enchufes para aprovechar al máximo las 

propiedades de las nuevas tecnologías [89]. 

 

Para todos los diseños de enchufes protésicos, la 

distribución óptima de la carga debe ser proporcional a la 

capacidad del cuerpo para soportar tales tensiones, sin 

cruzar los umbrales de dolor o daño en la piel. Se necesita 

más investigación para obtener datos cuantitativos 

suficientes que documenten completamente estas 

propiedades umbrales de los tejidos y su dependencia de 

la edad y las patologías. Sin una comprensión rigurosa de 

estas propiedades de los tejidos, sería inútil discutir la 

distribución óptima de la carga y cómo lograrla mediante 

diversos diseños de enchufes protésicos [90]. 

 

La tecnología CAD/CAM para el enchufe protésico 

puede hacer que el proceso de diseño y fabricación del 

enchufe sea más efectivo y objetivo. Sin embargo, los 

sistemas CAD/CAM actuales no pueden ofrecer 

sugerencias expertas sobre cómo hacer un diseño de 

enchufe óptimo. La mejora adicional de los sistemas 

debería incorporar la calificación y la visualización de la 

interacción entre el muñón residual y el enchufe 

protésico. La modelización computacional con mejoras 

adicionales puede ser una herramienta útil para este 

propósito. Si la investigación puede acumular suficiente 

información sobre la relación entre los valores 

cuantificados y la comodidad de la prótesis, los sistemas 

CAD/CAM pueden desarrollarse aún más en sistemas 

expertos que propongan una configuración óptima del 

enchufe [89]. 

 

El desarrollo más radical en prótesis es, sin duda, la 

fijación esquelética directa de las prótesis de miembro a 

través de implantes osteointegrados. Este método elimina 

completamente la necesidad del enchufe protésico, a 

través de fijaciones de titanio percutáneas que transfieren 

la carga directamente al hueso esquelético. Aunque 

pueda parecer que la osteointegración anula cualquier 

discusión sobre las interfaces protésicas, incluso este 

avance radical en el estado del arte sólo cambia la 

ubicación y el tipo del problema de interfaz. Surgen 
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nuevos desafíos en las interfaces metal/hueso y 

metal/piel. La última conexión es de particular 

importancia porque debe proporcionar artificialmente la 

barrera cutánea crítica ante el entorno. Las respuestas de 

los tejidos blandos a las tensiones anormales en el punto 

de fijación están relacionadas en cierta medida con la 

mecánica de la interfaz estudiada anteriormente [90]. 

 

La biomecánica protésica es una de las áreas más 

desafiantes en el campo de la biomecánica. No hay duda 

de que una mejor comprensión biomecánica ha avanzado 

en la ciencia del ajuste del enchufe. Sin embargo, los 

avances más recientes en la comprensión de las tensiones 

experimentadas en el muñón residual aún no han llevado 

a un consenso clínico suficiente que pueda alterar 

fundamentalmente la práctica clínica. Deben realizarse 

esfuerzos para identificar sistemáticamente las 

principales discrepancias. Se debe dirigir una 

investigación adicional para abordar las controversias 

críticas y los desafíos técnicos asociados. Con estos 

objetivos, esperamos que este artículo de revisión pueda 

ofrecer alguna contribución [91]. 

 

Varios diseños de prótesis controlados por 

microprocesador ofrecen acomodación para diferentes 

características de la marcha. Es importante que el 

dispositivo tenga la capacidad de ofrecer cambios 

funcionales en tiempo real en el ángulo de la articulación 

protésica y la resistencia o actuación, ya que cada paso 

puede ser significativamente diferente al anterior. 

Factores que deben considerarse incluyen la capacidad 

del dispositivo para adaptarse a factores ambientales 

(fuerza, velocidad y terreno), ofrecer actuación con 

alimentación en fase de apoyo y fase de balanceo, tener 

efectos cosméticos dinámicos y ofrecer un método de 

entrada de control adecuado para el usuario [89], [90]. 

 

A medida que sigan surgiendo nuevos productos que 

exhiban diferentes características de las prótesis de 

miembro inferior controladas por computadora, se 

obtendrá una mayor comprensión de cómo mejorar la 

próxima generación de prótesis. Con el continuo 

desarrollo de productos, se presentan vastos cambios en 

la forma en que se ven y utilizan estos sistemas [91]. 
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