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Normas editoriales
1. Información general

Biomecánica publica trabajos originales, estudios de investigación, 
temas de actualización y colaboraciones especiales del ámbito de 
la traumatología,  medicina deportiva, rehabilitación, ingeniería 
biomecánica y biomateriales: 

Correo electrónico: daniel.rodriguez.rius@upc.edu 

Correo postal:
Daniel Rodríguez Rius
Departamento de Ciencia de los Materiales e Ingeniería Metalúrgica
Escuela Técnica Superior de Ingeniería Industrial de Barcelona
Universitat Politècnica de Catalunya
Av. Diagonal 647, 08028 - Barcelona (España)

Los manuscritos deben ser originales y no estar pendientes a publicarse 
en otras revistas. Biomecánica no se hace responsable de la opinión 
o criterio de los autores. Se reserva el derecho de propiedad de los
trabajos publicados, que no deben ser reproducidos sin su autorización.

2. Preparación de manuscritos.

General: Los manuscritos deben ser entregados en procesador de 
texto (preferentemente en Word), a doble espacio con márgenes 
amplios y tamaño de fuente entre los 10 y 12 puntos. Conviene evitar 
un uso excesivo de formatos ya que la mayoría de los ellos serán 
eliminados o remplazados durante el procesamiento de su artículo. No 
utilice formatos automáticos de párrafo, tales como: justificación de 
texto, separación silábica, doble columna o enumeración de párrafos 
(especialmente para referencias numeradas). Sin embargo, se pueden 
utilizar formatos para las fuentes tales como negritas, cursivas, 
subíndices, superíndices, etc. Los editores se reservan el derecho 
de ajustar estilos con el fin de uniformar el formato. En la dirección 
de correspondencia debe especificarse claramente el destinatario, 
el número de fax y correo electrónico. También deberá anexarse la 
dirección postal completa de cada coautor. El estilo que se prefiere 
es: Apellido, Iniciales de Nombre, Departamento, Institución, Ciudad/
Comunidad, Código Postal, País. Los autores deberán conservar copias 
de todas las versiones del manuscrito enviadas a la revista.

Resumen: Todos los manuscritos deben entregarse con un resumen 
de entre 100 y 200 palabras. 

Palabras clave: Los autores deben proporcionar entre 4 y 6 palabras 
clave para propósitos de índice.

Tanto el resumen como las palabras clave deben enviarse en inglés y 
español o portugués.

Texto: Siga este orden al construir su manuscrito: Título, Autores, 
Afiliaciones, Resumen, Texto, Agradecimientos, Apéndice, Bibliografía, 
leyendas de las Figuras y después Tablas. Las Figuras y Tablas deben 
presentarse en hojas aparte. No importe o inserte sus Figuras o Tablas 
en el texto. El autor a quien debe dirigirse la correspondencia debe 
identificarse con un asterisco y una nota al pie de página. 

Unidades: Para todos los datos científicos y de laboratorio presentados 
deberá usarse el Sistema Internacional.

Introducción: Deben presentarse brevemente los antecedentes y el 
estado presente del tema de estudio. 

Materiales y Métodos: Deben detallarse los materiales, protocolos 
experimentales, técnicas usadas, métodos de evaluación, etc. Los 
modelos experimentales deben describirse en suficiente detalle para 
permitir a otros investigadores la reproducción de los resultados. Debe 
incluirse una completa referencia al tipo de análisis estadístico empleado.

Resultados: Su presentación debe ser clara y concisa. Se recomienda 
el empleo de tablas y figuras. Todos los resultados expuestos deben 
haber sido obtenidos de acuerdo a la metodología descrita en la sección 
de Materiales y Métodos. 

Discusión: Los resultados obtenidos e información que los respalde  
deben explicarse y correlacionarse con aquellos reportados en la 
literatura. En este sentido, es necesaria una revisión bibliográfica 
adecuada. Debe de subrayarse la importancia del estudio presentado 
y su proyección de futuro.

Conclusión: Deberá ser breve, haciendo énfasis en los aspectos 
originales más relevantes del estudio presentado.

Agradecimientos: Si fuesen necesarios, aparecerán después de las 
Conclusiones. 

Bibliografía: Todas las publicaciones citadas en el texto deben 
presentarse en una lista de referencias bibliográficas después del mismo 
en el manuscrito. En el texto, para referirse a la bibliografía, indíquela 
con un número consecutivo entre corchetes según orden de aparición 
(Ej. Ya que Peterson[1]), y una referencia completa debe de agregarse 
en la lista enumerada al final del escrito. La bibliografía debe seguir 
el siguiente formato: 

1. Gough JE, Christian P, Scotchford CA, Rudd CD, Jones JA.
Synthesis, degradation and in vitro cell responses of sodium phosphate 
glasses for craniofacial bone repair. J Biomed Mater Res 2002;59:481-
489.

2. Nancollas H. In vitro studies of calcium phosphate crystallisation. In: 
Mann S, Webb J, Williams RJP, editors. Biomineralization. Chemical 
and biochemical perspectives. New York: VCH, 1989. p. 157-182.

3. Brown W, Chow LC. Combinations of sparingly soluble calcium 
phosphates in slurries and paste as mineralizers and cements. US 
Patent No. 4612053, 1986.

Tablas y figuras: Todas las tablas y figuras deben enumerarse 
independientemente,  con numeración arábiga.

Tablas: no deben duplicar los resultados presentados en algún otro lugar 
dentro del manuscrito (por ejemplo en figuras). Debe proporcionarse 
un título adecuado para cada tabla. Éste debe escribirse antes de la 
tabla. No debe utilizarse reglas verticales, y conviene evitar tablas 
excesivamente complejas.

Figuras: Es necesario presentar versiones electrónicas de las 
ilustraciones, que pueden ser enviadas en archivos .jpg o importadas a 
Word o PowerPoint. Las leyendas de las figuras deben proporcionarse 
en una página independiente, después de la bibliografía. En 
microfotografías debe aparecer una barra de escala. 

3. Proceso editorial

Los manuscritos serán evaluados por revisores independientes 
seleccionados por el Consejo de Redacción y el Comité Científico de 
Biomecánica. En caso de que el manuscrito necesite correcciones, estas 
tendrán que enviarse a la revista en un periodo no mayor a dos meses 
después de haber sido notificadas al autor. Una vez este tiempo haya 
concluido, si no hay respuesta, el manuscrito se devolverá al autor y 
se descartará su publicación. Ningún manuscrito será aceptado hasta 
que no se hayan hecho las correcciones correspondientes.

4. Autorización de publicación

Los artículos publicados en Biomecánica se distribuirán también 
electrónicamente mediante su incorporación en un repositorio 
electrónico. 
Estos artículos se publican a través de una licencia de uso Creative 
Commons que permita a los usuarios de la revista su reproducción, 
distribución y comunicación pública siempre y cuando no se modifique 
la obra original, no se haga para un uso comercial y se cite la fuente 
original.
La publicación de los artículos en esta revista implica la aceptación 
por parte de los autores de las condiciones expresadas.
En ningún caso esta aceptación implica una cesión en exclusiva de los 
derechos de explotación del autor sobre la obra publicada ni impide 
la explotación normal de la obra a través de las formas habituales.
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SOCIEDAD IBÉRICA DE BIOMECÁNICA Y BIOMATERIALES 
UNIVERSIDAD DE GRANADA. DEPARTAMENTO DE EDUCACIÓN FÍSICA Y 
DEPORTIVA  
Facultad de Ciencias del Deporte – Carretera de Alfacar s/n 18071 Granada 

Estimados socios y simpatizantes de la SIBB: 

Os escribo para comunicaros el fallecimiento de nuestro presidente Prof. D. José Antonio 
de Pedro Moro el Jueves 25 de Febrero del 2016. El entierro se efectuó el viernes 26 y la
familia agradece las muestras de condolencia recibidas. La SIBB fue representada por los 
doctores Joan Valentí y Julio San Román. Desde esta nota queremos manifestar el profundo 
dolor que supone para la SIBB perder  a uno de sus miembros más activos y representativos 
Espero que os encontréis bien. 

Un fuerte Abrazo. 

Luis Rodríguez Lorenzo 
Secretario de la SIBB 

Comunicado del fallecimiento del Presidente de la SIBB

Biomecánica, Vol.24, 2016, pp 6
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E. ORANTES-GONZÁLEZ, J. HEREDIA-JIMÉNEZ
Departamento Educación Física y Deportiva, Universidad de Granada

Resumen

Introducción. El uso de los carros escolares es cada vez mayor en niños de educación primaria. 
Para clarificar las recomendaciones entre carro y/o mochila, en este estudio se ha realizado un 
análisis cinemático transportando distintas cargas con ambas opciones de transporte. 

Métodos. 14 sujetos fueron evaluados (9.6+1.8 años). Un sistema de captura de movimiento 3D 
fue utilizado para analizar la locomoción caminando sin carga, llevando una mochila y tirando del 
carro, ambas con el 10%, 15% y 20% peso corporal (BW) del sujeto. Los parámetros cinemáticos 
del tronco, pelvis, cadera y rodilla fueron analizados. 

Resultados. El tronco aumentó la flexión conforme aumentaba el peso del carro y la mochila. La 
pelvis y cadera aumentaron su flexión caminando con la mochila cargada comparado con caminar 
sin carga. La cadera aumentó su aducción usando la mochila con el 10% y el 20% BW con respecto 
al uso del carro, y disminuyó los movimientos de rotación (20% BW). La rodilla no mostró diferencias 
en ninguno de los planos, tampoco la pelvis ni el tronco en los planos frontal y lateral.

Conclusiones. El uso del carro escolar requiere menos adaptaciones que la mochila con las 
mismas cargas y un comportamiento postural más próximo a caminar sin carga.

Palabras clave: Mochila de ruedas, cinemática, estudiantes, carga.

Abstract 

Introduction. The use of school trolleys has increased in Elementary school students. To clarify 
recommendations about the use of trolleys and backpacks, this study compared the effects of carrying 
a backpack and pulling a trolley with different loads on gait kinematics.

Method. Fourteen students were evaluated (9.6 + 1.8 years). A 3D motion capture system was 
used to capture gait in the following conditions: walking without a school bag, carrying a backpack 
and pulling a trolley with 10%, 15% and 20% of their body weight (BW). 3D kinematics of the thorax, 
pelvis, hip and knee were computed.

Results. Thorax flexion increased as backpack and trolley loads were higher. The hip and the 
pelvis increased flexion while walking with a backpack compared to a no-load condition. The hip also 
increased adduction while carrying a backpack loaded with 10% and 20% BW compared to trolley 
conditions. Rotation movements decreased in the hip while carrying a backpack with 20% BW. The 
pelvis and the thorax did not show significant differences in frontal and lateral planes, while the knee 
did not show differences in any of the three planes analyzed. 

Conclusions. Pulling a trolley resulted in shorter kinematic adaptations than carrying a backpack 
with the same loads and also, the gait was more similar to the baseline gait.

Keywords: Wheeled backpack, kinematic, students, load.

Mochila y carro escolar: análisis cinemático usando 
distintas cargas

Biomecánica, Vol.24, 2016, pp 7-13

Premio Congreso SIBB 2016

Correspondencia:
Eva Orantes González. Departamento Educación Física y Deportiva, Universidad de Granada,
Carretera de Alfacar s/n, Granada, 18011, España.
Email: maevor@ugr.es
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Introducción

Los escolares diariamente usan una mochi-
la o un carro escolar para transportar los libros 
y otros materiales escolares. Las recomenda-
ciones en cuánto a peso de la mochila esco-
lar oscilan entre el 10-20% del peso corporal 
(BW) del niño [1–3]. Aunque estas recomen-
daciones no son siempre respetadas tal y como 
han mostrado estudios previos: entre el 40% y 
el 72% de los escolares suelen cargar mochilas 
más pesadas del 15% BW [4–7].

Ante esta situación, el carro escolar surge 
como una alternativa a la mochila tradicional.  

En estudios realizados anteriores a 2014 
con muestra española, el carro era la opción 
elegida por entre el 31% y el 44% de los es-
colares [8–10]. En un estudio reciente se ha 
obtenido que los escolares usuarios de carro 
escolar suponen un 53.8% frente a los que pre-
fieren usar la mochila, por lo tanto, el carro se 
muestra como la opción más utilizada en el 
rango de edad de 6 a 12 años [6]. 

Las ruedas que lleva implementadas el ca-
rro evita que la carga a transportar recaiga so-
bre la espalda de los escolares, como ocurre 
en el caso de la mochila. Esto podría generar 
una percepción de seguridad y cuidado de la 
espalda que hace que el 57% de los padres de 
los escolares consideren el carro como una op-
ción que requiere menos esfuerzo y les resulta 
más cómodo para sus hijos [8]. En contra, el 
uso del carro escolar conlleva un esfuerzo asi-
métrico. Además los usuarios de carro trans-
portan entre un 6% y un 30% más peso que la 
mochila [6,7]. Probablemente esta diferencia 
de peso se deba a la propia estructura del ca-
rro con las ruedas, que lo haga de por sí, más 
pesado que la mochila. Por otro lado, cuán-
do debemos salvar un obstáculo con el carro, 
como por ejemplo son las escaleras, conlleva 
un incremento de la carga asimétrica sobre el 
escolar al transportarlo sobre un solo hombro 
[11].

En relación al análisis de los aspectos pos-
turales, la mayoría de estudios han obtenido 
que transportar una mochila cargada con un 
peso de entre el 10-20% BW produce prin-
cipalmente un aumento de la flexión de los 
segmentos proximales (tronco y pelvis) para 

compensar la carga que es soportada sobre la 
espalda [12–17]. En los segmentos distales (to-
billo y rodilla) los cambios producidos como 
consecuencia de transportar una mochila car-
gada han estado menos marcados que los pro-
ducidos en los segmentos proximales [18]. En 
el caso del carro, su uso ha estado relacionado 
con un aumento de la flexión de la cadera y de 
la pelvis cuando se transporta el 20% BW [19]. 
Además, el carro escolar se ha considerado 
una buena opción para los escolares cuando 
su peso oscila entre el 10-15% BW [19]. 

Otros estudios previos también han anali-
zado por separado los efectos de transportar 
un carro o una mochila. De esta forma, Sch-
midt y Docherty [20] usando un diseño entre-
grupo, recomendaron hacer mayor hincapié 
en el uso de la mochila con una carga reco-
mendada en lugar de usar un carro escolar. 
Por el contrario, en un reciente estudio se con-
cluyó que el uso del carro escolar con el 15% 
BW puede ser considerado una opción segura 
para los escolares [17,19]. Dada la importante 
presencia que supone el uso del carro escolar, 
este estudio pretende analizar las principales 
adaptaciones posturales que se producen lle-
vando un carro y una mochila con distintas 
cargas. 

Materiales y Métodos

Participantes
Catorce escolares de educación primaria (8 

niñas y 6 niños) fueron analizados. La media 
de edad obtenida fue 9.6±1.8 años, la altura 
media 1.5±0.1 m y el peso medio 39.9±12.3 
kg. Todos ellos participaron de forma volun-
taria en el estudio. Además el 50% de ellos 
usaban diariamente el carro, y el otro 50% 
prefería usar la mochila. Como criterios de 
exclusión se consideró padecer cualquier pro-
blema traumatológico o neurológico que im-
pidiera transportar caminando una mochila o 
un carro escolar. Los padres/madres o tutores 
legales de los sujetos firmaron un consenti-
miento informado. El Comité de Ética de la 
Universidad de Granada aprobó este estudio. 

Protocolo
En primer lugar, los sujetos fueron me-
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didos y pesados en un tallímetro y báscula 
(SECA769, Hamburgo, Alemania). Una vez 
completada esta parte, se procedió a la colo-
cación de los marcadores reflectantes (figura 
1) siguiendo el modelo CAST y que ha sido
validado en un estudio previo [21]. Los mar-
cadores epidérmicos fueron colocados según 
se detalla en la figura 1. 

Un sistema de captura del movimiento 
3D con 9 cámaras grabando a 250 Hz (Qua-
lisys AB, Göteborg, Suecia) fue colocado en la 
zona central de un pasillo de locomoción de 
15 metros para evitar la fase de aceleración y 
desaceleración de los sujetos en cada una de 
las condiciones. Tras una fase de familiariza-
ción, cada uno de los sujetos caminaron du-

rante 1 minuto en las siguientes condiciones 
experimentales: caminando sin mochila ni ca-
rro (considerada como condición “control”), 
llevando una mochila con las 2 asas sobre la 
espalda y tirando de un carro escolar, ambos 
con las siguientes cargas: 10%, 15% y 20% BW.  
Las condiciones fueron aleatorizadas y se con-
sideró 3 minutos de descanso entre cada con-
dición para evitar la aparición de fatiga. 

La mochila se colocó sobre los dos hom-
bros y con una posición centrada en la espal-
da. En el caso del carro, los sujetos utilizaban 
la mano dominante para tirar del mismo (en 
todos casos fue la derecha). Para conseguir 
el porcentaje de carga pretendido, se utiliza-
ron libros con distintos pesos, colocando los 

Figura 1. Representación del modelo de marcadores utilizado. Marcadores blancos: clusters utili-
zados. Marcadores negros: marcadores situados en los puntos acromiocraviculares, punto medio in-
terclavicular, punto inferior del esternón, cartílago costal 7ª costilla, espina iliaca superior anterior y 
posterior, epicóndilo femoral medial y lateral, maléolo medial y lateral, 1ª y 5ª cabeza del metatarso, 
2ª articulación metatarso-falángica y prominencia mayor posterior del calcáneo. Figura adaptada de 
“Marker Set Guidelines”, C-Motion’s Visual3D biomechanics research software.
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más pesados siempre en la zona interna de la 
mochila/carro. El software Visual 3D v.5 (C-
Motion Inc., Germantown, EE.UU.) fue utili-
zado para obtener las variables cinemáticas de 
la locomoción en cada una de las condiciones. 

Variables analizadas
Se obtuvieron la media y desviación típi-

ca medida en grados de los movimientos en el 
plano sagital (flexión-extensión), plano fron-
tal (aducción-abducción) y plano transversal 
(rotación interna-externa), de los siguientes 
segmentos corporales: tronco, cadera, pelvis y 
rodilla. El tronco fue analizado como el ángu-
lo formado por el segmento tórax y la cadera, 
la cadera como el ángulo formado por la pelvis 
y el fémur, la pelvis fue analizada con respecto 
al sistema de referencia global del laboratorio, y 
finalmente la rodilla, que fue analizada como el 
ángulo formado por el fémur y la tibia. Todas las 
variables fueron relativizadas considerando un 
ciclo de marcha como el 100%, y se usó la media 
de los ciclos derechos e izquierdos registrados. 

Análisis estadístico
El software SPSS v.23 (SPSS Inc, Chicago, 

Illinois) fue utilizado para el análisis de los 

datos. Se realizó un análisis de la normalidad 
usando el test de Shapiro-Wilks, y se midió 
la esfericidad de los datos mediante el test de 
Mauchly. Para comparar las distintas condi-
ciones de carga, un ANOVA de medidas repe-
tidas fue aplicado. En todos los test aplicados, 
el nivel de significación fue p<0.05. 

Resultados

Los movimientos obtenidos en el plano sa-
gital del tronco, pelvis y cadera se muestran en 
la Figura 2. 

En el plano frontal solo la cadera mostró un 
aumento significativo de su aducción entre la 
condición mochila 10% BW comparado con el 
carro 10% BW (p<0.05), y también entre mo-
chila 20% BW y carro 20% BW (p<0.05). En 
el plano transversal, la cadera fue nuevamente 
la única afectada por las distintas condiciones 
de carga, obteniendo una disminución signi-
ficativa de la rotación comparando la condi-
ción control con  el 20% BW usando mochila 
(p<0.05) (Tabla 1). La rodilla no mostró dife-
rencias significativas en ninguno de los planos 
analizados (Tabla 1).

Figura 2. Movimientos en el plano sagital del tronco, pelvis y cadera. Valores positivos indican 
flexión, valores negativos extensión. *: p<0.001; #: p<0.05 comparando mochila-carro con la misma 
carga.



11

Discusión

En este estudio se han analizado las princi-
pales adaptaciones posturales del tronco, ca-
dera, pelvis y rodilla utilizando las dos formas 
de transporte de material escolar preferido por 
los estudiantes: usando una mochila y usando 
un carro escolar. Además se han analizado las 
cargas usadas por la mayor parte de estudios 
científicos previos relacionados con el tema: 
10%, 15% y 20% BW del sujeto [13,22–24]. 

Una de las principales adaptaciones obte-
nidas en este estudio ha sido el aumento de la 
flexión del tronco, tanto llevando la mochila 
con las distintas cargas, como usando el carro. 
Esta flexión del tronco ha estado previamente 
relacionada con una adaptación para compen-
sar el peso transportado sobre la espalda usan-
do la mochila [24–26] y también con el uso del 
carro [17,19]. La menor flexión del tronco ne-
cesaria cuando se utilizó el carro en compara-
ción con la mochila, puede deberse al hecho de 
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-12.8 (10.6)-13.4 (10.6)-13.3 (10.5)- 12.5 (10.1)-12.6 (10.1)-13.1 (10.5)-13.1 (10.7)Rotación interna (+)
/externa (-)

-1.8 (2.6)-1.9 (2.6)-1.7 (2.7)-1.9 (2.5)-1.9 (2.7)-1.8 (2.7)-1.9 (2.5)Aducción(+)
/abducción (-)

25.4 (4.0)25.1 (4.3)25.2 (3.8)25.1 (3.7)25.3 (4.9)25.4 (4.3)25.1 (3.8)Flexión (+)
/extensión (-)

Rodilla    

0.6 (5.8)0.5 (6.1)0.7 (5.8)-0.4 (5.4)0.1 (5.2)-0.2 (5.8)1.0 (5.9)Rotación interna (+)
/externa (-)

1.8 (1.5)2.1 (1.4)1.9 (1.6)2.8 (1.6)2.8 (1.5)2.8 (1.5)1.9 (1.6)Aducción(+)
/abducción (-)

20.6 (4.2)20.2 (4.3)19.9 (4.3)22.2 (3.8)21.5 (4.8)21.1 (4.3)19.6 (4.3)Flexión (+)
/extensión (-)

Cadera     

-0.3 (1.2)-0.3 (1.6)-0.2(1.4)- 0.5(2.0)-0.2 (1.3)-0.5 (2.1)-0.5 (1.6)Rotación interna (+)
/externa (-)

-0.1 (0.5)-0.01 (0.5)-0.01 (0.4)-0.2 (0.6)-0.07 (0.5)0.04 (0.5)-0.02 (0.5)Aducción(+)
/abducción (-)

13.3 (4.5)13.1 (4.3)12.8 (4.6)15.3 (4.7)14.4 (4.7)13.7 (4.6)12.4 (4.5)Flexión (+)
/extensión (-)

Pelvis   

0.7 (2.5)0.6 (2.5)0.1 (1.7)0.1 (0.8)-0.04 (0.5)-0.2  (0.8)0.1 (0.6)Rotación interna (+)
/externa (-)

0.1 (0.4)0.01 (0.5)0.01 (0.4)-0.02(0.3)0.03 (0.4)-0.07 (0.5)-0.01 (0.5)Aducción(+)
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Tabla 1. Plano sagital, frontal y transversal en cada una de las condiciones experimentales. Los 
datos son expresados como media (desviación estandar).
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que gracias a las ruedas del carro los escolares 
no tienen que soportar el peso sobre su propia 
espalda. El aumento de la flexión del tronco 
podría provocar un aumento de la presión de 
los discos intervertebrales según reflejan estu-
dios previos [27,28], y constituye además, uno 
de los factores identificados como predictores 
de dolor musculoesquelético en niños [29].

En el plano sagital, la cadera y la pelvis tam-
bién mostraron un aumento de la flexión con-
forme la carga de la mochila aumentaba, tal y 
como se mostró en estudios previos [12,18], 
mientras que en el caso del carro, ningún tipo 
de adaptaciones significativas fueron obteni-
das en comparación con la locomoción nor-
mal. Esta diferencia de resultados obtenidos 
con el uso de la mochila y el carro podría de-
berse a que la cadera es una articulación espe-
cialmente importante para la propulsión y el 
frenado cuando caminamos [18]. Por ello, un 
aumento del peso de la mochila produciría un 
requerimiento mayor de dicha articulación, 
mientras que con el uso del carro, al no tener 
que soportar esa carga sobre la espalda, las ne-
cesidades de propulsión y frenado no aumen-
tan con respecto a la locomoción normal. 

Con respecto a los resultados obtenidos en 
el plano frontal y transversal, la cadera mostró 
un aumento de los movimientos de aducción 
usando el carro con el 10% y 20% comparado 
con el uso de la mochila con esas mismas car-
gas, y también una disminución de los movi-
mientos de rotación llevando la mochila con 
el 20% BW comparado con la locomoción sin 
carga. En el caso del carro no se obtuvieron 
diferencias en ninguno de los movimientos 
frontales ni transversales de los segmentos 
analizados, a pesar de que supone una carga 
asimétrica.

La mayoría de literatura científica previa 
recomienda la mochila cuando las condicio-
nes de carga están dentro de los límites es-
tablecidos (10-15% BW), quedando el carro 
relegado a situaciones en las que los escolares 
transportan mucha cantidad de peso [1], o 
directamente se ha rechazado su uso [20]. En 
este estudio, el uso del carro ha provocado una 
menor adaptación postural que el uso de la 
mochila, y en los casos en los que ha sido ne-

cesaria alguna adaptación, estas han sido me-
nos significativas que las producidas usando 
la mochila. Además, los resultados obtenidos 
ponen de manifiesto que incluso cuando se 
transportan cargas más ligeras, como el 10% 
y el 15% BW, el carro escolar puede suponer 
una mejor opción que el uso de la mochila de-
bido a que permite un comportamiento muy 
próximo a la locomoción sin carga, y necesita 
de muy pocas adaptaciones posturales.

Destacar que los resultados obtenidos con 
este estudio permiten considerar al carro esco-
lar una buena opción para que sea usado por 
escolares de educación primaria siempre que 
su peso esté entre el 10 y el 20% BW. Habría 
que destacar algunas situaciones en las que el 
carro necesita ser objeto de estudio, como por 
ejemplo ante la presencia de obstáculos, como 
escaleras o superficies con desniveles, dónde 
la doble opción del carro [usarlo tirando o con 
las asas colgado sobre los hombros), permiti-
ría que el escolar lo pudiera transportar como 
una mochila tradicional, hasta que se profun-
dice en un mayor análisis del carro en estas 
situaciones. A pesar de estas limitaciones, el 
uso del carro proveería de una mayor venta-
ja en situaciones estáticas en bipedestación, 
que cargando la mochila en la espalda, donde 
el uso del carro evita que el peso de los mate-
riales escolares recaiga sobre su espalda (por 
ejemplo mientras espera el autobús, permane-
ce de pie en la fila o sale del colegio).

Conclusión

El uso del carro escolar requiere de menor 
número de adaptaciones posturales que el uso 
de la mochila usando la misma carga, y ade-
más, en las situaciones que lo requería, estas 
fueron de menor magnitud. Por tanto, el carro 
escolar podría ser también una opción para 
los escolares de Educación Primaria. 
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Abstract 

Autologous human plasma-based dermo-epidermal skin equivalents have been designed over 
the past decade to treat burns and surgical wounds; however, poor mechanical properties including 
fragility during handling, and shrinking during culture and implantation persist and demand creative 
solutions. This article investigates the mechanical modulation of human plasma-based skin scaffolds 
with the introduction of an interpenetrating biodegradable polyethylene glycol (PEG) network 
composed of 4-arm succinimidyl glutarate terminated PEG (4SG-PEG) and 4-arm amine terminated 
PEG (4A-PEG), each with a molecular weight of 10 kDa. The physical properties of the PEG-fibrin 
network hydrogels were characterized via gelation time, temporal mass swelling, and protein release. 
Additionally, viability of primary human fibroblasts (hFBs) and keratinocytes (hKCs) was assessed by 
Alamar Blue and MTS assays, respectively. The results obtained suggested that the incorporation of 
reactive multi-arm PEGs as an interpenetrating biodegradable PEG network modulated the physical 
behaviour by inducing swelling and increasing scaffold strength without significantly decreasing cell 
viability. These results warrant further investigation into this platform as an approach to influence 
skin scaffold properties.

Keywords: Scaffold, skin engineering, biosynthetic hydrogel, human plasma, fibrin hydrogel, 4-arm 
polyethylene glycol (PEG)

Resumen

Equivalentes dermo-epidérmicos basados en plasma humano autólogo han sido diseñados a 
lo largo de la última década con el objetivo de tratar quemaduras y heridas quirúrgicas; aun así, 
las malas propiedades mecánicas como son la fragilidad o la contracción durante el cultivo y la 
implantación persisten y requieren soluciones.  Este artículo investiga la modulación mecánica de 
equivalentes dermo-epidérmicos basados en plasma humano mediante la introducción de una red 
tridimensional (3D) polimérica interpenetrante y biodegradable compuesta por polietilenglicol tetra-
glutarato de succinimidil (4SG-PEG) y polietilenglicol tetra-amino (4A-PEG), con pesos moleculares 
de 10kDa. Las propiedades físicas de estos hidrogeles de fibrina y PEG fueron caracterizadas 
mediante la cuantificación de grupos aminos libres, el tiempo de gelificación, el hinchamiento de 
forma temporal y la liberación de proteínas. Además, la viabilidad de fibroblastos y queratinocitos 
primarios humanos fueron estudiadas mediante los ensayos Alamar Blue y MTS respectivamente. Los 
resultados obtenidos sugieren que mediante la introducción de una red interpenetrante basada en 
PEG y fibrina, las propiedades mecánicas de los geles de fibrina fueron moduladas positivamente, sin 
disminuir significativamente la viabilidad celular. Estos resultados prometen futuras investigaciones 
para mejorar las propiedades mecánicas de estos equivalentes dermo-epidérmicos.

Palabras clave: scaffold, ingeniería de tejidos, hidrogeles biosintéticos, plasma humano, hidrogel 
de fibrina, polietilenglicol

Mechanical modulation of a human plasma 
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Introduction

Patients with skin injuries caused by burns, 
chronic ulcers, infections, cancer surgery, 
and other genetic and somatic diseases requi-
re effective treatment to prevent morbidity 
or mortality. Autologous skin grafts are the 
standard of treatment for severe and extensi-
ve burns, and have been used in patients with 
sufficient healthy tissue to cover the wound 
(1,2). When 50% to 60% of the patient’s body 
surface area is damaged, not enough skin is 
available to autograft, and other treatments are 
considered (3-5). Grafts from other patients, 
known as allografts can be used as temporary 
or permanent wound covers to avoid dehydra-
tion and infections. The major disadvantage 
regarding allografts is that when they become 
vascularized the immunogenic epithelial cells 
may trigger the immune response of the host 
and the graft could be rejected (6). Another 
alternative is the use of cultured autologous 
epithelial autografts (CEA) but their results 
are far from ideal since they are limited by the 
fragility and difficulty of handling, unpredic-
table take rate and sensitivity to mechanical 
shearing forces for at least two months post 
grafting (7).

In response to these limitations, new ap-
proaches for skin engineering have been tes-
ted and developed in recent years. These ad-
vances have led to the development of more 
sophisticated laboratory-grown skin substi-
tutes containing dermal and epidermal com-
ponents that interact dynamically with each 
other during in vitro maturation and further 
after transplantation (8,9). Over the past de-
cade, our group has generated a human plas-
ma-based autologous bilayered (including 
dermis and epidermis) skin model to treat 
burns and surgical wounds yielding good cli-
nical results (10,11). However, these plasma-
derived fibrin hydrogels suffer from shrinking 
during transport, fragility, and high degrada-
tion rates caused by poor mechanical proper-
ties. The combination of plasma-derived fibrin 
with other synthetic and natural polymers has 
been considered for improving the hydrogel 
mechanical properties without compromising 
biocompatibility (12–14). 

One of the most widely investigated poly-
mers is polyethylene glycol (PEG) due to its 
unique properties, such as solubility in both 
water and organic solvents, nontoxicity, low 
protein adhesion and nonimmunogenicity 
(15). It is synthesized in a wide range of mole-
cular weights, and has the ability to attach to 
a variety of reactive functional groups such as 
carboxyl, thiol and acrylate, or to other mole-
cules or bioactive agents through its terminal 
alcohol group, which greatly increase applica-
tions of PEG (16,17). Multi-arm PEG derivati-
ves such as 4-arm PEGs and star PEGs are also 
prepared and commonly employed in the for-
mation of hydrogels for various applications 
such as controlled drug release (18,19), wound 
healing (20), tissue sealing (21,22) and cell en-
capsulation (23). In addition, amine reactive 
multi-arm PEG platforms have previously 
been investigated as tissue adhesives, surgical 
sealants, and hemostatic agents, and have de-
monstrated excellent strength as network gels 
(21, 24). The described research project aimed 
to improve the mechanical properties of these 
scaffolds by using two synthetic PEGs: ami-
ne reactive succinimidyl glutarate terminated 
4-arm PEG (4SG-PEG) and amine terminated 
4-arm PEG (4A-PEG), which react covalently 
with fibrinogen, plasma proteins, and each 
other to form a PEG-fibrin network hydrogel.

Materials and methods

Materials
Fresh frozen human plasma was provided 

by voluntary donors of the Centro Comuni-
tario de Tejidos del Principado de Asturias 
(CCST) and was obtained according to the 
standards of the American Association of 
Blood Banks (25). Tranexamic acid (Amchafi-
brin, Fides- Ecopharma) was used as received. 
Sodium chloride (NaCl), calcium chloride 
(CaCl2), phosphate-buffered saline (PBS, pH 
7.4), and bovine serum albumin (BSA) were 
purchased from Sigma-Aldrich. 4-arm po-
lyethylene glycol succinimidyl glutarate (4SG-
PEG, MW 10,000) and 4-arm polyethylene 
glycol propylamine (4A-PEG, MW 10,000) 
were purchased from JenKem Technology Co. 
and NOF America Corporation, respectively. 
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Methods 
Plasma-PEG hydrogel preparation 

Plasma-derived fibrin hydrogels (without 
PEG) were prepared following the protocol 
created by Llames et al. (10). This protocol was 
modified to incorporate a PEG network com-
posed of 4SG-PEG and 4A-PEG in a 1:1 molar 
ratio with concentrations between 0.125 and 
1% (w/v) of total PEG in the plasma hydrogels 
(Table 1), while final concentration of fibri-
nogen, tranexamic acid and CaCl2 were kept 
constant at 0.12%, 0.008 % and 0.08% (w/v) 
respectively.

In order to prepare 2.046mL of hydrogel 
solution, 20.46mg of 4SG-PEG and 4A-PEG 

were weighted, and plasma was thawed at 
37°C. A volume of 994µl of plasma was in-
troduced in a 15mL falcon, followed by 16µl 
of tranexamic acid (amchafibrin). Next, the 
20.46mg of 4A-PEG were dissolved in 600µl 
of 0.9% NaCl. From this volume, 300µl was 
added to the plasma solution, plus another 
272µl of NaCl. In a separate eppendorf, 164µl 
of 1% CaCl2 was added. The 20.46mg of 4SG-
PEG were dissolved in 600µl of NaCl, from 
which 300µl were added to the CaCl2. The 
eppendorf solution was then added to the fal-
con solution, vortexed and divided into three 
equal gels of 682µl each in 19mm vials. In this 
way, 1% w/v gels were created (Figure 1). 

Table 1. Different tested gel compositions, showing total 4SG-PEG and 4A-PEG content in each 
plasma-PEG hydrogel.

Abbreviation 4SG-PEG content
(% w/v)

4A-PEG content
(% w/v)

4SG-PEG : 4A-PEG 
Weight Ratio

0.125% PEG 0.0625% 0.0625% 1:1
0.25% PEG 0.125% 0.125% 1:1
0.5% PEG 0.25% 0.25% 1:1
1% PEG 0.5% 0.5% 1:1

Figure 1. A. Schematic of plasma-PEG gel synthesis. 4A-PEG is dissolved in 0.9% NaCl and com-
bined with human plasma and amchafibrin. Separately, 4SG-PEG is dissolved in 0.9% NaCl and 
further added to 1% CaCl2. Both solutions are combined, and left undisturbed at 37ºC until polyme-
rization occurs. B. Schematic of the reaction between 4A-PEG and 4SG-PEG.
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The remaining 4A-PEG and 4SG-PEG so-
lutions were diluted by half by adding another 
300µl of NaCl, and the same protocol was fo-
llowed, creating 0.5% w/v PEG gels. The same 
dilution procedure was carried out to create 
0.25% and 0.125% w/v plasma PEG hydrogels. 
Gel solutions were vortexed between each 
addition. Gels were incubated in a 37°C oven 
with 5% CO2 until gelation occurred.

Gelation Time
Formation of gels and gelation times were 

confirmed by inversion of the vial. Once the 
gels were prepared, they were placed in an 
incubator at 37ºC, and gelation was checked 
every 30 seconds by slightly tilting the vial. 
The experiments were performed in triplicate.

Swelling studies
Gels were detached from the vials and 

transferred to a P35 tissue culture plate (Cor-
ning). Excess liquid was removed by micropi-
pette aspiration, and mass was recorded. Swe-
lling measurements were taken at different 
time points: 0, 1, 2, 4, 6, 24, 48 and 72 hours, 
followed by 10 days and 17 days. After each 
time point, gels were covered in 3mL 1XPBS 
and they were placed in the incubator at 37°C 
until the next measurement. Swelling ratio 
was computed with the equation:

 SR = M - M              (i)
           M - M

Where Ms is the mass of the swollen gel, Mp 
is the mass of the P35 petri dish and Mi is the 
initial mass of the gel.  

Bradford Assay
The Bradford protein assay (Bio-Rad Pro-

tein Assay, Bio-Rad) was performed at time 
points: 1, 2, 4, 6, 24, and 48 hours, in order 
to quantify the amount of protein release from 
gels. At every time point, a sample of 20µL of 
1XPBS from each gel was taken and added 
to 780µL of fresh 1XPBS. Finally, 200µL of 
Bradford reagent was added. A standard curve 
of bovine serum albumin (BSA) was carried 
out to determine the protein content. Absor-
bance was measured with Biowave II (Bio-

chrom) spectrophotometer at 695nm. This 
assay was performed simultaneously with the 
swelling study. 

Embedded Human Fibroblast Viability
Primary human fibroblasts (hFBs) were 

embedded and their viability was quantified. 
Cells were routinely grown in Dubecco’s Modi-
fied Eagle’s Medium (DMEM) (Sigma Aldrich, 
Ireland) supplemented with 10% fetal bovine 
serum (FBS) and 1% Penicillin/Streptomycin 
(P/S). This medium was changed every 3 days, 
and cells were maintained at 37° C, 5% CO2.

The plasma-PEG gel preparation protocol 
was slightly modified in order to encapsulate 
hFBs in the hydrogels. First of all, medium was 
removed from plated hFBs, which were then 
detached using 1mL of Trypsin (Sigma Al-
drich). 5mL of DMEM10 was added, and cells 
were centrifuged. A small volume of NaCl was 
then used to incorporate the cells in the gels. 
A 96 well plate was used to prepare the gels, 
which had a volume of 75µl each and 6,000 
hFBs. One hour after the gels had been pre-
pared, 100µl of culture media DMEM10 were 
added to each well, and left undisturbed for 20 
hours in a 37°C, 5% CO2 oven.

hFBs metabolic activity was quantified by 
Alamar Blue assay at days 1, 7, 14 and 21. At 
each time point, a 3mL stock solution with 
2700µl DMEM10 and 300µl of Alamar Blue 
(Thermo Fisher Scientific) reagent was prepa-
red. Culture medium was removed from the 
gels and they were then covered with 100µl 
of the new medium containing Alamar Blue 
reagent, and incubated (37°C, 5% CO2) for 3 
hours. After incubation, 75µl of media from 
each sample was transferred to another 96-
well plate, and fluorescence was measured at 
530nm with Synergy HTX multimode reader 
(BioTek). 

Primary Human Keratinocyte Viability
For this study, primary human keratino-

cytes (hKCs) were used. Cells were routinely 
grown in CNT57 medium, (CELLnTEC). This 
medium was changed every 3 days, and cells 
were maintained at 37°C, 5% CO2.

Plasma-PEG gel samples of 75µl each were 
prepared for all compositions on a 96 well 
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plate, following the protocol previously des-
cribed. They were then covered with 100µl of 
DMEM10 for 4 hours, allowing excess CaCl2 
to leech out from the gel, in order to avoid 
hKCs differentiation. Meanwhile, CNT57 
medium was removed from the plated hKCs, 
which were then detached using 1mL of Tryp-
sin (Sigma Aldrich). A volume of 5mL of 
CNT57 media was added and the solution was 
further centrifuged. The medium covering 
the gels was removed, and 10,000 hKCs were 
added to each well in 100µl of CNT57 media. 
Gels were left undisturbed in a 37°C incubator 
for 3 days. 

hKC viability was assessed by MTS as-
say (Bio Vision). At day 3, MTS reagent was 
thawed in a 37°C water bath. A volume of 20µl 
was added to each well already containing 
100µl of media, and incubated for 2 hours 
(37°C, 5% CO2). The reaction was then stop-
ped by adding 25µl of 10% sodium dodecyl 
sulfate (SDS) to each gel. Aliquots of 75µl were 
removed from each well, and absorbance was 
measured at 490nm with Synergy HTX multi-
mode reader (BioTek).

Results

Plasma-PEG Gel Synthesis
Gels with varying PEG content (0.125%, 

0.25%, 0.5%, 1%) were synthesized and com-
pared to regular plasma gels (0%) (Figure 
2). A difference in colour could be observed 
between the current plasma gel and the gels 
containing different PEG contents, as well as 
an apparent increase in swelling in gels con-
taining PEG. It was also observed that the in-
corporation of PEG improved gel rigidity and 
resilience against manipulation.

Gelation time
Plasma gels (0% PEG) were formed in 

about 12 minutes, and it could be observed 
that the incorporation of PEG affected and de-
layed the gelation time (Figure 3). Plasma gels 
(0% PEG) were formed in about 12 minutes, 
and it could be observed that the incorpora-
tion of PEG affected and delayed the gelation 
time. As PEG content increased, gelation time 
increased as well. Gels with final PEG content 
of 0.125% and 0.25% showed very similar ge-

Figure 2. Different tested gel compositions. Percentages indicate total PEG content of each plasma-
PEG gel (% w/v).
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lation times, around 13 minutes. When PEG 
content was increased to 0.5% total, gelation 
took place in 15 minutes, and when this PEG 
content was doubled (1%), gelation time in-
creased to 19 minutes. Therefore, 0% and 1% 
PEG gels gelation times differed by about 8 
minutes.

Mass Swelling
The addition of an interpenetrating PEG net-

work to the plasma gels had a noticeable effect on 
the swelling behaviour of the gels, especially during 
the first 24 hours, where plasma gels have a high 
tendency to contract (Figure 4). Gels with 0.125%, 
0.25% and 0.5% PEG show a lower tendency to 
contract in relation to plasma gels. Maximum swe-
lling was observed for 1% plasma-PEG gels. 

Bradford Assay

Figure 3. Gelation time at 37°C for each gel compositions (n=3). Data are reported as mean ± SD; 
asterisk denotes a significant difference between the 0% and 1% compositions (p<0.05).

Figure 4. Temporal swelling in 1XPBS (3mL) at 37°C over 48 hours for each scaffold composition 
(n=3). Insert shows a magnified view of the first 6 hours. Percentages indicate % w/v PEG content.
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A Bradford assay was performed at the 
same time as the swelling study. Gels were em-
bedded in 3mL of 1XPBS. In order to quantify 
protein release, 20µl of 1XPBS were removed 
from each gel for every time point, and the 
Bradford assay was performed. A cumulative 
protein release curve was obtained (Figure 5). 
The incorporation of an interpenetrating PEG 
networks in the plasma hydrogels results in a 
lower amount of protein release. 

Embedded Human Fibroblast Viability
An increase in cell proliferation could be 

observed in all gel compositions between day 
1 and 14 (Figure 6), and by day 14 cells from 
different gel compositions reached very si-
milar metabolic activities. In addition, hFBs 
morphology was verified by contrast phase 
microscopy during the experiment.

Figure 5. Cumulative protein release during 48 hours for each scaffold composition (n=3).

Figure 6. Alamar Blue cell metabolic assay for embedded human fibroblasts in 96-well plate 
over time. Data are reported as mean ± SD (n=4); asterisks denote difference between populations 
(p<0.05).
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Figure 7. MTS cell viability assay for primary human keratinocytes after 3 days. Data are reported 
as mean ± SD (n=8); asterisks denote that 0% is different from all other compositions (p<0.01).

Primary Human Keratinocyte Viability
MTS assay was performed at day 3 for all 

scaffold compositions (Figure 7). It could be 
observed how metabolic output from cells 
within gels containing PEG was 15-20%lower 
compared to regular plasma gel (0%) after 72 
hours. 

Discussion

The goal of this project was to modulate 
the physical behaviour of autologous human 
plasma-based biological skin scaffolds without 
affecting cell viability. A platform was desig-
ned, where 4A-PEG and 4SG-PEG were intro-
duced into the existing human plasma-based 
scaffold protocol in the form of an interpene-
trating polymer network. Amine reactive 4SG-
PEG reacts covalently with amine terminated 
4A-PEG, fibrinogen and plasma proteins, for-
ming a PEG-fibrin network hydrogel.

Gelation time measurements showed that 
gelation was delayed as total PEG concentra-

tion was increased. This delay can be attributed 
to competitive covalent inibition (4SG-PEG 
reacting with fibrinogen’s free amino groups) 
and non-competitive physical inhibition of 
PEG molecules with normal fibrin formation. 
However, gelation times are still suitable for 
clinical application. The mass swelling ratio 
of each gel composition was assessed, and it 
was demonstrated that the capacity of each gel 
to swell was increased as a function of total 
PEG content, due to the hydrophilicity of PEG 
molecule (26). Therefore, when 4A-PEG and 
4SG-PEG are introduced into the plasma sca-
ffolds, hydrogel content is increased. Incorpo-
ration of PEG network also helped to reduce 
protein release. Studies have shown that when 
increasing the amount of PEG in hydrogels, 
there is a decrease in the amount of protein 
release, caused by the additional crosslinks 
in the overall scaffold (27). This is important 
when involving dermo-epidermal substitutes, 
as plasma proteins play an important role in 
wound healing by accelerating tissue repair 
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and cell migration, preventing autoimmune 
reactions, reducing inflammatory response, 
and inhibiting microbial invasion (28).

Regarding in vitro assessment, hFBs proli-
feration increased in all scaffold compositions 
between day 1 and 14, which confirms the bio-
compatibility of the synthetic polymer PEG. 
However, incorporating PEG into the system 
increased the overall degree of crosslinking in 
the gel network. Studies have shown that in-
creased degree of crosslinking increases the 
stiffness of the environment, causing limita-
tions for cell elongation, migration and pro-
liferation, which could have led to a slight de-
crease in hFB proliferation up to day 7 (29). 
However, high protein content help regulate 
cell proliferation and survival, which might 
have helped counteract this effect in the long-
term (30). Thje MTS assay showed a slight de-
crease in hKC metabolic output in gels con-
taining PEG, which is likely due to PEG’s non 
adhesiveness to cells (31). 

Conclusion

Mechanical behaviour of the new scaffolds 
was assessed by mass swelling, protein release, 
and gelation time. Increasing PEG content de-
layed gelation, possibly caused by competitive 
covalent and non-competitive physical inhi-
bition with normal fibrin formation, but ge-
lation times remained clinicaly viable. Plasma 
gel contractibility was decreased as hydrogel 
content was increased, and the addition of the 
PEG network helped reduce protein leeching. 
Elasticity and ease of handling was improved 
as PEG content increased. Regarding cell via-
bility, hFB and hKCs proliferation were asses-
sed by Alamar Blue and MTS assays respecti-
vely. Results indicated a slight decrease in hFB 
proliferation as crosslinking increased, and 
suggested a decrease in hKC adhesion to the 
scaffold when PEG was present. This project 
demonstrated a platform that has potential to 
modulate the physical behaviour of human 
plasma-based biological skin scaffolds while 
having only mild effects on hFB and hKC via-
bility.
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Resumen

El principal objetivo de este estudio ha sido comprobar el efecto que tienen tres acciones 
posteriores al aterrizaje del salto vertical (aterrizaje discreto (AD), aterrizaje preparatorio al salto 
(APS), aterrizaje preparatorio a la carrera (APC)) sobre los factores mecánicos que determinan la 
amortiguación. Han participado 29 estudiantes con experiencia en deportes donde el salto vertical 
constituye una habilidad básica. Se ha utilizado una plataforma de fuerza operando a 500 Hz, 
sincronizada con una cámara de vídeo que registraba a 210 Hz el plano sagital del movimiento. En 
la situación AD, debían dejarse caer a una plataforma desde una altura de 0.5 m partiendo de una 
posición erguida con los brazos por encima de la cabeza y permitiendo su participación libre durante 
la fase de impacto (FI). En la condición APS, se procede igual pero, a continuación, se realiza un salto 
vertical máximo y, en la condición APC, el aterrizaje se acompaña con un desplazamiento horizontal. 
Los resultados indican que el 2-PMF (pico máximo de fuerza) es mayor para AD, alcanzándose 
antes que en APS y APC. Al inicio de la recepción el centro de gravedad está más adelantado en 
APC debido a la carrera posterior. En el 2-PMF, el desplazamiento horizontal del CG (SxCG) y la 
velocidad horizontal del CG (VxCG) se han incrementado con la carrera posterior con respecto a las 
otras dos situaciones, una tendencia cinemática que se mantiene hasta el final de FI. Con la carrera 
posterior, la mayor contribución a la amortiguación la realizan las piernas en su desplazamiento 
hacia delante, mientras que en las otras dos situaciones se compensa con el desplazamiento hacia 
atrás de los muslos.

Palabras clave: Biomecánica, Aterrizaje salto vertical, Amortiguación, Lesiones deportivas.

Abstract 

The main aim of this research has been to verify the effect, that three actions after the landing of 
the vertical jump (discrete landing (AD), preparatory landing to the jump (APS), and preparatory 
landing to the race (APC)), on the mechanical factors that determine the jump´s damping. Twenty-nine 
students with experience in sports where vertical jumping is a basic skill. A force platform operating 
at 500 Hz, synchronized with a video camera recording the sagittal plane of the motion at 210 Hz 
were used. In AD condition, the participants dropped onto a platform from a height of 0.5 m starting 
with the arms above the head and allowing their free participation during the impact phase (FI). 
In the APS condition, the same procedure was followed, but after the landing, a maximum vertical 
jump was made and in the APC condition the landing was accompanied by an immediate run. The 
results indicate that second peak of force is higher for AD, reaching it before than in APS and APC 
conditions. At the start of the reception, the CG is more advanced in APC due to the later race. In 
the second peak of force, the horizontal  displacement and have increased with the posterior run with 
respect to the other two situations, a kinematic tendency that remains until the end of FI. In the APC 
situation, the greatest contribution to the damping is made by the calves in their forward movement, 
while in the other two situations it is compensated by the backward movement of the thighs.

Keywords: Biomechanics, Vertical jump landing, Damping, Sports injuries.

Efecto de la acción posterior a la recepción sobre la 
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Introducción

El salto es una habilidad básica presente en 
numerosas modalidades deportivas cuyo ate-
rrizaje posee fines diferentes. En este sentido, 
Caster [2] distingue dos grupos: a) Aterrizajes 
discretos, considerados como los que se pro-
ducen posteriores a la acción, solo con el ob-
jetivo de amortiguar la caída y b) Aterrizajes 
preparatorios, como aquellos que se producen 
antes de una acción posterior determinada y 
tienen como objetivo activar el ciclo estira-
miento acortamiento, o producir un impulso 
de frenado que permita incrementar el impul-
so de aceleración posterior. 

La mayor parte de los trabajos de investiga-
ción dirigidos hacia la prevención de lesiones 
se han centrado en los aterrizajes discretos [4, 
6, 27], mientras que el análisis de los aterri-
zajes preparatorios se ha orientado más hacia 
el rendimiento de acciones posteriores [18, 
20, 26]. Por lo tanto, son escasas las investiga-
ciones que han tratado los aterrizajes prepa-
ratorios desde una perspectiva del análisis de 
la absorción de las fuerzas de reacción con el 
propósito de tratar de dar explicación a la gé-
nesis de ciertas lesiones deportivas.

En esta investigación se pretende compro-
bar el efecto que tienen tres acciones posterio-
res al aterrizaje (aterrizaje discreto, preparato-
rio al salto y preparatorio a la carrera), sobre 
los factores mecánicos que determinan la 
amortiguación. Decker [6] comprobó que las 
extremidades inferiores reducen y controlan 
la aceleración descendente adquirida durante 
la fase de vuelo mediante la flexión de sus arti-
culaciones de tal manera que reducen las fuer-
zas de reacción mediante una ligera flexión en 
el contacto inicial con el suelo, seguida de una 
gran amplitud de movimiento articular tras el 
mismo. 

Los movimientos de las extremidades in-
feriores para reducir las fuerzas de reacción 
pueden estar mediatizados por las acciones 
posteriores a realizar por los deportistas. En 
este sentido, Zhang [32] considera que las alte-
raciones en las posiciones corporales y veloci-
dades angulares durante el aterrizaje podrían 
influir en las magnitudes de los momentos de 
fuerza que producen tensión en la estructura 

interna de la rodilla, lo que adquiere especial 
relevancia cuando la articulación de la rodilla 
se considera como el principal amortiguador 
en la recepción [6].

Apoyando esta teoría, Kuling et al. [22], 
utilizando movimientos de danza donde la 
demanda estética condiciona en gran medi-
da la amortiguación de los saltos, han puesto 
de manifiesto que dicha demanda limitaría la 
variabilidad individual de ejecución técnica, 
e incrementaría la rigidez articular durante la 
recepción. Dos aspectos relacionados y que se 
asocian al riesgo de producirse lesiones.

De la misma forma, DeVita y Skelly [7], 
mediante la comparación de aterrizajes rígi-
dos y aterrizajes suaves desde una altura de 59 
cm, comprobaron que la rigidez articular de 
la rodilla en el momento de la recepción in-
crementaba las fuerzas de reacción del suelo, 
aumentando, en consecuencia, el riesgo de le-
sión.

Por otro lado, ciertas lesiones deportivas 
también se relacionan con el aumento del pico 
máximo de las fuerzas de reacción proceden-
tes del suelo durante la amortiguación [2]. En-
tre las lesiones sin contacto más graves que se 
atribuyen a los aterrizajes de saltos, una de las 
más comunes es la rotura de ligamento cruza-
do anterior (LCA) [1, 10, 11, 12, 14, 24].

Aunque no existen datos concluyentes so-
bre la influencia que tienen las demandas pos-
teriores a la recepción sobre el riesgo de lesión, 
las aportaciones expuestas parecen evidenciar 
que las exigencias de ciertas acciones posterio-
res al aterrizaje podrían incrementar la tensión 
en estructuras internas de las articulaciones. 
Por el contrario, ciertas teorías procedentes 
de la neuromecánica muscular ponen de ma-
nifiesto que, cuando se realiza un aterrizaje 
preparatorio para realizar un segundo salto, se 
incrementa la activación neuromuscular antes 
de iniciarse la toma de contacto, lo que pre-
dispone al sistema músculo esquelético para 
iniciar la absorción del impacto con mayor 
eficacia, reduciendo así el impacto inicial [13, 
21]. Mizrahi [25], corroborando esta teoría, 
destaca la importancia de mejorar los ajustes 
de preactivación muscular no reflejos en la 
primera fase de impacto con el fin de reducir 
las fuerzas de reacción del suelo.
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Según las evidencias y controversias ex-
puestas que se derivan de las investigaciones 
precedentes, se plantea como hipótesis que la 
acción posterior al aterrizaje reduce las fuer-
zas de reacción del suelo durante la amorti-
guación y condiciona el modelo de ejecución 
técnica, pudiendo situar ciertos segmentos en 
posiciones que incrementan los momentos de 
fuerza que pueden soportar las articulaciones 
asociadas.

Método

Participantes
Han participado 29 estudiantes (hombres) 

de Ciencias de la Actividad Física y del Depor-
te (edad = 21,1 ± 1,7 años; talla = 1,78 ± 0,06 
m; masa = 70.6 ± 8,1 kg), utilizando para su 
selección el criterio de haber participado en 
deportes donde sea habitual la realización de 
saltos. A todos ellos se les informó y solicitó 
su consentimiento para participar en este es-
tudio, siguiendo las directrices de la Comisión 
Ética de la Universidad de Granada.

Material y procedimientos
Se ha utilizado una plataforma de fuerza 

Dinascan IBV, operando a 500 Hz, sincroniza-
da temporalmente a una cámara de vídeo Ca-
sio EXFH20, que registraba a 210 Hz el plano 
sagital del movimiento.

Después de un calentamiento normaliza-
do de 10 minutos basado en carrera y estira-
mientos, y un proceso de adaptación a las tres 
condiciones experimentales en el cual se prac-
ticaron cada una de ellas durante un tiempo 
aproximado de 20 minutos, se realizaron cin-
co ensayos para cada condición: en la condi-
ción aterrizaje discreto (AD), los participantes 
debían dejarse caer a la plataforma desde una 
altura de 0.5 metros, partiendo de una posi-
ción erguida con los brazos por encima de la 
cabeza y permitiendo su participación libre 
durante la fase de vuelo y amortiguación de 
la caída. En el aterrizaje preparatorio al salto 
(APS), se parte de la misma posición anterior, 
aunque en este caso el participante debe reali-
zar un salto máximo inmediatamente después 
de la amortiguación. Finalmente, en el aterri-
zaje preparatorio a la carrera (APC), se proce-

de igual que en el anterior, pero el propósito es 
realizar un rápido desplazamiento horizontal 
tras la recepción. El orden de las condiciones 
se cambió para cada participante.

Análisis de los datos
Para el análisis posterior se seleccionó el 

ensayo cuyo tiempo de absorción era el me-
diano entre los cinco de cada situación expe-
rimental. Este tiempo de absorción se definió 
como el periodo comprendido desde el inicio 
de la recepción hasta el instante en que la ve-
locidad vertical del centro de gravedad (CG) 
alcanzaba valores positivos. A partir de los 
datos procedentes de la plataforma se registró 
el valor máximo del segundo pico máximo de 
fuerza (2-PMF), así como los registros de las 
dos componentes de la velocidad del CG y sus 
respectivos desplazamientos durante la fase de 
impacto, la cual estaba definida por los prime-
ros 100 ms desde el contacto con la plataforma 
[28]. Para su determinación se utilizó dinámi-
ca inversa, siguiendo el método descrito por 
Gutiérrez-Dávila et al. [15].

Las constantes de integración se han ob-
tenido a partir de la digitalización manual de 
las imágenes de vídeo, utilizando para ello un 
modelo mecánico plano de 8 segmentos, de-
terminados por 11 puntos (extremos anterior 
y posterior del pie; centros articulares del tobi-
llo, rodilla, cadera, codo y muñeca; tercer me-
tacarpiano de la mano; hueco supraexternal; 
ángulo del maxilar y vertex), donde las masas 
segmentarias y las respectivas localizaciones 
de sus centros de masas (CM) se han obteni-
do a partir de los valores propuestos por Zat-
siorsky & Seluyanov (1983) y adaptados por 
de Leva, [31].

Tras la digitalización, las coordenadas pla-
nas fueron suavizadas mediante un filtro di-
gital de paso bajo, a 8 Hz [29] e interpoladas 
a 500 Hz, utilizando splines de quinto grado. 
La conversión de las coordenadas digitaliza-
das en datos reales se realizó mediante un sis-
tema de referencia que consistía en un cubo 
de 2x2x0.5. La constante de integración co-
rrespondiente a la velocidad instantánea en el 
momento aproximado de la toma de contacto 
con la plataforma, se determinó mediante la 
primera derivada de la posición vertical con 
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respecto al tiempo, utilizando las funciones 
Quintic splines [30]. A partir de las coorde-
nadas planas del modelo, se determinaron las 
posiciones angulares de las articulaciones de 
la cadera, rodilla y tobillo, utilizando para ello 
el producto escalar de los vectores que defi-
nían las posiciones de sus respectivos segmen-
tos. Es necesario aclarar que el segmento pie 
se definió como el vector que une los puntos 
del centro articular del tobillo y el final del pie. 
Finalmente se determinó la contribución de 
los brazos, tronco+cabeza, muslos, piernas y 
pies a la distancia vertical de frenado del CG 
durante la fase de impacto, utilizando para ello 
el método de cálculo propuesto por Gutiérrez-
Dávila et al [16].

Resultados

En la tabla 1 se presenta la estadística des-
criptiva e inferencial de las variables generales 
relacionadas con la amortiguación de la caí-
da para las tres condiciones experimentales. 
Los datos indican que han existido diferencias 
significativas (p<0.01) en el pico máximo de 
fuerza (2-PMF) entre las medias de las 3 con-
diciones experimentales expuestas, expresado 
ese dato en relación al peso corporal de cada 
participante. La prueba de contrastes aplicada 
a esta variable indica que los aterrizajes dis-
cretos producen un pico de fuerza mayor que 

cualquiera de las otras dos situaciones de ate-
rrizaje preparatorios. El tiempo en el que se al-
canza el 2-PMF (t(2-PMF)), ha sido mayor en los 
aterrizajes preparatorios al salto, con respecto 
a las otras dos condiciones (p<0.01). Con res-
pecto a la localización del CG en el momento 
de la toma de contacto con la plataforma, éste 
se encuentra significativamente más alto (YCG-

(TOMA CONTACTO); p<0.05) cuando el aterrizaje 
es discreto, con respecto a las otras dos condi-
ciones. En cuanto a la componente horizontal, 
el CG está más adelantado cuando el aterrizaje 
es preparatorio a la carrera (XCG-(TOMA CONTAC-

TO); p<0.001). En la misma tabla se muestra la 
posición angular de la articulación de la cade-
ra en el instante de la toma de contacto con 
la plataforma. Los datos ponen de manifiesto 
que han existido altas diferencias entre las me-
dias (θCADERA-(TOMA CONTACTO); p<0.001), sien-
do menor el ángulo medio en la condición de 
aterrizaje preparatorio al salto, con respecto a 
los otros dos.

En la tabla 2 se presenta una estadística 
descriptiva e inferencial de las componentes 
del desplazamiento del CG en la fase de im-
pacto que, como se había descrito, se produce 
durante los 100 ms de la toma de contacto. Los 
datos ponen de manifiesto que existe una cier-
ta significación en el desplazamiento vertical 
del CG (SyCG(100) p<0.05), aunque la prueba de 
contrastes solo nos permite afirmar que éste 

Tabla 1. Estadística descriptiva e inferencial de las variables generales relacionadas con la amorti-
guación de la caída para las tres condiciones experimentales: Los valores de la fuerza se han expre-
sado en Newton de fuerza por Newton de peso corporal.

*** p < 0.001; ** p < 0.01; * p< 0.05

11.83***159  ± 92151  ± 81157 ± 6θ CADERA-(TOMA CONTACTO) (º)

4.05*157  ± 7154  ± 71159 ± 6θ RODILLA-(TOMA CONTACTO) (º)

2.93130  ± 8132  ± 11134  ± 7θ TOBILLO-(TOMA CONTACTO) (º)

111.27***0.110 ± 0,0781,2-0.042 ± 0,029-0.068 ± 0,018XCG-(TOMA CONTACTO) (m)

3.35*1.132 ± 0,05311.136 ± 0,04811.154 ± 0,041YCG-(TOMA CONTACTO) (m)

9.79**0.066 ± 0,0201,20.054 ± 0,0150.050 ± 0,015t(2-PMF) (s)

13.17**3.936 ± 0.88614.157 ± 1.21114.941 ± 1.3442-PMF (N/N)

FPreparatorio a 
la carrera (APC)

Preparatorio 
al salto (APS)

Discreto (AD) Variables

*** p < 0.001; ** p < 0.01; * p< 0.05

11.83***159  ± 92151  ± 81157 ± 6θ CADERA-(TOMA CONTACTO) (º)

4.05*157  ± 7154  ± 71159 ± 6θ RODILLA-(TOMA CONTACTO) (º)

2.93130  ± 8132  ± 11134  ± 7θ TOBILLO-(TOMA CONTACTO) (º)

111.27***0.110 ± 0,0781,2-0.042 ± 0,029-0.068 ± 0,018XCG-(TOMA CONTACTO) (m)

3.35*1.132 ± 0,05311.136 ± 0,04811.154 ± 0,041YCG-(TOMA CONTACTO) (m)

9.79**0.066 ± 0,0201,20.054 ± 0,0150.050 ± 0,015t(2-PMF) (s)

13.17**3.936 ± 0.88614.157 ± 1.21114.941 ± 1.3442-PMF (N/N)

FPreparatorio a 
la carrera (APC)

Preparatorio 
al salto (APS)

Discreto (AD) Variables
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es mayor cuando la recepción se realiza para 
la preparación del salto vertical con respecto 
de las otras 2. Sin embargo, el mayor desplaza-
miento horizontal del CG cuando se prepara 
a la carrera (SxCG(100) p<0.01), reduce las di-
ferencias de los desplazamientos resultantes 
entre los dos aterrizajes preparatorios. Algo si-
milar ocurre con las componentes de la veloci-
dad al final de la fase de impacto. Con respecto 
a la componente vertical existe una alta signi-
ficación entre las medias (vyCG(100), p<0.001), 
siendo sus valores negativos superiores para 
la condición de aterrizaje preparatorio al sal-
to con respecto a las otras dos condiciones. 
Aunque, como sucedía con el desplazamien-
to del CG, la mayor velocidad horizontal del 
CG cuando se prepara la carrera (vxCG(100), 
p<0.001) hace que se reduzcan las diferencias 

de las velocidades resultantes entre los dos ate-
rrizajes preparatorios.

En la tabla 3 se presenta el análisis de la 
contribución segmentaria para las tres condi-
ciones. En ella se pueden apreciar las contribu-
ciones de los brazos, tronco+cabeza, muslos, 
piernas y pies, expresadas en porcentajes del 
desplazamiento vertical del CG hasta el final 
de la fase de impacto.  Se observa que, para los 
tres tipos de aterrizaje, la mayor contribución 
la realizan las piernas. La estadística inferen-
cial indica que esta contribución es significa-
tivamente mayor cuando la recepción es pre-
paratoria de la carrera con respecto a las otras 
dos (p<0.001), mientras que la del muslo se 
reduce de forma muy significativa (p<0.001) 
compensándose, en cierto modo, con una ma-
yor contribución del tronco+cabeza (p<0.01).

Tabla 2. Estadística descriptiva e inferencial de los desplazamientos del CG en el plano sagital en 
los 100 ms tras el contacto con la plataforma y las  componentes de la velocidad alcanzada por el 
CG en ese instante.

*** p < 0.001; ** p < 0.01; * p< 0.05

64.07***0.755 ± 0,3341,20.223 ± 0,0960.171 ± 0,095vxCG(100) (ms-1)

14.59***-1.516 ± 0.3651,2-1.810 ± 0.287-1.746 ± 0.303vyCG(100) (ms-1)

34.69**0.051 ± 0,0061,20.035 ± 0,0050.034 ± 0,006SxCG(100) (m)

7.71*0.250 ± 0,02520.262 ± 0,02410.248 ± 0,023SyCG(100) (m)

FPreparatorio a 
la carrera (APC)

Preparatorio 
al salto (APS)

Discreto (AD) Variables

*** p < 0.001; ** p < 0.01; * p< 0.05

64.07***0.755 ± 0,3341,20.223 ± 0,0960.171 ± 0,095vxCG(100) (ms-1)

14.59***-1.516 ± 0.3651,2-1.810 ± 0.287-1.746 ± 0.303vyCG(100) (ms-1)

34.69**0.051 ± 0,0061,20.035 ± 0,0050.034 ± 0,006SxCG(100) (m)

7.71*0.250 ± 0,02520.262 ± 0,02410.248 ± 0,023SyCG(100) (m)

FPreparatorio a 
la carrera (APC)

Preparatorio 
al salto (APS)

Discreto (AD) Variables

Tabla 3. Estadística descriptiva e inferencial de las contribuciones segmentarias para las tres condi-
ciones experimentales. Los datos se expresan en porcentaje con respecto al desplazamiento del CG 
en los 100 ms tras el contacto con la plataforma.

*** p < 0.001; ** p < 0.01; * p< 0.05

0.0623.88 ± 7.6823.85 ± 8.1523.45 ± 7.29Cpies-(100) (%)

28.57***47.00 ± 13.001,232.56 ± 8.4933.04 ± 8.14Cpiernas-(100) (%)

45.84***10.91 ± 8.861,227.74 ± 9.1329.09 ± 9.60Cmuslos-(100) (%)

5.46**11.37 ± 5.511,2,9.89 ± 5.397.70 ± 4.04Ctronco+cabeza-(100) (%)

0.057.88 ± 3.128.08 ± 2.617.94 ± 2.74Cbrazos-(100) (%)

FPreparatorio a 
la carrera (APC)

Preparatorio 
al salto (APS)

Discreto 
(AD) 

Variables

*** p < 0.001; ** p < 0.01; * p< 0.05

0.0623.88 ± 7.6823.85 ± 8.1523.45 ± 7.29Cpies-(100) (%)

28.57***47.00 ± 13.001,232.56 ± 8.4933.04 ± 8.14Cpiernas-(100) (%)

45.84***10.91 ± 8.861,227.74 ± 9.1329.09 ± 9.60Cmuslos-(100) (%)

5.46**11.37 ± 5.511,2,9.89 ± 5.397.70 ± 4.04Ctronco+cabeza-(100) (%)

0.057.88 ± 3.128.08 ± 2.617.94 ± 2.74Cbrazos-(100) (%)

FPreparatorio a 
la carrera (APC)

Preparatorio 
al salto (APS)

Discreto 
(AD) 

Variables
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Discusión

Los datos han puesto de manifiesto que los 
aterrizajes discretos producen un pico de fuer-
za mayor que los aterrizajes preparatorios. La 
explicación podría estar relacionada con una 
mayor preactivación muscular debido al ciclo 
estiramiento-acortamiento en el salto verti-
cal, además del mayor tiempo utilizado para 
alcanzar el pico de fuerza cuando se utiliza el 
aterrizaje preparatorio a la carrera. Este dato 
confirmaría los resultados obtenidos por Cas-
ter [2] quien comprobó un incremento de la 
fuerza máxima de reacción del suelo para los 
aterrizajes discretos con respecto al preparato-
rio al salto. 

Además, se ha comprobado que el CG en 
el momento de la toma de contacto con la pla-
taforma está más alto en la condición de ate-
rrizaje discreto, con respecto a los aterrizajes 
preparatorios. Por lo tanto, la velocidad ver-
tical del CG debería ser ligeramente menor, 
pero debido al menor tiempo empleado en 
la amortiguación, el pico de fuerza es mayor. 
Este comportamiento parece estar relacionado 
con la mayor extensión de la cadera cuando 
se compara con el aterrizaje preparatorio al 
salto, y con el desplazamiento horizontal ha-
cia delante del CG cuando se compara con el 
aterrizaje preparatorio a la carrera. Esta mayor 
extensión de la cadera en la recepción podría 
también explicar el mayor pico de fuerza con 
respecto a los aterrizajes preparatorios, posi-
blemente debido a la mayor rigidez articular 
en la toma de contacto, apoyando la teoría de 
Kuling y col. [22].

En cuanto a los desplazamientos del CG 
durante la fase de impacto (100 ms), se pue-
de afirmar que sus resultantes en los aterriza-
jes preparatorios son mayores que cuando se 
realiza el aterrizaje discreto. Esta diferencia, 
respecto al aterrizaje preparatorio a la carre-
ra, podría confirmar lo indicado por Mizrahi 
[25], quien sugiere que la acción conjunta de 
los movimientos y la acción muscular juegan 
un papel importante en la absorción de fuer-
zas durante el aterrizaje, traduciéndose ésta en 
un mayor desplazamiento vertical y hacia de-
lante del CG, incrementando de esta manera 
el tiempo de frenado de la velocidad vertical.

Con respecto a las componentes de la velo-
cidad del CG al final de la fase de impacto, los 
datos evidencian un comportamiento similar 
al obtenido en las del desplazamiento, donde 
la velocidad resultante del CG es mayor para 
los aterrizajes preparatorios que para los ate-
rrizajes discretos. En consecuencia, los aterri-
zajes discretos reducen más la velocidad con 
menor distancia de frenado del CG, lo que 
justifica que las fuerzas de reacción durante la 
fase de impacto sean mayores con respecto a 
los aterrizajes preparatorios. También se pue-
de afirmar que el modelo de amortiguación 
de los aterrizajes preparatorios a la carrera es 
diferente con respecto a los otros dos. Uno de 
los mecanismos que explican esta diferencia 
se debe a la estrategia de rotación-extensión 
a partir de la articulación del tobillo, la cual 
es necesaria para poder producir fuerzas ho-
rizontales al suelo [16] cuando el sujeto pre-
tende iniciar la carrera. Así, se confirma que la 
acción posterior condiciona la técnica de ate-
rrizaje, modificando las posiciones de los seg-
mentos así como su contribución durante el 
proceso de amortiguación, lo que podría con-
ducir a incrementar los momentos de fuerza 
que soportan las articulaciones y, en conse-
cuencia, el riesgo de sufrir lesiones.

En cuanto las contribuciones segmentarias 
al desplazamiento vertical del CG, resulta in-
teresante destacar la mayor contribución del 
segmento pierna para las 3 condiciones expe-
rimentales. Un dato que estaría de acuerdo con 
lo aportado por Decker [2], aunque este autor 
hace referencia a la articulación de la rodilla, 
y sin embargo nuestros datos indican que la 
rodilla se flexiona más por el desplazamiento 
hacia delante de la pierna que por la flexión 
del muslo. Los datos expuestos señalan, ade-
más, un modelo de absorción diferente para 
los dos aterrizajes preparatorios a la carrera, 
donde el mayor desplazamiento de la tibia ha-
cia delante junto a la mayor contribución del 
tronco+cabeza en su flexión hacia delante, 
incrementaría la tensión de las estructuras de 
la articulación de la rodilla, lo que se agrava 
cuando el peso del cuerpo tiende a desplazar-
se lateralmente hacia el apoyo contrario al que 
tiene que desplazarse para iniciar la carrera, lo 
cual ya afirmaron Chappel y col. [3] cuando 
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destacaban el aumento de los ángulos de las 
piernas en valgo como uno de los factores de 
incremento de la tensión articular.

Este mecanismo podría estar relacionado 
con ciertas lesiones de ligamento cruzado an-
terior, ya que su función principal es impedir 
la traslación anterior de la tibia, coincidiendo 
con numerosas investigaciones que la han aso-
ciado al incremento de las fuerzas durante la 
recepción de los saltos [8, 19, 23].

Conclusiones

Por un lado se ha constatado que se con-
sigue mayor amortiguación de las fuerzas de 
reacción con los dos tipos de aterrizajes prepa-
ratorios, con respecto al aterrizaje discreto, lo 
que se produce por la menor desaceleración, 
fundamentalmente por el mayor tiempo utili-
zado para alcanzar el 2-PMF en APS y APC, y 
la mayor distancia de frenado del CG.

Por otro, se han identificado cambios en las 
posiciones de los segmentos durante su con-
tribución a la absorción de las fuerzas en los 
aterrizajes preparatorios a la carrera, concre-
tamente en el desplazamiento hacia delante y 
abajo de la tibia con respecto al fémur y el des-
plazamiento, a su vez, del muslo hacia debajo 
y del tronco hacia delante, lo que podría incre-
mentar el riesgo de producir lesiones del LCA.
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Resumen

La peri-implantitis, una inflamación causada por la formación del biofilm, es una de las causas 
más importantes de la fallida de los implantes en odontología [1]. Por esto, la detección de bacterias 
patogénicas al inicio del proceso de formación de biofilms, representa una estrategia muy potente 
para la prevención de las infecciones en los implantes. Entre los diferentes métodos para la detección 
de bacterias patogénicas, los biosensores electroquímicos, especialmente los sistemas basados en 
impedancia (EIS), presentan una serie de ventajas como la miniaturización, la mejora en sensibilidad 
y el bajo coste. En este sentido, los péptidos antimicrobianos (AMPs), conocidos como componentes 
del sistema inmune y con actividad hacia las bacterias, pueden ser usados para desarrollar elementos 
de bioreconocimiento altamente efectivos. Por lo tanto, el objetivo de este estudio es la combinación 
del uso de EIS y la habilidad de los AMPs para obtener biosensores con alta sensibilidad, especificidad 
y límites de detección muy bajos para la detección de bacterias patogénicas.

Palabras clave: Biosensor impedimétrico, peri-implantitis, péptidos antimicrobianos (AMPs).

Abstract 

Peri-implantitis, an inflammation caused by biofilm formation, constitutes a major cause of implant 
failure in dentistry [1]. Thus, the detection of bacterial pathogens at the early steps of biofilm growth 
represents a very powerful strategy to prevent from implant-related infections. Among different methods 
to detect pathogenic bacteria, electrochemical biosensors, especially impedance-based systems (EIS), 
present key advantages in terms of miniaturization, improvement in sensitivity and low cost. In this 
regard, antimicrobial peptides (AMPs), which are well-known components of the immune system and 
active towards bacteria, can be used to develop highly effective biological recognition elements. Thus, 
the aim of the present study is to combine the use of EIS and the ability of AMPs to obtain biosensors 
with high sensitivity, specificity and low detection limits for pathogenic bacteria.

Keywords: Impedimetric biosensor, peri-implantitis, antimicrobial peptides (AMPs).

Sensor impedimétrico para la detección de bacterias 
patogénicas mediante péptidos antimicrobianos
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Introducción

Los implantes dentales son hoy en día uno 
de los recursos más frecuentes usados como 
sustitutos artificiales de la raíz de un diente 
perdido. Aunque los casos de éxito de un im-
plante son elevados, existe aún un porcentaje 
muy significativo de fracaso de implantes [2]. 
Una de las partes más criticas de implante es el 
surco gingival, que es el punto de unión entre 
la mucosa gingival y el cuello del implante.  La 
integridad de este sellado biológico gingival, 
es de gran interés debido a los posibles daños 
asociados con un sellado de calidad inferior: 
la invasión bacteriana y subsecuente coloni-
zación derivando en enfermedades como la 
peri-implantitis.  La peri-implantitis se define 
como un proceso inflamatorio de la mucosa 
que rodea al implante provocando la pérdida 
del soporte óseo y es una de las principales 
causas de fracaso del implante. Su aparición 
requiere un diagnóstico y tratamiento precoz 
para evitar el fracaso del implante. Para ello es 
necesario entender cuál es el desarrollo de la 
adhesión bacteriana y como se comportan es-
tas especies.

La peri-implantitis no es el resultado de la 
infección por una sola cepa de bacterias, sino 
es fruto de un complejo ecosistema dinámico 
de bacterias conocido como placa dentobacte-
riana (o biofilm). El proceso de formación de 
este biofilm está formado por varias etapas [3]: 
en una primera fase, la presencia de nutrientes 
y glicoproteínas promueve la adhesión de los 
llamados colonizadores primarios, tales 
como el Streptococcus gordonii. Esta primera 
capa de bacterias inicia una cadena de 
señalización produciendo la adhesión de 
las bacterias de transición, como el 
Streptococcus sanguinis. Estas, a su vez, 
promueven la adhesión de los colonizadores 
secundarios, donde encontra-mos las 
especies más periodontopatogénicas, como 
el Porphyromonas gingivalis [4]. Poco a poco 
las bacterias se acomodan con la ayuda de 
los pili y se va generando una red de bac-
terias más estructurada. Finalmente, con 
la secreción de una matriz extracelular de 
las propias bacterias, se origina el biofilm, 
una es-tructura compleja y altamente 
resistente a los tratamientos antibióticos [5].

Para evitar el desarrollo del biofilm, ne-
cesitamos realizar una detección precoz. Los 
métodos convencionales para la detección e 
identificación bacteriana están basados prin-
cipalmente en técnicas de laboratorio, como 
el cultivo celular, análisis microscópico y en-
sayos bioquímicos que conllevan largos tiem-
pos de procesado e implementación y una baja 
sensibilidad [6]. Con el objetivo de superar 
estas restricciones, se necesitan nuevos méto-
dos y entre ellos, los biosensores son unos de 
los más prometedores. Recientemente, se han 
realizado investigaciones muy interesantes en 
biosensores para la detección de bacterias pa-
togénicas [7].

Los biosensores se constituyen principal-
mente de dos elementos: una unidad de biore-
conocimiento, que es la parte responsable de 
detectar la sustancia que queremos analizar; y  
el transductor, el cual convierte la interacción 
entre nuestra muestra y la primera unidad 
funcional  y la convierte en una señal medible 
y procesable. 

Los biosensores pueden clasificarse depen-
diendo del tipo de elemento de reconocimien-
to que usan. Hasta ahora los biosensores para 
detectar microrganismos patógenos han sido 
principalmente inmunosensores. Sin embar-
go, la inestabilidad en condiciones ambienta-
les extremas y la detección de un solo analito, 
limita la aplicación práctica de estos sistemas. 
Los basados en ácidos nucleicos, requieren 
una extracción eficiente del DNA y algunos 
incluso una amplificación mediante PCR. Por 
el contrario, la facilidad en la síntesis, la buena 
estabilidad y el amplio espectro hacia una gran 
variedad de microrganismos, hacen que los 
péptidos antimicrobianos (AMPs) sean unos 
candidatos interesantes para su uso como ele-
mentos de reconocimiento [8].

Los biosensores también se pueden catego-
rizar según la señal de transducción: puede ser 
mecánica, óptica o eléctrica. Hay un especial 
interés en los biosensores electroquímicos, so-
bretodo los basados en impedancia (EIS), ya 
que presentan importantes ventajas en la faci-
lidad de miniaturización, el no uso de reacti-
vos, la alta sensibilidad y un bajo coste [6]. 

Una vez vistas todas las premisas, podemos 
establecer el objetivo de nuestro proyecto: 
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diseñar un sistema de detección precoz para 
bacterias mediante el uso de sistemas impe-
dimétricos funcionalizados con AMPs. Todo 
ello con el propósito de poder evitar el desa-
rrollo de la peri-implantitis y una consecuente 
caída del implante. 

Materiales y métodos

Diseño del sistema
Los sensores escogidos son electrodos fa-

bricados y diseñados en el grupo de biomems 
del CSIC en Bellaterra [9,10]. El tipo de sen-
sores utilizados son sensores interdigitados fa-
bricados con tántalo de silicio basados en im-
pedancia (EIS). Partimos de dos morfologías: 
una planar (IDEA) y una que contiene unas 
barreras de dióxido de silicio de 4µm de altu-
ra entre los dedos interdigitados (3D-IDEA). 
Ambas morfologías se pueden ver en las Figu-
ras 1A (IDEA planar) y 1B (3D-IDEA).

En cuanto al elemento de bioreconoci-
miento de nuestro sensor, ya hemos comenta-
do que usaremos los péptidos antimicrobianos 
(AMPs). Los péptidos cargados positivamen-
te, como la lactoferrina, se sienten atraídos 
electrostáticamente por la membrana celular 
cargada negativamente de las bacterias. Esta 
habilidad para interaccionar con las bacterias 
permite el uso de los AMPs en sistemas de de-
tección.  El AMP escogido es un péptido de-
rivado de la lactoferrina humana, el hFL1-11, 
catiónico e hidrofóbico, y que se ha sintetiza-
do en nuestro grupo y demostrada su activi-
dad bactericida [11]. La estructura química se 
puede ver en la Figura 1C.

Optimización de la biofuncionalización
La técnica usada para inmovilizar el AMP 

en la superficie del sensor es la silanización. 
Un primer paso ha sido optimizar este proce-
so, probando dos métodos: silanización en gas 

Figura 1. (A) Imagen SEM de la morfología planar. (B) Imagen SEM de la morfología 3D (3D-
IDEA). (C) Estructura química de la lactoferrina (hLf1-11). (D) Proceso de biofuncionalización del 
sensor. (E) Optimización de la biofuncionalización mediante EIS. Optimización entre diferentes geo-
metrías del sensor (planar y 3D) y entre diferentes métodos de silanización (gas-VP y líquida-LP).
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(VP) durante 1 hora en atmosfera controlada 
a 50ºC con (3-glycidyloxypropyl) trimethoxy-
silane (epoxisilano); y silanización en líquido 
(LP), que consistió en sumergir los electrodos 
en una solución de epoxisilano y ethanol abso-
luto (1:10, v/v) durante 1 hora. Posteriormen-
te, se sumergió el electrodo en una solución 
del péptido a 100 µM con PBS a pH neutro y 
a pH básico (8.5).  Se probaron todos los mé-
todos tanto con los IDEA planar como con los 
3D-IDEA. El proceso de biofuncionalización 
está esquematizado en la Figura 1D.

Detección bacteriana
Para todos los ensayos, los sensores han 

sido incubados con cultivos bacterianos de 
Streptococcus sanguinis, como modelo de bac-
teria oral. S. sanguinis se cultivaron en caldo 
de cultivo Todd-Hewitt (TH) y se dejó crecer 
toda la noche a 37°C antes de cada ensayo. Se 
ajustó mediante densidad óptica la concentra-
ción bacteriana para obtener 108 CFU•mL-1. 

Después de los tiempos de incubación se 
han ido tomando medidas impedimétricas en 
soluciones de KCL 10-5 M con la conductivi-
dad controlada en todo momento. El equipo 
usado fue el Quadtech 7600 Plus LCR Meter. 
Para el análisis de los resultados se usó el soft-
ware de Z-Plot/Z-View.

Ensayo de citotoxicidad
Fibroblastos humanos (hFFs) fueron culti-

vados en medio Dulbecco Eagle’s enriquecido 
con un 10%(v/v) de fetal bovine serum (FBS), 
1% (w/v) de L-glutamine y 1% de penicillin/
streptomycin (50 U•mL-1 y 50 mg•m L-1).  

Las muestras control y los 3D-IDEA fun-
cionalizados con el AMP se usaron para rea-
lizar el ensayo de citotoxicidad indirecta con 
hFFs. Este ensayo estuvo basado en la medida 
de la liberación del enzima de lactate dehydro-
genase (LDH) mediante el Kit de Detección de 
Citotoxicidad LDH.

Límite de detección
Con el fin de calcular la sensibilidad de los 

biosensores, se realizaron medidas de impe-
dancia en KCl y en una solución de saliva ar-
tificial [12,13]. Se estableció un rango de dife-
rentes concentraciones de S. sanguinis: desde 

101 hasta 106 CFU•mL-1 en condiciones diná-
micas para poder garantizar una distribución 
homogénea de las bacterias en el volumen 
total. Los electrodos fueron sumergidos en la 
solución 1 h para cada una de las concentra-
ciones y se realizaron medidas de impedancia 
para cada electrodo. 

Análisis estadístico
Las diferencias significativas entre los di-

ferentes grupos fueron analizadas mediante 
el test paramétrico ANOVA seguido de un 
test comparativo de Tukey para minimizar el 
error. También se usó el test no paramétrico 
de Kruskall-Wallis para verificar los resulta-
dos. Los niveles de significancia se establecie-
ron al 95%.

Resultados y discusión

Optimización de la biofuncionalización
Tal y como se muestra en los datos anali-

zados (Figura 1E), se observan diferencias 
significativas entre las diferentes técnicas de 
inmovilización del péptido. Los resultados de 
impedancia indican que la silanización VP 
permite una mayor impedancia comparado 
con la silanización LP o bien con los métodos 
de fisisorción. Esto sugiere que la silanización 
VP promueve un mayor anclaje del AMP en 
la superficie de los IDEA. Esto concuerda con 
estudios anteriores donde se demostraba que 
la silanización VP era más efectiva que la sila-
nización LP en la adhesión de moléculas [14]. 
Los resultados también indican que aunque la 
técnica de fisisorción también da unos buenos 
resultados de impedancia, la estabilidad de 
este tipo de unión es inferior a la obtenida con 
la silanización, la cual ofrece un enlace cova-
lente y estable [15].

Si nos fijamos en la geometría del sensor, 
la respuesta impedimétrica correspondiente al 
3D-IDEA es mayor que el IDEA planar, dando 
a entender una mayor sensibilidad. Debido a 
su diseño específico, cuando un potencial se 
aplica entre los electrodos del 3D-IDEA, la 
mayor parte del flujo de corriente pasa cer-
ca de la superficie de las barreras originando 
una microcapilaridad en cada electrodígito. 
Cambios en la distribución eléctrica de carga 
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en la interface sólido/líquido provocan a su 
vez cambios en la conductividad a lo largo de 
la superficie de las barreras [10,16]. Estos re-
sultados concuerdan con estudios reportados 
anteriormente [9,17]. Todo ello sugiere una 
mayor sensibilidad para la morfología 3D, con 
lo que los sensores 3D-IDEA se eligieron para 
realizar el resto de experimentos. Otro dato 
que se extrae de la Figura 1E es que después 
de 3h de estabilización en KCl, el valor de im-
pedancia se mantuvo invariable en todas las 
condiciones. 

Detección bacteriana
Tal y como se muestra en la Figura 2A, la 

presencia de AMP provocó un incremento en 
la respuesta de Rs después de 1h de incuba-
ción, comparado con la muestra control. Este 
aumento fue más pronunciado en la condición 
del péptido con enlace covalente (silanizado). 
Este efecto es probablemente debido a la pre-

sencia de la unidad de ancoraje y espaciador 
del péptido hLF1-11, que asegura un enlace 
covalente de la molécula con el epoxisilano 
y una accesibilidad del motivo antimicrobial 
para favorecer la interacción con la bacteria. 
Además, el estudio sugiere que la presencia 
del péptido hLF1-11en la superficie del 
sensor permite registrar la interacción de S. 
sanguinis en las dos primeras horas de 
incubación. De todas estas observaciones se 
deriva que estos sistemas basados en 
sensores de impedan-cia recubiertos con 
AMP, pueden detectar de manera efectiva la 
presencia de bacterias en la superficie.

Ensayo de citotoxicidad
La posibilidad de integrar esta plataforma 

de detección en un implante dental hace ne-
cesario comprobar que los electrodos no son 
tóxicos para las células humanas. Para ello, se 
estudió la citotoxicidad indirecta de los elec-

Figura 2. (A) Ensayo de detección en 3D-IDEA. (B) Ensayo de citotoxicidad con hFFs. (C) Regre-
sión lineal de las medidas de impedancia con S. sanguinis en una solución de KCl. (D) Regresión 
lineal de las medidas de impedancia con S. sanguinis en una solución de saliva artificial.  Los elec-
trodos estuvieron en contacto con cada solución 1 h.
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trodos (tanto los iniciales como los funcio-
nalizados con la molécula) con fibroblastos 
humanos (hFFs). El ensayo se realizó después 
de 1 día de incubación en diferentes concen-
traciones de medio previamente en contacto 
con los electrodos. Los resultados se obtuvie-
ron mediante el Kit de detección de Citotoxi-
cidad (LDH). Los datos obtenidos (Figura 2B) 
muestran como todas las superficies evaluadas 
ofrecen unos valores de viabilidad por encima 
del 80% para todas las diluciones examina-
das. Estos resultados evidencian como ni los 
sensores ni la molécula de péptido hLF1-11 
tienen efectos citotóxicos hacia las células de 
fibroblasto. 

Límite de detección
Para evaluar la sensibilidad del biosensor 

desarrollado, se realizaron medidas de im-
pedancia usando S. sanguinis en diferentes 
concentraciones. Tal y como se muestra en la 
Figura 2C, se establece una correlación lineal 
entre ΔRs y el logaritmo de la concentración 
bacteriana entre 101–105 CFU•mL-1 con un 
coeficiente de correlación de R2=0.924. La 
ecuación del modelo lineal se puede expresar 
mediante la ecuación: y= bx + a. Este mode-
lo es usado para el cálculo de la sensibilidad 
del sistema, b, versus el logaritmo de la con-
centración bacteriana, obteniendo un valor 
de 3.45±0.5 kΩ por década de concentración 
bacteriana. El límite de detección (LoD), se 
determina mediante: LoD= 3•Sa/ b [18], don-
de Sa es la desviación estándar y b la pendien-
te de la curva. El LoD se estableció a 3.5•101 
CFU•mL-1, el cual es comparable e incluso 
mejor que otros valores de limite de detección 
reportados para sistemas de detección de bac-
terias [19].

Se usó saliva artificial como medio de cul-
tivo para S. sanguinis con el fin de simular 
la salinidad y la conductividad del entorno 
bucal y validar así el uso del biosensor para 
detección en condiciones fisiológicas. Se rea-
lizaron ensayos de detección como hemos ex-
plicado anteriormente pero en el rango entre 
101CFU•mL-1 y 105 CFU•mL-1 y usando sali-
va artificial en vez de KCl (Figura 2D). Como 
ilustra el gráfico, ahora la respuesta sigue una 
correlación lineal (R2=0.872) en el rango de 

101–104 CFU•mL-1. En este caso la sensibili-
dad del sensor fue de 3.85±1.3kΩ por década 
de concentración bacteriana. El LoD se obtu-
vo de 8.6• 102 CFU•mL-1. Esta diferencia res-
pecto los resultados obtenido en KCl es pro-
bablemente debido a que el factor saliva puede 
influenciar en la respuesta del biosensor. De 
todos modos, el valor obtenido es mejor que 
los reportados en otros estudios [20].

Conclusiones

En conclusión, el uso de AMP como ele-
mentos de bioreconocimiento en sensores 3D-
IDEA, ha permitido la implementación de un 
sistema de detección rápido y fácil de usar con 
una elevada sensibilidad, para la detección de 
la cepa periodontopatógenica S. sanguinis, que 
ha sido elegida como ejemplo de colonizador 
primario. Este array integrado y basado en 
AMP puede ser usado para la detección de un 
amplio espectro de bacterias y de gran interés 
para la prevención de la formación inicial de 
biofilm y las consecuentes infecciones relacio-
nadas. 
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Resumen

Alrededor del mundo existen un gran número de personas que tienen algún tipo de discapacidad física. La 
pérdida de un miembro inferior afecta considerablemente a la movilidad bípeda, dificultando sus actividades 
cotidianas y frustración en las personas generando un sin número de consecuencias tanto físicas como 
emocionales. El uso de una prótesis externa de tipo transfemoral aumenta la confianza, la movilidad y mejora 
de la autoestima. Uno de los inconvenientes en la adquisición de una prótesis son los costos elevados siendo 
este un gran limitante. Por esta razón es importante desarrollar prótesis inteligentes, siendo los sensores los 
encargados de tomar las señales biológicas del músculo para pasar al procesamiento de la señal y emitir 
una determinada señal para el manejo de los actuadores y de esta forma emular la caminata de una persona.

La pérdida de un miembro inferior afecta a la movilidad bípeda, y frustración en la persona generando 
consecuencias tanto físicas como emocionales. El uso de una prótesis externa de tipo transfemoral aumenta 
la confianza, la movilidad, mejora su autoestima. Uno de los inconvenientes en la adquisición de una prótesis 
son los costos elevados siendo este un gran limitante. Por esta razón es importante desarrollar prótesis 
inteligentes con el uso de micro controladores, sensores y actuadores. Al diseñar una articulación de rodilla 
para prótesis transfemoral y general una simulación de todas las fuerzas que intervienen en el mecanismo 
permite desarrollar un mecanismo funcional y tener una buena relación peso resistencia. Para el desarrollo 
del diseño se debe comprender la biomecánica, determinar los principales parámetros que influyen en el diseño 
como son las fuerzas, los momentos, los desplazamientos los ángulos que intervienen en el mecanismo,  Una 
vez comprendido todos estos aspectos se realiza el diseño asistido por computador (CAD) de la articulación 
de rodilla de acuerdo a estudios antropométricos para finalmente colocar todas las cargas que intervienen 
en dicho mecanismo y obtener el análisis estático mediante el método de elementos finitos.

Palabras clave: Antropometría, Biomecánica, Ciclo de caminata, Prótesis Externa.

Abstract 

The loss of a lower limb affects bipedal mobility and frustration in the people, generating physical and 
emotional consequences. The use of a transfemoral-type external prosthesis increases confidence, mobility and 
improves self-esteem. The main limitation for the acquisition of a prosthesis is its high cost. For this reason, 
it is important to develop intelligent prostheses with the use of micro-controllers, sensors and actuators. The 
design of a knee joint for transfemoral prosthesis and generate a simulation of all the forces involved in the 
mechanism allows to develop a functional mechanism and have a good weight-resistance. For the development 
of the design must be understood the biomechanics, determine the main parameters that influence the design 
as are the forces, the moments, the displacements the angles that intervene in the mechanism. Once all 
the topics are understood, the computer assisted design (CAD) of the knee joint is performed according to 
anthropometric studies to finally locate all the loads involved in this mechanism and obtain the static analysis 
using the Finite Element Method.

The aim of this research is development of the simulation of a mechatronic external knee prosthesis for 
transfemoral amputation. The prototype in process of development is considered to be an intelligent prosthesis 
since it is able to be controlled by signals from the biological body. The aspects considered in development 
are: the mechanical relationship with the human body and the human motion analysis as principal function 
of the prosthesis that enables to determine the forces involved in the development of the motion, the angles 
of knee displacement and motion speed. The strain distributions under different compressive load conditions 
were simulated by using the Finite Element Method.

Keywords: Anthropometry, Biomechanics, Gait cycle, External Prosthesis.

Diseño y simulación de una articulación de rodilla para 
prótesis externa usando herramientas CAD-CAE
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Introducción

La Organización Mundial de la Salud 
(OMS) y la Organización Panamericana de 
la Salud (OPS) informa que del total de am-
putados de las extremidades inferiores, entre 
40% y 85% están relacionadas con la diabetes, 
otro gran porcentaje de las amputaciones de 
extremidades inferiores ocurren por una aten-
ción médica tardía de lesiones en pies, princi-
palmente en personas que padecen diabetes, 
otras causas son las enfermedades de los vasos 
sanguíneos llamadas enfermedades vasculares 
periféricas o PVD, la diabetes como se men-
cionó anteriormente, los coágulos de sangre, 
otra causa son las heridas o traumatismos, 
muchas veces se producen traumatismos se-
veros ocasionados por accidentes de tránsito o 
por explosiones a causa de minas.[1]

Las prótesis biónicas o rodillas con micro-
procesadores aumenta la confianza al cami-
nar, aumenta la movilidad del usuario, reduce 
la demanda cognitiva al caminar, mejoran el 
autoestima, aumenta la velocidad de marcha 
en terrenos irregulares, mejoran el patrón de 
marcha al descender escaleras, disminuyen 
las caídas, produce una mayor satisfacción del 
usuario y produce un menor consumo de oxí-
geno un ejemplo claro de este tipo de prótesis 
es la denominada GENIUM de OTTOBOCK 
que dispone de un sistema inteligente contro-
lado por microprocesador, este sistema integra 
muchas innovaciones técnicas y tecnológicas 
como sensores, ordenadores y control con el 
objetivo de reducir las diferencias entre las 
funciones naturales del cuerpo humano y la si-
tuación artificial. Estos avances permiten que 
las personas que han tenido una amputación 
de este tipo, por primera vez podrán emular 
el dar un paso de la manera más parecida a 
la forma biológica natural. Este sistema de 
prótesis para pierna integra el llamado CAA 
(computer-aided alignment) que incorpora 
todas las ventajas del producto a través de la 
adaptación a medida de la prótesis. [2]

Al tener la simulación de la rodilla permite 
comprender de mejor forma la biomecánica y 
desarrollar la geometría, determinar el diseño, 
y en corregir este por software antes de pasar a 
la fabricación del mismo. 

La investigación en la biomecánica tiene 
como objetivo mejorar los conocimientos del 
cuerpo humano, la biomecánica del sistema 
músculo-esquelético requiere un buen enten-
dimiento de la mecánica básica, se usa la física 
para describir las fuerzas internas del cuerpo 
humano, estas fuerzas permiten comprender 
la condición de carga de los tejidos blandos y 
sus respuestas mecánicas. [8]

Al ser un campo bastante extenso el desa-
rrollo de una prótesis biónica, se ha ramifica-
do en varias líneas de investigación, siendo 
una de estas áreas el desarrollo de la articula-
ción de rodilla para posteriormente acoplar el 
actuador que permita generar movimiento y 
pueda emular los movimientos de una pierna 
sana. Para llegar a desarrollar el mecanismo 
de articulación de rodilla se debe analizar la 
marcha humana, obtener los principales pará-
metros como son las fuerzas que actúan en el 
mecanismo, los ángulos, el desplazamiento, la 
velocidad, el menor peso posible, y compren-
der la marcha humana para diseñar y simular 
una articulación de rodilla. [9]

Materiales y métodos

Parámetros principales en la marcha humana
Los parámetros que se consideran para este 

estudio son los que se nombra a continuación:
• Tipo de caminata, Walky 1; el usuario de

prótesis es capaz de usar para caminar sobre 
una superficie completamente plana a un paso 
continuo. [5] 

• Grados de libertad en la articulación de
rodilla; el primer grado de libertad, está con-
dicionado por el eje transversal XX`, este mo-
vimiento es denominado como flexo-exten-
sión y se genera entre la extensión completa 
a la flexión completa de la rodilla que va de 0 
grados a 140 grados aproximadamente. El se-
gundo grado de libertad es la rotación sobre 
el eje longitudinal de la pierna que sólo apare-
ce cuando la rodilla se encuentra flexionada, 
este movimiento se denomina de abducción y 
aducción afectado por la cantidad de flexión 
en la articulación, cuando la pierna se encuen-
tra extendida impide casi todo el movimiento 
en el plano frontal, la abducción y la aducción 
pasiva aumenta con la flexión de rodilla hasta 
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Figura 1. Tensión versus densidad. [6]

30 grados. [3]
• La rodilla trabajo esencialmente bajo

compresión, ya que soporta todo el peso de la 
persona.

• Las actividades cotidianas requieren un
rango de movimiento desde la extensión com-
pleta hasta el menor ángulo que es alrededor 
de 117 grados de flexión. [3]

• Observando la figura 2 se tiene el menor
ángulo de 0 grados y el mayor ángulo genera-
do en el ciclo de la marcha de 46 grados, entre 
el 60% y 80% del ciclo de la marcha. Este análi-
sis es realizado al tipo de caminata 1. [10]

• Observando la figura 3 se tiene el mayor
momento generado en el ciclo de la marcha 
que es al inicio, 12.5%, 37.5%, y al 100%. 

Selección del material
Como base principal se considera los mate-

riales que usan los grandes fabricantes de pró-
tesis, siendo los más destacados el aluminio, 
el acero inoxidable, y por supuesto el titanio 
siendo unos de los más ligeros y resistentes, 
pero esto quiere decir que es uno de los ma-
teriales más costosos. Se valida la informa-
ción de los materiales por software, realizando 
graficas como, peso – resistencia, costo - re-
sistencia, estas gráficas permiten una visión 
completa del universo de materiales (figura 1), 

claro que salen varios materiales compuestos, 
siendo el inconveniente la adquisición de estos 
materiales. Para culminar con la selección del 
material se consultó en el mercado local la dis-
ponibilidad de éstos, y también considerando 
el proceso de fabricación, ya que se pretende 
realizar la articulación de rodilla median-
te mecanizado, para posteriormente realizar 
los diferentes ensayos y por último realizar el 
molde de la articulación de rodilla, para una 
producción en serie. [4]

Una vez desarrollado el CAD, es necesario 
colocar el material con el cual se pretende ma-
terializar el diseño mencionado. En este caso 
el material adecuado es el aluminio 7075-T6, 
el cual es usado en Ecuador para matricería 
por sus propiedades mecánicas, las cuales se 
menciona a continuación: [13] 

Nombre: 7075-T6 
Categoría: Aleación de aluminio
Criterio de fallos: Tensión de Von Mises 

máxima.
Módulo elástico: 72 GPa
Coeficiente de Poisson: 0.33
Módulo cortante: 26,9 GPa
Densidad: 2810 kg/m3

Límite de tracción: 570 MPa
Límite elástico: 505 MPa
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Diseño asistido por computador
Se desarrolló una serie de bocetos con me-

didas aproximadas de acuerdo a los paráme-
tros dados en el ciclo de la marcha y las me-
didas antropométricas. El diseño inicia con 
las longitudes dadas por estudios antropomé-
tricos, y considerando las fuerzas que actúan 
sobre el mecanismo. Este mecanismo se fue 
solidificando generando diferentes partes de 

Figura 2. Ángulos en el plano sagital de la articulación de rodilla durante el ciclo de la marcha de una 
persona sin problemas patológicos. [16]

Figura 3. Momento versus ciclo de la marcha de la articulación de rodilla de una persona sin proble-
mas patológicos. [16]

la articulación de rodilla, una vez obtenido el 
mecanismo se lo lleva a un análisis estático, 
cargando el material adecuado a cada elemen-
to de la articulación de rodilla, colocando las 
cargas dadas en el estudio de la marcha, y fi-
nalmente realizando el análisis; como el factor 
de seguridad y los desplazamientos. Este pro-
ceso de mejoramiento continuo lleva un tiem-
po considerable, porque es un proceso con 
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• Estatura: 1.72 m
• Altura de la rodilla: 0.52 m
• Masa del muslo, pierna y pie:  11.65 kg
• Velocidad media a pie:  4 a 5 km/h (nivel

1 de caminata)
Se toma como las gráficas más importantes 

en este estudio citando la figura 2 y figura 3 
las cuales mediante intervalos de 2.5% se ob-
tiene los ángulos para el análisis de éstos. Se 
obtienen gráficamente los valores, como se 
muestran en la figura 4, para tener los puntos 
más relevantes en el trayecto de la caminata 
humana.

Se analiza estos datos que indican el mo-
mento versus el ciclo de la marcha, y es ne-
cesario obtener los valores para definir los 
puntos con mayor esfuerzo para estos datos 
ser pasados al diseño, como se observa en la 
figura 5.

retroalimentación, inicia en el croquis, pasa 
por la solidificación, al ensamble, luego las 
restricción, las cargas en el sistema, el malla-
do, y los resultados, en caso de que hay exceso 
de material, o baja resistencia en el mecanis-
mo, el proceso se repite realizando cambios en 
el croquis y el proceso continua, llevando de 
esta forma mucho tiempo computacional has-
ta conseguir cada vez un diseño que satisfaga 
las necesidades. Una gran ventaja al tener un 
sistema CAD-FEA integrado ya que permite 
realizar cambios al instante, e interactuar en 
cada paso. [13]

Resultados y análisis

Se considera los datos mencionados a con-
tinuación de un paciente promedio: [11]

• Masa: 72.84 kg.

Figura 4. Ángulo versus ciclo de la marcha de la articulación de rodilla de una caminata normal.

Figura 5. Momento versus ciclo de la marcha de la articulación de rodilla en una camina normal.
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Análisis cinemático
Se esquematiza dicha articulación (ver fi-

guras 5-7), permitiendo determinar las trayec-
torias del mecanismo, los ángulos, y desplaza-
miento del actuador. [12]

Como se muestra en la figura 6,7 y 8, se tie-
nen los siguientes datos:

Siendo:
• K= Ángulo generado durante el ciclo de

la marcha.
• r1= 0.207 m, longitud base de la articula-

ción de rodilla.
• r2= 0.050 m,  longitud de parte móvil de

la articulación de rodilla.
• c= desplazamiento del actuador
Entonces:
		   

De esta forma se determina “c” dando la 
longitud correcta que debe tener el actuador 
lineal de acuerdo al ángulo generado durante 
el ciclo de marcha. Es necesario determinar el 
ángulo “β” para el análisis de fuerzas siendo:

Resultados

Se puede dividir en tres partes al ciclo de 
la marcha, definido este por la carga durante 
el ciclo de la marcha, siendo de esta forma la 
primera división con respuesta a la carga, es-
tancia media, pre-balanceo – balanceo, estas 
condiciones representa la variación de la fuer-
za en la articulación de rodilla, dependiendo 
directamente del ciclo de la marcha.

Siendo:
• M1: Momento dada por figura 2
• Fm1: Es la fuerza necesaria para generar

dicho momento.
• r2:  0.050 m
• F1: Fuerza ejercida por el peso de la per-

sona.
• M1 = Fm1•r2

Las componentes de las fuerzas dependen 
directamente del ángulo del mecanismo de la 

articulación de rodilla.
Siendo:

K = el ángulo durante la caminata
Entonces:

Fa=Fuerza del actuador.

Resumiendo, el análisis de fuerzas y mo-
mentos se representa en la figura 10, el cual 
indica el ángulo de la articulación de rodilla 
versus las fuerzas que actúan en dicha posi-
ción, los puntos más representativos como se 
puede observar se encuentra cuando la arti-
culación de rodilla tiene un ángulo de 2.5 ya 
que actúan las fuerzas tanto generadas por el 
momento y por la fuerza generada por el peso 
de la persona.

CAD (diseño asistido por computador)
Se indica a continuación cada una de las 

partes que constituyen la articulación de la 
rodilla, empezando por la parte superior que 
representa la parte móvil del mecanismo, lue-
go la base de la articulación de rodilla, inclu-
yendo los acoples de tipo pirámide, los encar-
gados de la sujeción al resto de elementos que 
conforman la prótesis de rodilla, y la repre-
sentación gráfica del actuador, la cual permite 
tener una visión mucho más clara (figura 12).

Condiciones de fronteras
Para el caso de este estudio se considera los 

elementos de conexión y alineación los cuales 
se denomina acople pirámide “Socket Adap-
ter rotatable” y el “socket adaptador” (figura 
13), para la conexión de la parte superior de 
la prótesis, se considera también una fuerza de 
compresión la cual está dada por el peso total 
de la persona. [14]

Mallado
Para determinar el mallado se realizó con 

una relevancia de 10 entre -100 hasta 100, ya 
que si se realiza un mallado mucho más fino 
el tiempo de procesamiento computacional se 

Figura 6. Prótesis transfemoral.

õ = 90 - k

c = √r22 + r12 - 2r1 ∙ r2 ∙ cos (δ)

Fa = Ry / cos β

Σ fx = 0
F1x + Fm1x - Rx = 0
Σ fy = 0
-F1y - Fm1y + Rx = 0

)/sin2(sin 1 cr δβ ⋅= −
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Figura 7. Diagrama de Fuerzas Figura 8. Ángulos y longitudesFigura 6. Prótesis transfemoral.

Figura 9. Componentes de fuerzas articulación de rodilla.
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Figura 10. Ángulo versus momento.

Figura 11. Fuerzas versus ángulos 

Figura 12. Articulación de rodilla monocéntrica
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Figura 12. Articulación de rodilla monocéntrica Figura 13. Socket rotatable – socket adaptador.

Figura 14. Mallado de artculación de rodilla.
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incrementa considerablemente (figura 14): 
• Numero de nodos: 43036
• Número de elementos: 21543

Deformación
Se obtiene los valores mínimos y máximos 

para el mecanismo, dando como valor míni-
mo de deformación 0 (m), y como valor máxi-
mo de deformación 0.00024 (m) es un valor 
prácticamente despreciable en la articulación 

de rodilla (figura 15).

Equivalente de Von Mises
La teoría de la máxima energía de distor-

sión puede considerarse un refinamiento del 
criterio de Tresca, de acuerdo con este criterio 
una pieza resiste estructuralmente en térmi-
nos de la llamada Von Mises, dando para este 
caso un esfuerzo máximo de 70 MPa (figura 
16).

Figura 15. Deformación total.

Figura 16. Equivalente de von Mises
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 Factor de seguridad
Se obtiene un factor de seguridad mínimo 

en los elementos principales de la articulación 
de rodilla siendo:

La figura 17 muestra el factor de seguridad 
mínimo de la articulación de rodilla en el en-
samble:

Como se observa en la gráfica a continua-

ción se tiene un factor de seguridad mínimo 
de 3 en la parte móvil (figura 18).

Se ha realizado un análisis en la zona que 
tiene el factor de seguridad más bajo para te-
ner un factor de seguridad más real (figura 
19).

A continuación se observa el factor de se-
guridad en la parte base de la articulación de 
rodilla, dando un factor de seguridad de 2, y se 
analiza la zona en la que se encuentra el factor 
de seguridad mínimo (figuras 20 y 21).

Figura 17. Factor de seguridad en articulación de rodilla.

Figura 18. Factor de seguridad, parte móvil

Fsmin = 2
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Figura 19. Parte móvil, zona representativa

Figura 20. Factor de seguridad, Base rodilla

Figura 21. Base rodilla, zona representativa
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Fatiga
La falla por fatiga resultante de carga varia-

ble. En elementos de máquinas se producen 
esfuerzos que se llaman esfuerzos variables, 
repetitivos, alternantes o fluctuantes. A me-
nudo se encuentran que los elementos de má-
quinas han fallado bajo la acción de esfuerzos 
repetidos o fluctuantes, el análisis más cuida-
doso revela que los esfuerzos máximos reales 
estuvieron por debajo de la resistencia última 
del material y con mucha frecuencia incluso 
por debajo del límite elástico. [15]

Existen tres métodos: Método de la fatiga-
vida, método de la deformación-vida, y mé-
todo de la predicción de la mecánica de la 
fractura, con que se intenta predecir la vida en 
números de ciclos (N) hasta la falla.

•	 Fatiga de bajo ciclaje 1<N<10 000
•	 Fatiga de alto ciclaje N>10 000

El método de la mecánica de la fractura se 
usa cuando ya se ha detectado una grieta o fi-
sura. Para determinar en número de ciclos se 
va a graficar los esfuerzos cíclicos (figura 22).

Siendo:
	  
	  
	  
	  
Entonces:
 
 
 
 
 
 

Se determina el factor de seguridad por 
Goodman modificado:  

    

Dando un factor de seguridad de 5.7

Para determinar los ciclos de vida de dicho 
material se usa la curva S-N para aluminio 
7075-T6.

Siendo Se = 285 MPa y si se compara con la 
figura 23 el número de ciclos antes de producir 
la falla oscila en los 100 000 de ciclos. 

Figura 22. Esfuerzos cíclicos [15]

ϑmax : Esfuerzo máximo
ϑmin : Esfuerzo mínimo
ϑa : Esfuerzo amplitud
ϑm : Esfuerzo medio

ϑmax = 70 MPa
ϑmin = 0.01 MPa
ϑa = (ϑmax - ϑmin) / 2 = 34.995 MPa
ϑm = (ϑmax - ϑmin) / 2 = 35.005 MPa

nss ut

m

e

a 1
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Figura 23. Curva S-N para aluminio 7075-T6. [17]

Figura 24. Curva S-N de aleaciones representativas de aluminio, Se(MPa) versus ciclos de vida, 
excluyendo las aleaciones forjadas con Sut < 262 MPa. [15]
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De la misma forma se podría usar la si-
guiente gráfica para determinar el número de 
ciclos, considerando que Se = 285 MPa, y si 
se observa la gráfica se tiene un ciclo de vida 
superior a 105 ciclos, ya que el proceso de fa-
bricación de este material es por forjado. Esto 
quiere decir que el mecanismo de articulación 
de rodilla se debe usar hasta que haya cumpli-
do los 105 ciclos (figura 24).

La Ecuación de Marin identifica los facto-
res que relacionan los efectos de la condición 
superficial, tamaño, tipo de carga, temperatu-
ra, y efectos varios. De manera experimental, 
la ecuación de Marin se representa de la si-
guiente forma:

Siendo:
ka: factor de modificación de superficie
kb: factor de modificación de tamaño
kc: factor de modificación de carga
kd: factor de modificación de la tempera-

tura
ke: factor de confiabilidad
kf: factor de modificación de efectos varios
S,e: límite de resistencia a la fatiga en viga 

rotatoria
Se: límite de resistencia a la fatiga en la ubi-

cación crítica
S,e = 0.5•(Sut)
Se = 0.6708•1•285 MPa
Se = 191,178 MPa

Se calcula por el método de Marin, obte-
niendo Se=191.178 MPa como resultado del 
análisis por fatiga.

Conclusiones

Al analizar la biomecánica de la articula-
ción de rodilla permite encontrar los princi-
pales parámetros, comprender el funciona-
miento y desarrollar un mecanismo que pueda 
emular el funcionamiento de la articulación 
de rodilla.

Los parámetros  principales en la marcha 
humana para este estudio se define desde el 
tipo de caminata siendo este nivel 1 que es 
en superficies completamente planas, otro 
parámetro son los desplazamientos angula-

res a través del eje trasversal XX´ denomi-
nado como flexo-extensión este ángulo va de 
0 grados a 46 grados entre el 60% y 80% del 
ciclo de la marcha, las fuerzas que actúan en 
la articulación de rodilla son principalmente 
dos la producida por el peso de la persona, y 
la segunda fuerza principal es la generada por 
los músculos y tendones, estas fuerzas depen-
den directamente del ángulo durante el ciclo 
de la marcha humana siendo las de mayor in-
fluencia cuando la articulación de rodilla se 
encuentra al inicio al 12.5%, 37.5% y al 100% 
del ciclo de la marcha.

El material más adecuado para la fabrica-
ción de la articulación de rodilla es el alumi-
nio 7075-T6 siendo sus principal propiedad 
la resistencia a la tracción (zona elástica), con 
503 MPa y una densidad de 2810 kilogramos / 
metro cúbico, esta relación peso resistencia es 
una de las mejores en comparación con ma-
teriales como el acero inoxidable, o el titanio. 
Pero este último sería uno de los mejores ma-
teriales pero es difícil de conseguir en el mer-
cado local.

Con la utilización de herramientas compu-
tacionales como el CAD-CAE-FEA, se pudo 
simular, analizar, y realizar un diseño funcio-
nal de manera interactiva para el desarrollo de 
una articulación de rodilla, con un factor de 
seguridad global de 2.8, y una masa total de 
0.493 Kg.
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