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Resumen y Abstract V 

 

 

Resumen 

 

Las órtesis de pie para alivio de presión plantar son dispositivos que han sido 

ampliamente usados para aliviar el dolor en los pies y evitar la aparición de lesiones por 

altas presiones, factor que está relacionado con los procesos de ulceración 

especialmente en pacientes con pie diabético consecuencia de la diabetes mellitus. La 

fabricación de estos dispositivos está sufriendo grandes cambios en los últimos años 

gracias a la introducción de nuevas tecnologías como el diseño asistido por computador 

y la simulación computacional, las cuales han brindado la posibilidad de que el proceso 

de diseño y fabricación pase de ser subjetivo y artesanal a ser un proceso con 

fundamentos biomecánicos claros y bien definidos, que apoyen la labor del especialista 

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

 

En este trabajo se desarrollan e implementan algunas técnicas computacionales para la 

generación de topografías de órtesis personalizadas para alivio de presión plantar, 

basadas en criterios geométricos y en las distribuciones de presión de la región plantar 

durante el proceso de marcha normal. Las órtesis propuestas por los métodos descritos 

se evalúan mediante un modelo FEM implementado para la estimación de presiones de 

contacto entre la región plantar y cualquier superficie de soporte establecida. Con el 

propósito de analizar el desempeño de las técnicas, se obtienen datos experimentales de 

un caso de estudio y se realizan los análisis comparativos entre las propuestas obtenidas 

por la aplicación de los métodos y la propuesta sugerida por un especialista clínico. Los 

resultados comparativos muestran que la órtesis obtenida mediante la información 

proveniente de los mapas de presión dinámicos presenta mayores porcentajes de 

reducción de presión y de incremento de área de contacto, respecto a la basada en 

criterios geométricos y a la propuesta por el especialista clínico. 

 

Palabras clave: Biomecánica, Diseño de calzado, Modelación, Órtesis, Plantillas, 

Presión plantar, Pie. 
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Abstract 

 
Foot orthotics for plantar pressure relief are devices that have been widely used to relieve 

foot pain and prevent the occurrence of injury by high pressures, a factor that is related to 

ulceration process, especially in patients with diabetic foot. The Manufacture of these 

devices has been changed in last years because of new technologies like computer aided 

design and computational simulation, this has made that manufacture process become 

from craft (and subjective) to a process with clear biomechanics guidelines that supports 

the clinical specialist's work and enable to require less time and to improve the 

treatments. 

 

In this work, several techniques to generation of plantar pressure relief orthoses 

topographies has been developed and implemented which were based on geometric 

criteria and pressure distributions in the plantar region during normal gait. The proposed 

orthoses by the described methods were assessed by a FEM model implemented to 

estimate contact pressures between plantar region and any established support surface. 

In order to analyze the performance of the techniques, experimental data were obtained 

from a study case and performed comparisons between suggested orthoses and a 

prescription from specialist. The comparative results show that the orthosis obtained by 

pressure dynamic maps information provide higher plantar pressure reduction 

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

 

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

Pressure.
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Introducción 
 
La prescripción de dispositivos ortésicos y protésicos es una práctica clínica común para 

tratar la pérdida o deficiencia de funciones fisiológicas a causa de lesiones físicas y/o de 

enfermedades adquiridas o congénitas. Particularmente y debido a su importante y 

compleja funcionalidad, el pie es una de las partes del cuerpo sobre la que se presentan 

más casos de prescripción de órtesis debido principalmente a la gran variedad de 

afecciones pódales que por sus síntomas y posibles complicaciones requieren un manejo 

terapéutico o correctivo. 

 

El pie diabético es una condición de la enfermedad Diabetes Mellitus (DM), la cual es un 

proceso crónico que se caracteriza por el incremento de los niveles de glucosa en la 

sangre, conocido como hiperglucemia. Esta enfermedad hace parte de un grupo de 

trastornos metabólicos que afectan a lo largo de su desarrollo distintos tipos de órganos y 

tejidos [1]. Una de las mayores causas de admisión de pacientes diabéticos en hospitales 

son las lesiones en los pies, las cuales se manifiestan hasta en un 30% de los pacientes 

que padecen de DM y su evolución puede terminar en situaciones que van desde 

trastornos ungueales y úlceras neuropáticas hasta amputaciones [1]. La causa principal 

de este tipo de trastornos se atribuye al deterioro de tejidos causados por factores 

propios de la enfermedad como insensibilidad, problemas vasculares que se ven 

reflejados en un bajo nivel de cicatrización de cualquier herida, e infecciones que 

acompañan generalmente este tipo de traumas. El factor de la insensibilidad es clave 

para el desarrollo de las lesiones en los pies, las cuales se pueden producir por 

accidentes, por zonas de alta presión o por sobrecargas que pueden generar esfuerzos 

mecánicos que destruyen fácilmente los tejidos de la planta del pie u otros tejidos 

subyacentes, lo cual precede a la formación de úlceras [1].  

 

Las situaciones clínicas más comunes que han impulsado el uso y desarrollo de 

dispositivos ortésicos para alivio de presión plantar han sido referentes a casos de 

neuropatía diabética (complicación del sistema nervioso con distintas manifestaciones, 

producida por la DM entre otras causas) y deformaciones en los pies que tienen como 

resultado lesiones en el pie que conllevan a complicaciones que abarcan desde la 

amputación de un dedo hasta la amputación completa del miembro inferior [2]. El 

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

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

 

Dadas las notables variedades en la morfología de los pies y en las características de la 

ejecución de las funciones de soporte y locomoción, los tratamientos ortésicos requieren 

un alto nivel de personalización, donde juegan papeles fundamentales la geometría del 

pie, la característica funcional sobre la que se desea actuar y el criterio y experiencia del 

especialista. 

 

La comprobación de la teoría de redistribución de presiones a causa de condiciones 

patológicas dio como resultado pensar en para algunos tratamientos, inducir un proceso 

de redistribución de presiones conveniente para la salud del pie en respuesta a la 

redistribución patológica presente o prevista.  Este planteamiento inicia el desarrollo del 

área de calzado ortopédico y abre toda una línea de investigación referente a diseño, 

procesos de fabricación y materiales para este fin, con el objetivo principal de brindar 

soluciones a la medida para el manejo de los traumas en el pie causados por accidentes 

o patologías específicas como en el caso de la DM, la cual al ser neuropática induce 

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

 

El conocimiento de las condiciones físicas bajo el pie juega un papel muy importante para 

la comprensión de las distintas etapas que componen sus funciones. Las cargas bajo el 

pie y su respectiva forma deben ser descritas cualitativa y cuantitativamente para realizar 

su análisis y determinar las condiciones normales de su funcionamiento biomecánico y 

de esa forma lograr que cualquier condición irregular pueda ser establecida y 

comprendida tomando como referencia los patrones normales. Este conocimiento ha 

estado estrechamente condicionado a las herramientas y técnicas disponibles para la 

medición, de las cuales varias han sido desarrolladas en las últimas décadas para el 

análisis de las cargas bajo el pie, tales como exámenes podobarométricos basados en la 

huella o en los cambios en la coloración de los tejidos [5] y a un nivel más alto, en 

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

 

Dado que el pie posee dos funciones aparentemente contrapuestas en el sistema 

locomotor, la de soporte (estática) y la de movimiento (dinámica), se presentan dos 

escenarios distintos que pueden ser medidos y descritos. La función de soporte estático 
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es un fenómeno relativamente fácil de medir usando técnicas de medición simple (Ej. 

Podoscopio, impresión de huella de tinta [5] [7]), en las que se pueden evidenciar las 

zonas de alta presión mientras se hace el soporte bípedo del peso corporal. Sin 

embargo, las funciones en las que el pie está envuelto la mayoría del tiempo son 

funciones de desplazamiento, escenario en el cual la distribución de las cargas cambia 

con el tiempo dependiendo de factores como la geometría del pie y su respectiva forma 

de apoyo, la velocidad y otras características propias del proceso de marcha. 

 

Comúnmente, el proceso de diseño de órtesis consiste en determinar si el paciente 

presenta riesgos de traumas en los pies causados por altas presiones. Si hay presencia 

de factores de riesgo y altas presiones, a partir de la información de la distribución de las 

cargas (generalmente de forma estática), se realiza una identificación de los elementos 

correctivos que debe tener la órtesis, y se hace la formulación de ésta para su posterior 

fabricación, indicando el tipo de elementos que se deben usar y su ubicación. 

 

Una órtesis diseñada a partir de la información del soporte estático redistribuirá la presión 

para ese escenario, pero es difícil saber qué efectos inducirá en el proceso de  marcha el 

cual es altamente dinámico. La medición de las presiones en la planta del pie tanto 

estáticas como dinámicas son información complementaria para entender el 

comportamiento biomecánico en esta región [8], razón por la cual es necesario contar 

con la posibilidad de diseñar órtesis a partir de la información de las cargas durante todo 

el proceso de marcha del usuario. 

 

Ya sea para el escenario estático o dinámico, el tratamiento para alivio de presión plantar 

siempre buscará una determinada topografía de una superficie de contacto que será la 

interfaz de contacto entre la planta del pie y la órtesis, y esta última será la interfaz entre 

el pie y el calzado, lo que permite definir geométricamente la órtesis como el volumen 

formado por una superficie superior (de contacto con el pie) y una superficie inferior (de 

contacto con el calzado). Otro factor de gran importancia en una órtesis es el material (o 

los materiales) que la compone, ya que las características mecánicas de dicho material 

incidirán en la forma de trasmisión de las cargas.  

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

superficie superior de una órtesis. La topografía inferior se debe adaptar al calzado o 
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debe incluir cuñas o alzas para corregir alteraciones particulares. El diseño de la 

superficie superior también se basa en la inclusión de insertos como cuñas o alzas para 

alinear, redistribuir cargas o confinar regiones del pie. Intuitivamente se pensaría que un 

soporte que se adapta perfectamente a la forma del pie distribuiría las cargas de la mejor 

forma, pero no hay evidencia científica que soporte esta idea intuitiva para el caso del 

proceso de marcha. 

 

Las técnicas de diseño de órtesis que se basan en la inserción de cuñas y alzas no 

cuentan además con criterios para decidir la topografía individual de esos elementos de 

inserción. Por ejemplo, no hay un criterio claro para decidir el radio de curvatura de un 

inserto que tenga como objetivo incrementar el área de contacto en alguna zona 

particular y el proceso posee pocas fuentes de retroalimentación tales como la opinión 

subjetiva de la sensación del paciente al usarlo y la observación por parte del especialista 

tras un periodo de uso del dispositivo. 

 

Las hiperpresiones presentes en el pie diabético son un problema que se busca reducir 

hasta valores normales mediante el uso de plantillas y de este problema surge una 

pregunta relacionada con la geometría de dicha órtesis; ¿Cuál es la superficie de 

contacto que reduce la presión máxima en la planta del pie hasta un valor normal?. En 

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

 

Una alternativa que es posible implementar en la actualidad, es evaluar mediante 

simulación los efectos biomecánicos que inducen distintas topografías propuestas para 

las órtesis, que pueden ayudar a decidir qué geometría presenta mejores características 

respecto a las otras. 

 

En el trascurso de esta investigación, se diseñó una metodología y se implementaron un 

conjunto de técnicas que permiten elegir cuál es el soporte con mejores características 

de alivio de presión para un caso de estudio. Se realizó un modelo simplificado del 

comportamiento biomecánico del pie durante el proceso de marcha mediante el método 

de los elementos finitos, para poder evaluar los efectos de distintas topografías de órtesis 

provenientes de varios algoritmos que generan superficies de contacto a partir de datos 

geométricos y  antropométricos, en conjunto con los mapas de presión dinámicos del 

proceso de marcha del caso de estudio. 
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El estudio aborda desde la adquisición de los datos experimentales necesarios para la 

implementación del modelo FEM, hasta la generación tridimensional de una superficie de 

contacto adecuada para alivio de la presión plantar, y la respectiva evaluación de las 

cargas producidas por ésta, la cual definirá la superficie superior de un modelo 

tridimensional de una órtesis que reduce la presión máxima sobre la planta del pie 

durante la ejecución del paso en el proceso de marcha. El material empleado para el 

modelado de las órtesis fue el EVA (Etileno Vinil Acetato) debido a que es uno de los 

materiales más comúnmente empleados en este tipo de aplicaciones [9].  
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1.  Fundamentos  

 

En este capítulo inicialmente se introducen los conceptos más importantes relacionados 

con la anatomía, fisiología y demás consideraciones del ámbito médico para entender el 

comportamiento del pie y cómo la diabetes y sus consecuencias pueden afectar al 

mismo, además de algunas estadísticas importantes que reflejan la importancia de la 

implementación de técnicas de prevención, así como mejoras a las ya existentes para el 

cuidado y manejo  del pie diabético. Finalmente, se introducen las nociones matemáticas 

y físicas que se utilizarán posteriormente para los análisis biomecánicos y para la 

implementación de los algoritmos generadores de órtesis. 

1.1 Fundamentos Morfológicos y Fisiológicos 

1.1.1 El pie 

 
El pie es un órgano perteneciente al miembro inferior, compuesto por un conjunto de 

elementos altamente diferenciados como estructuras óseas articuladas, ligamentos, 

tendones, nervios, músculos y piel entre otros [10]. Este órgano está encargado de 

múltiples funciones relacionadas con el apoyo y la locomoción del cuerpo y por esta 

razón es un órgano altamente especializado y de vital importancia en la ejecución de 

algunas de las actividades físicas cotidianas del ser humano. 

 

El pie se puede clasificar de dos formas: según la longitud relativa de la terminación de 

los dedos, se clasifica en pie cuadrado, pie griego o pie egipcio; y, según la posición 

relativa de las terminaciones de los metatarsianos, en index plus-minus, index minus e 

index plus [11].  

1.1.2 Anatomía del pie 

 

El pie externamente se encuentra cubierto por dos tipos de epidermis, una suave en la 

superficie dorsal y una dura en la región plantar. Bajo las capas de la epidermis y dermis 

se encuentran los siguientes grupos anatómicos: 
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 Huesos: Respecto a su estructura ósea, el pie está formado por dos partes: la 

bóveda y el antepié, separadas por la articulación tarsometatarsiana. La bóveda es 

un elemento semiesférico que se compone del retropié y el mediopié, compuestos 

por los huesos tarsianos o tarsos y apoyados del talón para la distribución de las 

cargas que recibe en todas las direcciones [10]. El antepié está compuesto por los 

huesos metatarsianos y los dedos con sus falanges correspondientes (Figura 1.1), lo 

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

 

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

 

 

 Músculos: En el pie se encuentran 20 músculos encargados de la ejecución de sus 

distintos movimientos. Dependiendo del origen de la inserción, pueden ser 

intrínsecos, si su origen y terminación se encuentra en el pie, o extrínsecos si 

provienen de la musculatura de la pierna. Por su ubicación se clasifican en un grupo 

dorsal, en uno plantar, y en un grupo intermedio. En [13] [14] [15] [16] [17] [18] [19] 

[20] se describen los músculos principales del pie, sus sitios de inserción y sus 

funciones. 

 

      Otros músculos (Extrínsecos) importantes en el pie son los siguientes: 
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o El tibial anterior, el cual permite mover el pie hacia arriba. 

o El tibial posterior, el cual soporta el arco. 

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

 

 Nervios: Los principales nervios que se encuentran en el pie son el safeno, fibular 

superficial, fibular profundo, plantar medial, plantar lateral, sural y los ramos 

calcáneos [16]. 

 Tendones: Son estructuras fibrosas de tejido conectivo que tienen como función unir 

los músculos a los huesos, razón por la cual la cantidad de tendones presentes en el 

pie será proporcional a los músculos presentes en el mismo. 

 Fascias: Son capas de tejido conectivo, compuestas por tejidos gruesos y densos 

que encapsulan, protegen y dan forma al pie. Una de las fascias más importantes del 

pie es la aponeurosis plantar que da forma a los arcos [16].  

 Vainas Fibrosas y Sinoviales: Los músculos y tendones extrínsecos se encuentran 

contenidos y se deslizan en estructuras fibrosas y tendinosas denominadas 

retináculos y vainas, respectivamente. Además de permitir el deslizamiento y soporte 

de músculos y tendones, estos tejidos aportan a la estabilidad global de la estructura. 

 Ligamentos: Existen numerosos ligamentos en el pie que, de la misma forma que las 

fascias y los músculos, sirven de soporte para que el pie mantenga su estabilidad y 

posea la flexibilidad necesaria para la ejecución de sus distintos movimientos. Entre 

los ligamentos más importantes del pie se encuentran el Calcáneo-Navicular plantar, 

Astrágalo-calcáneo interóseo y el calcáneo cuboideo (plantar largo y corto) [16]. 

 Articulaciones: Existen numerosas articulaciones en el pie, divididas principalmente 

en cuatro grupos [21]: intertarsianas, tarsometatarsiana e intermetatarsianas, 

metatarsofalangicas y interfalangicas. Las articulaciones del pie y su función se 

describen en [16]. 

 Sistema circulatorio: En el pie se encuentran redes por las que circulan sangre y 

linfa. Las arterías principales en el pie son la arteria dorsal y la plantar, las cuales son 

terminaciones de las arterias tíbiales anterior y posterior respectivamente. El drenaje 

venoso y los vasos linfáticos poseen una trayectoria similar que tiene su directriz 

principal hacia la pierna por parte de las venas safena magna y menor. 
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1.1.3 Fisiología del pie y el ciclo de marcha 
 

 

El pie y sus dedos pueden ejecutar movimientos de flexión, extensión, pronación, 

supinación, abducción y aducción [22], gracias a la musculatura y articulaciones 

presentes descritas en [13] [14] [15] [16] [17] [18] [19] [20]. La combinación de los 

movimientos anteriores se denomina circundicción [16]. 

La disposición estructural de los huesos tarsianos y metatarsianos en conjunto con 

tendones y fascias constituyen soportes en forma de arcos que amortiguan, absorben el 

impacto y sirven como propulsores en las actividades de locomoción. Estos arcos 

elásticos son los arcos longitudinales (medial y lateral) y transversales [16].  

 

Fundamentalmente, las actividades físicas que el pie debe cumplir son el soporte del 

peso corporal y el desplazamiento del cuerpo buscando siempre la minimización de la 

energía empleada. Estas actividades son componentes del proceso denominado ciclo de 

marcha (Figura 1.2), el cual se describe en dos etapas: la estancia y el balanceo. La 

estancia es una etapa compuesta de momentos de soporte de peso en los distintos 

apoyos y corresponde al 60% del período del ciclo completo. La etapa de balanceo 

(movimiento pendular) está compuesta por fases de aceleración, balanceo medio y 

desaceleración [23]. 

Figura 1.2: Ciclo de Marcha, adaptado de [16]. 

 

 

 

El ciclo de marcha es un proceso rítmico que comienza con el contacto inicial (también 

llamado golpe de talón) y finaliza cuando el mismo pie repite el golpe de talón tras 
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ejecutar completamente las fases de apoyo y balanceo (Figura 1.2). El apoyo siempre 

representará contacto con el suelo mientras que en el balanceo el pie no hará contacto 

con éste. El peso del cuerpo comienza a transmitirse a partir del golpe de talón sobre el 

centro del mismo talón y se transmite en dirección posterior-anterior por el borde externo 

de la planta del pie hasta la región metatarsiana, momento en el cual el pie se prepara 

para la fase de despegue. 

 

En el proceso de marcha normal, cuando inicia el golpe de talón, se produce el primer 

momento de mayor gasto energético en el proceso, donde la activación de los músculos 

dorsiflexores es mayor respecto a la del tibial anterior debido a la transición de doble 

apoyo a apoyo sencillo (Figura 1.2). En la fase de respuesta a la carga, el pie se 

acomoda a la superficie para obtener estabilidad y para recibir todo el peso del cuerpo 

mediante la contracción excéntrica del grupo pretibial, donde también se encuentran 

activos los extensores de la rodilla y algunos músculos intrínsecos del pie que tienen 

como función apoyar las articulaciones que amortiguan y/o absorben el impacto (Figura 

1.3) y desaceleran el cuerpo. Este último, debido a su inercia, desarrolla una fuerza de 

aproximadamente el 120% del peso corporal. 

 

En la fase terminal de la estancia, los grupos musculares dorsiflexores se encuentran 

inactivos en su mayoría, los músculos intrínsecos del pie se mantienen activos para 

convertir el pie en una palanca rígida y para apoyar la transferencia de las cargas del 

talón a las cabezas metatarsales que, junto con las falanges, son apoyadas contra el 

suelo por la contracción concéntrica de los flexores plantares, seguido del momento 

donde los dedos se flexionan para lograr mayor adherencia a la superficie, generando la 

propulsión necesaria para el despegue. Mediante electromiografía (EMG) es posible 

observar el momento y duración de la activación muscular durante el ciclo de marcha 

(Figura 1.4) [24]. 

Todo el escenario anterior contempla solamente los músculos extrínsecos e intrínsecos y 

las articulaciones del pie; sin embargo, el proceso de marcha no puede ser posible sin la 

acción coordinada de los grupos musculares y las articulaciones de la cadera y de la 

rodilla, que están relacionados principalmente con el movimiento del centro de gravedad 

del cuerpo y de la ubicación de la pierna en la fase de balanceo evitando que el pie 

choque contra el suelo. 
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Figura 1.3: Articulaciones en el pie, tomado de [11]. 

 

Figura 1.4: Electromiografía de la musculatura del pie durante un ciclo de marcha 
normal, adaptado de [24]. 
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1.1.4 Diabetes y el pie diabético: influencia en estructura y 
función 

 

La diabetes mellitus (DM) es una enfermedad crónica causada por la pérdida de la 

capacidad del sistema endocrino para producir y/o utilizar la hormona insulina. Esta 

hormona es producida específicamente en el páncreas y es la encargada de permitir el 

acceso de glucosa a las células para producir por medio de una reacción de oxidación, la 

energía necesaria para la actividad celular [25]. 

 

Con la ausencia o deficiencia de la hormona insulina, el acceso de la glucosa a las 

células y su correspondiente utilización se ve reducido, lo que induce una concentración 

elevada de glucosa en el torrente sanguíneo conocida como hiperglucemia. Cuando la 

concentración de la glucosa en la sangre sobrepasa los límites tolerados se da lugar a 

numerosos daños celulares y orgánicos. 

 

El incremento de los niveles de glucosa en la sangre produce un efecto denominado 

glicación o glicosilación, que es una reacción que modifica las características físicas y las 

funciones biológicas de los tejidos por la acción de los productos terminales de la 

glicación avanzada (PGA) [26]. La glicosilación no enzimática de proteínas afecta al 

colágeno que es la proteína más abundante en la matriz extracelular y por ende en el 

cuerpo humano. En el proceso de glicosilación, se produce un endurecimiento y aumento 

de las fibras de colágeno, anormalidades que se ven reflejadas en la rigidez y aumento 

de tamaño de tejidos como tendones y ligamentos, estructuras donde se pueden 

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

 

Otras estructuras del pie que se ven afectadas por la glicación son los músculos 

esqueléticos y los cartílagos; dicho proceso incrementa su rigidez y reduce sus rangos de 

movilidad y por ende, se produce el mismo efecto en las articulaciones, especialmente en 

la articulación tibioperoneo-astragliana y la primera metatarsofalángica [25] [27] [28]. 

 

Como consecuencia de las alteraciones vasculares también se producen problemas de 

circulación que deterioran tejidos blandos como la piel, las fascias y los músculos 

además de incrementar los riesgos de osteoporosis y otros tipos de desordenes óseos. 
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Las alteraciones descritas anteriormente intervienen directamente con las complicaciones 

que se originan en los pies de los pacientes diabéticos en el desarrollo de la  

enfermedad, tales como deformaciones, úlceras y amputaciones entre otras. El conjunto 

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

 

Otro tipo de complicación asociada a la diabetes y que tiene un alto nivel de relación con 

el pie diabético es la neuropatía periférica, la cual es el deterioro del sistema nervioso 

periférico [25]. Este tipo de neuropatía puede ser sensitiva, motora, autónoma o 

presentar una combinación de éstas. La sensitiva puede ocasionar sensaciones 

inexistentes como dolor hasta terminar en insensibilidad total mientras que la motora 

afecta la activación de los grupos musculares [25]. Las alteraciones anteriores tienen dos 

consecuencias relacionadas con la etiopatología de los procesos de ulceración en el pie 

diabético: 

 

 La neuropatía sensitiva tiene como consecuencia la pérdida de la sensibilidad lo 

que no permite la percepción de lesiones y traumas [25], tales como impactos, 

cargas recurrentes producidas por cuerpos extraños en el calzado o el uso de un 

calzado con una forma interna inadecuada que distribuye de forma incorrecta las 

cargas [27]. 

 

 La neuropatía motora induce deformaciones en la estructura del pie debido al 

debilitamiento y desequilibrio de la musculatura intrínseca y extrínseca del pie, los 

cuales alteran los patrones de marcha y la forma de distribución de las cargas 

provocando zonas de alta presión. Estas últimas zonas a su vez, producen una 

respuesta de endurecimiento de la piel conocida como hiperqueratosis, indicadora 

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

 

La combinación de las dos condiciones de neuropatía descritas anteriormente conlleva a 

una condición denominada Artropatía neuropática o también conocida como Pie de 

Charcot, la cual en fases avanzadas puede causar deformaciones irreversibles, pérdida 

de funcionalidad e incluso amputaciones [30]. 

 

Debido a las alteraciones vasculares descritas previamente, la capacidad de 

regeneración de las heridas en el cuerpo se ve reducida, lo que hace que cualquier lesión 
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mínima en el pie tenga posibilidad de convertirse en una úlcera. La presencia de 

deformaciones, cambios en los patrones de marcha, insensibilidad, altas presiones y 

úlceras son indicadores de estados avanzados de neuropatía [27]. 

 

La presencia de una úlcera en el pie implica un alto riesgo de infecciones a distintos 

niveles (celulitis,  fascitis necrotizante y osteomielitis) [31] que, sumados a la isquemia 

(disminución del aporte de oxigeno a los tejidos) producida por la enfermedad  vascular 

conducen a estados avanzados de necrosis celular (gangrena), donde es necesaria la 

amputación de la región afectada, incluso si ésta representa la totalidad del miembro 

inferior en casos extremos donde la vida del paciente está en riesgo. El hecho anterior es 

la peor consecuencia del pie diabético, que se constituye en el más discapacitante de los 

escenarios contemplados en el transcurso de esta enfermedad [32]. 

 

El pie diabético y su estado puede ser clasificado mediante una escala muy usada en la 

práctica clínica denominada la escala de Wagner, la cual va desde un grado cero donde 

hay ausencia de úlceras en un pie de alto riesgo, seguida por los grados 2, 3 y 4 que 

describen úlceras desde niveles superficiales a niveles profundos, y finalmente en las 

escalas 5 y 6 donde ya hay presencia de gangrena localizada y extendida en todo el pie, 

respectivamente [33]. 

 

 

1.1.5 Importancia del calzado terapéutico en el pie diabético 

 

Debido a las consecuencias derivadas de la diabetes presentadas anteriormente, es 

necesario establecer técnicas y métodos orientados a la protección y prevención de 

éstas. Con pies en estado de riesgo por DM, no es posible hacer más para la prevención 

de traumatismos mecánicos que incrementar las medidas de seguridad y prevenir 

actividades que puedan llevar a lesiones por impacto; es decir, es necesario contar con 

un estilo de vida que reduzca tales riesgos. Sin embargo, para el caso de cargas 

recurrentes en la región plantar debido a deformaciones y otros factores propios de la 

DM, el manejo ortésico y el calzado apropiado se presentan como factores claves en el 

manejo preventivo [34] [35] [36] [37] [38] [39] [40], el cual busca reducir las presiones, los 

traumatismos y las lesiones. Dicho manejo preventivo minimiza el riesgo de aparición de 
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heridas predecesoras de úlceras plantares, permitiendo la reducción de los altos costos 

causados por las complicaciones de la enfermedad [41]. 

Es importante resaltar que la diabetes es una de las enfermedades más comunes en el 

mundo, afectando aproximadamente al 5% de la población mundial y con una proyección 

de un incremento en su prevalencia del 55% para el año 2030 [42]. Los costos asociados 

a la diabetes fueron del 11% del gasto total en salud a nivel mundial para el año 2011 

[43]. Del porcentaje actual de personas con DM, se estima que el 15% desarrollará una 

úlcera en el miembro inferior durante el transcurso de su enfermedad y de ese porcentaje 

el 1.8% requerirá una amputación [44]. Por otra parte el 85% de las amputaciones en 

diabéticos son precedidas por úlceras [45]. Una frase publicada en [46] sugiere la 

magnitud del problema en palabras simples: "Cada 30 segundos un miembro inferior es 

perdido en algún lugar del mundo como consecuencia de la diabetes". Boulton y col. 

indican que en el año 1998 los costos asociados al tratamiento de úlceras de pie 

diabético que no requerían amputación se encontraban entre USD 997 y USD 17500 por 

persona y entre USD 16500 y USD 66215 para los casos que requerían amputación [47]. 

 

Las investigaciones referenciadas anteriormente indican que la DM es una enfermedad 

muy costosa y la condición del pie diabético representa un porcentaje considerable de 

estos costos. Por otra parte, varios trabajos [47] [48] [49] muestran mediante modelos 

estadísticos que los programas intensivos de prevención presentan una relación mayor 

de costo-efectividad en contraste con los programas de prevención convencionales, lo 

que sugiere que la implementación de programas de prevención intensivos permitiría una 

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

 

Dadas las consideraciones anteriores, es clara la necesidad de la implementación de 

programas preventivos y tratamientos enfocados al calzado adecuado y a la descarga de 

las zonas de alta presión para atenuar las consecuencias del pie diabético. Aunque el 

calzado y las órtesis son tratamientos complementarios, este trabajo se enfocará en las 

órtesis de alivio de presión, ya que se puede hablar de un calzado terapéutico o 

protectivo y su fabricación personalizada, pero es claro que la interfaz entre el zapato y el 

pie es una superficie que debe ser personalizada [36], y ésta es más complicada de 

fabricar directamente en el zapato, comparada con la fabricación de una plantilla. 
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Dahmen y col. en [36] proponen un algoritmo que determina los requerimientos clínicos y 

técnicos necesarios en el calzado terapéutico para varias condiciones particulares del pie 

diabético, tales como neuropatía sensitiva, autónoma, movilidad limitada de las 

articulaciones, deformidades, amputaciones y ulceración activa. En la tabla 1-1 se puede 

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

 

Una plantilla u órtesis para alivio de presión plantar idealmente debe brindar una 

distribución de presión óptima y otras características como reducción de esfuerzos 

cortantes y absorción de impacto [36]. Estos objetivos sólo pueden ser alcanzados a 

partir de la combinación entre una topografía específica de la interfaz de la superficie de 

contacto de la órtesis con el pie, con las propiedades mecánicas de ésta y con su 

interacción con los tejidos de la región plantar. 

 

Levin y col. en [39] indican que una fuerza trasmitida en una prominencia del pie puede 

provocar más daño que la misma fuerza distribuida en un área mayor de la región 

plantar. Otros estudios del mismo autor sugieren que las plantillas individualizadas 

pueden reducir significativamente la presión en la región de las cabezas metatarsianas 

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

 

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

Característica Plantilla Altura Pivote Suela Pierna Lengua Talón 

Pérdida de 

sensibilidad 
No Bajo NA Suave Suave Suave Normal 

Disfunción autónoma 

y sensitiva 
Si Bajo NA Suave Suave Suave 

Material 

Resistente 

Movilidad articular 

limitada 
Si Bajo Normal Endurecido Suave Suave 

Material 

Resistente 

Pie cavo con dedos 

en garra 
Si Botín PAMT Endurecido Endurecido Endurecido 

Material 

Resistente 

Pie plano flexible con 

hallux-valgus 
Si Alto Normal Endurecido Endurecido Endurecido 

Material 

Resistente 

Pie plano rigido con 

hallux-valgus 
Si Botín Normal Rígido 

Soporte medial 

fuerte 
Endurecido 

Material 

Resistente 

Pie de Charcot Si Alto PAMT Rígido Rígido Endurecido 
Material 

Resistente 

Amputación del 

Hallux 
Si Alto PAMT Rígido Endurecido Endurecido 

Material 

Resistente 

Amputación del 

antepié 
Si Alto PAMT Rígido Rígido Rígido 

Material 

Resistente 

Ulceración Si Alto PAMT Rígido Rígido 
Endurecido/ 

Rígido 

Material 

Resistente 

NA: No aplica. PAMT: Proximal a las articulaciones metatarsofalángicas. 
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Las órtesis de pie son una de las estrategias más utilizadas en la clínica para reducir las 

presiones anormales en áreas de alto riesgo de ulceración en la región plantar [40]. 

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

 Altas presiones y presencia de callosidades 

 Presencia de una úlcera activa 

 Zona recuperada o con un historial previo de ulceración 

Numerosos estudios se han realizado [38] [40] [51] [52] [53] haciendo comparaciones 

entre órtesis personalizadas y órtesis prefabricadas y analizando su efectividad en la 

reducción de presión en zonas de la región plantar. De igual forma, varias 

investigaciones están orientadas al estudio de la efectividad de los materiales empleados 

en las órtesis [54] [55] [56]. 

 

Bus y col. en [51] muestran que las órtesis personalizadas son más efectivas para 

descarga de presiones que las órtesis planas prefabricadas, reduciendo notablemente las 

presiones de la región del talón. De igual forma, en un estudio hecho en Colombia, 

Zequera y col. [38] muestran que las órtesis basadas en la opinión de un especialista en 

cuidado del pie diabético presentan mejores índices de reducción de presiones respecto 

a órtesis prefabricadas disponibles comercialmente a nivel local. 

 

En el trabajo de Tsung [37], se hace una revisión citando a Kato y col. quienes 

demuestran que las órtesis personalizadas permiten índices de reducción en los picos de 

presión plantar del 56.3% con incrementos del área de contacto de un 62%. En dicha 

investigación Tsung también cita el trabajo de Albert y Rinoe en el que se reporta que las 

órtesis personalizadas pueden reducir los picos de presión plantar en un 30-40% 

incrementando el área de contacto total entre un 5 y 10%. Finalmente, el autor muestra 

que las plantillas contorneadas son significativamente mejores que las plantillas planas 

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

 

Todos los estudios relacionados muestran que las órtesis cumplen con el propósito de 

reducir la presión en las zonas de alto riesgo; sin embargo, el diseño de estos 

dispositivos no cuenta con lineamientos claros y aceptados comúnmente en las áreas de 

ortopodología y biomecánica del pie, sino que dependen más de la opinión del 

especialista que en hechos científicos o elementos objetivos [57] [58]. 
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Afirmaciones como la de Jannise en 1992 [58], sugieren que el cuidado del pie diabético 

en general es "más arte que ciencia". Paton en [40] indica que la terapia con plantillas es 

un método común para aliviar presiones en el pie pero que la plantilla que mejor cumple 

este objetivo es desconocida. 

 

Las anteriores afirmaciones y la ausencia de información e investigación a nivel local de 

las técnicas de diseño de calzado y plantillas terapéuticas demuestran que estas son 

dependientes de la opinión del especialista en Colombia. Es necesario hacer estudios 

rigurosos e implementar técnicas en el área de ortopodología y biomecánica del pie que 

permitan analizar y comprobar muchas asunciones practicadas en el manejo del pie 

diabético [59], que permitan a su vez comprobar los efectos del calzado terapéutico y las 

técnicas ortopodológicas, lo cual es en la práctica imposible sin contar con lineamientos 

claros en su diseño [36]. 

 

1.1.6  Órtesis plantares 

 
Las órtesis son dispositivos externos que apoyan, soportan o modifican alguna función 

del sistema neuromusculoesquelético [60]. Las órtesis plantares son un tipo particular de 

órtesis de pie, también conocidas órtesis funcional de pie y, más comúnmente, plantilla 

[61] y son estructuras que generalmente tienen la función de prevenir o corregir 

deformidades y otras condiciones que afectan negativamente las funciones del pie. A lo 

largo de este trabajo se utilizarán los términos órtesis y plantilla indistintamente.  

 

Un factor etiológico del dolor en los pies es la presión, que es causada principalmente por 

deformaciones, trastornos musculares y deterioro de las articulaciones. Las órtesis 

funcionales de pie se presentan como una solución para distribuir cargas corrigiendo 

deformaciones y soportando zonas altamente sensibles por varios tipos de trastornos 

[60]. 

 

En la actualidad, la fabricación de órtesis requiere en general una completa 

personalización del tratamiento que debe ser realizado por personal especializado, tanto 

en la etapa de formulación y concepción, como en la etapa de producción. Distintas 

técnicas son utilizadas para la fabricación de las órtesis siendo la mayoría obtenidas 
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mediante una secuencia de procesos de manufactura en la que intervienen procesos de 

corte de material, termoformado, maquinado y ensamblado de partes entre otros. Sin 

embargo, este esquema de diseño y confección de órtesis personalizadas para pie (no 

limitado solamente a las plantares) es un proceso ciertamente artesanal en el que el 

técnico ortoprotésico obtiene un molde del pie del paciente y a partir de éste inicia la 

fabricación del soporte dando las formas y agregando materiales e insertos basándose 

en la prescripción médica que busca aliviar la dolencia especifica del paciente.  

 

Desafortunadamente el proceso descrito anteriormente es costoso y en ocasiones poco 

eficaz, dado que en éste no existe la posibilidad de estimar la evolución del paciente al 

usar la órtesis, conllevando a un proceso cíclico de ensayo y error con retroalimentación 

proveniente de la sensación del paciente o los signos físicos presentes tras el uso del 

dispositivo.  

 

Las órtesis funcionales de pie pueden ser clasificadas en dos grupos; según sus 

objetivos terapéuticos [61] y según su rigidez intrínseca [60]. Por sus objetivos 

terapéuticos (o funcionalidad) pueden ser:  

 

 De realineación o control de deformidades: Mediante la rigidez del material y la 

geometría de la órtesis se contienen, realinean y compensan las deformidades 

presentes en el pie . 

 De descarga o distribución de presiones: Evitan los puntos de concentración 

de carga provenientes de la fuerza de reacción del suelo redistribuyendo la carga 

incidente sobre una mayor superficie. 

 Mixtas: Combinan las dos funciones anteriores. 

Por su rigidez intrínseca (dependiente de las propiedades mecánicas de los materiales 

que las componen) se clasifican en: 

 Órtesis rígidas: Son dispositivos fabricados con materiales rígidos, de alta 

durabilidad, eficientes para soportar cargas, eficientes para limitar la movilidad 

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

generalmente hasta los metatarsianos. 

 Órtesis semirrígidas: Se fabrican usando materiales como cuero, cauchos, 

espumas y otros polímeros semirrígidos. Tienen altos niveles de amortiguación, 

de absorción de choque, dan mayor sensación de confort y por su deformación 

permiten mayor descarga de presiones. Pueden ser de longitud completa o hasta 

el nivel metatarsiano. 

 Órtesis blandas: Fabricadas con materiales blandos como espumas y otros 

polímeros suaves. Presentan alta absorción de choque, alta sensación de confort 

y bajo nivel de fricción. 

 

Para el caso de las órtesis de descarga de presiones, es posible identificar 4 zonas de 

interés basadas en la anatomía del pie (Figura 1.5). Cuando hay necesidad de efectuar 

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

Figura 1.5: Zonas anatómicas de interés de la región plantar. 

 

Las zonas con mayor incidencia de altas presiones y de ulceración en la región plantar  

son la región metatarsal (2), seguida por los dedos (1) (Hallux principalmente) y el talón 

(4) [39] [8] [29] [62]. En el caso de los arcos plantares (3), las altas presiones sobre éstos 

pueden conllevar a situaciones de dolor. 

 



Fundamentos  21 

 

Las estrategias clínicas para la descarga de las zonas descritas anteriormente se basan 

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

 

Barras y botones metatarsianos: Son soportes para la región metatarsal que 

incrementan el área de contacto para reducir la presión en zonas concentradoras de 

carga [60]. 

 

Taloneras: Son elementos de soporte y amortiguación de cargas que redistribuyen 

uniformemente la carga sobre el talón o protegen zonas especificas con lesión o riesgo 

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

 

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

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

1.2  Fundamentos Matemáticos y Biomecánicos 

1.2.1 Superficies 

 

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

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

 

Definición física y matemática de una superficie 
 

Físicamente se define una superficie como una magnitud que indica la extensión de un 

cuerpo en dos dimensiones (ancho y largo). Esta magnitud está relacionada con el 

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

 

Matemáticamente el concepto se hace más complejo, teniendo definiciones en varias 

ramas de esta ciencia tales como la geometría, que la define como la estela engendrada 

por el movimiento de una curva en el espacio, o la topología que define una superficie 

como una variedad de dimensión 2 o bidimensional [65], es decir, como un conjunto de 

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

 
La definición geométrica de una curva brinda una idea de cómo definir 

computacionalmente una superficie. El deslizamiento de una curva en el espacio 

describe una superficie, siendo la trayectoria de deslizamiento otra curva en sí.  Para 

representar una curva polinómica se usa la base de polinomios de Bernstein, definiendo 

así las denominadas curvas de Bézier [66]. Toda curva polinómica b(u) de grado menor o 

igual a n tiene una única representación de Bézier de la siguiente forma: 

 

𝒃 𝒖 =  𝒄𝒊𝑩𝒊
𝒏 𝒖 

𝒏

𝒊=𝟎

           𝒖 ∈  𝟎, 𝟏                                          (1) 

donde 𝒄𝑖  son los puntos del polígono de control de la curva, u es una variable de 

dirección y 𝑩𝑖
𝑛  los polinomios de la base de Bernstein. Como estos últimos están 

evaluados en el intervalo [0,1] se tiene que: 

 

𝑩𝒊
𝒏 𝒖 =   

𝒏

𝒊
 𝒖𝒊 𝟏 − 𝒖 𝒏−𝒊                                             (2) 

 

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

 

 𝑩𝒊
𝟑 𝒖 =    

𝟑

𝒊
 𝒖𝒊 𝟏 − 𝒖 𝟑−𝒊

𝟑

𝒊=𝟎

                                                                                    (𝟑)  

=  
𝟑

𝟎
 𝒖𝟎 𝟏 − 𝒖 𝟑−𝟎 +  

𝟑

𝟏
 𝒖𝟏 𝟏 − 𝒖 𝟑−𝟏 +  

𝟑

𝟐
 𝒖𝟐 𝟏 − 𝒖 𝟑−𝟐

+  
𝟑

𝟑
 𝒖𝟑 𝟏 − 𝒖 𝟑−𝟑 =  𝟏 − 𝒖 𝟑 + 𝟑𝒖 𝟏 − 𝒖 𝟐 + 𝟑𝒖𝟐 𝟏 − 𝒖 + 𝒖𝟑 

 

Debido a que la representación de Bézier está definida sobre la base de los polinomios 

de Bernstein, ésta hereda propiedades tales como independencia lineal, simetría, que  

sus únicas raíces son 0 y 1, partición de la unidad y la relación de recurrencia [66]. 

Gracias a estas propiedades, las curvas de Bézier presentan la característica de 

invariancia bajo trasformaciones afines, la cual es ideal para el manejo de curvas y 
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operaciones de traslación, rotación y dilatación, entre otras operaciones típicas en el 

diseño por computador. Al barrer una curva en el espacio (o su polígono de control si 

está definida bajo la representación de Bézier), se obtiene una superficie polinómica de 

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

 

𝒑 𝒖, 𝒗 =   𝒄𝒊,𝒋𝑩𝒊
𝒎 𝒖 

𝒏

𝒋=𝟎

𝑩𝒋
𝒏 𝒗 

𝒎

𝒊=𝟎

         𝒖, 𝒗 ∈  𝟎, 𝟏                (𝟒) 

 

donde 𝒄𝑖,𝑗  son los puntos de la malla de control de la curva y 𝑩𝑖
𝑚   𝑩𝑗

𝑛  los polinomios de 

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

 

Una superficie de Bézier bidimensional parametrizada por las variables u y v en el 

intervalo [0,1] es conocida como un parche de Bézier, el cual también puede ser definido 

como el producto tensorial de dos curvas de Bézier. Un parche de Bézier de grado (m, n) 

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

 

Para obtener cualquier superficie en el espacio, la unidad básica de superficie será un 

parche de Bézier de grado 3. Este parche (Figura 1.6) posee un arreglo o malla de 

puntos de control 𝑷𝑖,𝑗  de 4x4: 

 
Figura 1.6: Parche de Bézier de 16 puntos de control, tomado de [68]. 
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Los puntos de control ubicados en las esquinas del parche (𝑷0,0, 𝑷1,1, 𝑷4,1 𝑦 𝑷4,4) 

definen su forma mientras que los 12 puntos restantes influyen notablemente en la 

topografía de la superficie, teniendo una propiedad de control cuasi-local (afecta el punto 

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

 

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

 

 

 

1.2.2 Cargas sobre el pie 

 

Anteriormente se describió la compleja estructura del pie y los distintos tipos de tejidos 

que lo conforman, donde cada uno de esos elementos tienen un papel fundamental en la 

trasmisión de fuerzas en el pie. Estas fuerzas pueden ser internas y/o externas y están 

cambiando durante cada una de las actividades en las que el pie se involucra 

diariamente. La mayoría de la musculatura intrínseca del pie, y sus ligamentos y 

tendones, son los responsables de las fuerzas y momentos internos en éste. En la figura 

1.8 se puede visualizar un diagrama de cuerpo libre con las fuerzas más destacables que 

inciden en el pie [70]. 

 

La tercera ley de Newton sugiere que, al ejercer el peso del cuerpo sobre el suelo, el pie 

recibirá una fuerza contraria de igual magnitud, la fuerza de reacción del suelo (GRF por 

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

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

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

 

 

Observando el pie como un elemento aislado, éste se encuentra influenciado por la 

fuerza del tríceps sural a través del tendón de Aquiles. La fuerza del tríceps sural está 

determinada por las contracciones provenientes de los músculos sóleo y gastrocnemio. 

La fuerza incidente sobre el tendón de Aquiles es transmitida a la inserción de éste en el 

calcáneo, provocando la flexión plantar además de tener efectos en la estabilización del 

tobillo. 

 

Opuestamente al caso anterior, se encuentra la fuerza producida por el tibial anterior, el 

cual está insertado en el hueso cuneiforme medial y en la base del primer metatarsiano. 

Su contracción produce la fuerza empleada en la dorsiflexión del pie durante la fase de 

despegue además de, como su antagonista, tener efectos de estabilización en el tobillo. 

 

En la figura 1.9 se puede observar un diagrama de fuerzas simplificado del miembro 

inferior influenciado solamente por fuerzas verticales. Asumiendo que el peso corporal 

alcanza su valor máximo en la fase de despegue, lo que puede representar una fuerza de 

750 Newtons aproximadamente para una persona de 75 Kg, la GRF debería ser de 750 

N en la porción del antepié que se encuentre en contacto con el suelo. Por otra parte los 
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75 Kg son trasmitidos por el fémur a la articulación de la rodilla y luego a la tibia que 

transmite a la articulación del tobillo una fuerza mayor al peso corporal. Asumiendo el pie 

como un cuerpo rígido se obtiene el diagrama de cuerpo libre simplificado mostrado en la 

figura 1.10. 

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

 

 

Figura 1.10: Diagrama simplificado de fuerzas en el pie. 
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Sea FTIB la fuerza proveniente de la tibia, y FAQ la fuerza ejercida sobre el tendón de 

Aquiles en el diagrama simplificado mostrado en la figura 1.10. Se tienen las siguientes 

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

 

 𝑭𝒚 = 𝟎   → 𝑭𝑨𝑸 − 𝑭𝑻𝑰𝑩 + 𝑮𝑹𝑭 = 𝟎                                            (𝟓) 

 𝑴𝑨𝑻𝑷 = 𝟎   → − 𝑭𝑨𝑸 ∙ 𝒅𝟐 + 𝑮𝑹𝑭 ∙ 𝒅𝟏 = 𝟎                                      (𝟔) 

 

Las distancias d1 y d2 pueden ser para un adulto aproximadamente de 12 cm y 4 cm 

respectivamente, por tanto: 

 

−𝑭𝑨𝑸 ∙ 𝟒 + 𝑮𝑹𝑭 ∙ 𝟏𝟐 = 𝟎 →  𝑭𝑨𝑸 = 𝟐𝟐𝟓𝟎 𝑵                                      (𝟕) 

 

𝟐𝟐𝟓𝟎 − 𝑭𝑻𝑰𝑩 + 𝟕𝟓𝟎 = 𝟎 →  𝑭𝑻𝑰𝑩 = 𝟑𝟎𝟎𝟎 𝑵                                      (𝟖) 

 

Por supuesto el análisis anterior parte de un modelo altamente simplificado, pero puede 

dar indicios de la magnitud de las fuerzas transmitidas por el tendón de Aquiles y la tibia 

en relación con la magnitud de la GRF. 

 

A pesar de que en teoría la GRF debería ser solo el peso corporal, esta alcanza valores 

hasta del 120% del peso durante la fase de doble apoyo, debido a la aceleración del 

cuerpo en el proceso de marcha. Por otra parte, durante el apoyo sencillo la GRF alcanza 

valores entre el 60 y 80% del peso corporal [72]. Una gráfica típica de fuerza (relacionada 

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

 

 

Distribución de Presión 
 

La interfaz del cuerpo que transmite las fuerzas de soporte corporal y de la dinámica de 

la locomoción es la planta del pie. Anteriormente se analizaron las fuerzas que actúan 

sobre el pie de forma puntual; sin embargo, en realidad las fuerzas no se ejercen 

puntualmente sino que se distribuyen sobre un área. 

 

La presión está definida como la fuerza por unidad de área, o en otros términos, como el 

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

 

𝑷 =
𝑭𝒖𝒆𝒓𝒛𝒂 𝒆𝒋𝒆𝒓𝒄𝒊𝒅𝒂 𝒑𝒆𝒓𝒑𝒆𝒏𝒅𝒊𝒄𝒖𝒍𝒂𝒓𝒎𝒆𝒏𝒕𝒆 𝒔𝒐𝒃𝒓𝒆 𝒆𝒍 𝒂 𝒓𝒆𝒂

𝑨 𝒓𝒆𝒂 𝒔𝒐𝒃𝒓𝒆 𝒍𝒂 𝒒𝒖𝒆 𝒔𝒆 𝒆𝒋𝒆𝒓𝒄𝒆 𝒍𝒂 𝒇𝒖𝒆𝒓𝒛𝒂
=

𝑭

𝑨
                  (𝟗) 

 

Observando la definición de la ecuación 9, se puede concluir que la carga experimentada 

sobre la región plantar es una presión. Esta presión no es uniforme y cambia durante 

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

distintas actividades de locomoción [6]. 

 

La forma en que se distribuyen las cargas en las áreas de contacto es denominada 

distribución de presiones. La información brindada por el esquema de distribución de 

presiones es fundamental para la comprensión y el análisis de las condiciones 

biomecánicas inducidas en la estructura del pie por las cargas producidas en la ejecución 

de sus funciones.  

 

Las fuerzas de reacción verticales son más representativas en magnitud que las fuerzas 

cortantes y ésta es una de las razones por las cuales se emplea normalmente el estudio 

de distribución de presión, sin embargo el estudio de los efectos de las fuerzas cortantes 

en el pie es aún objeto de investigación para determinar su influencia en algunas 

patologías [7]. 

 

La distribución de presiones puede ser visualizada mediante dispositivos para el análisis 

de presión plantar basados en matrices de sensores. El esquema de distribución de 

presiones para un instante de tiempo es denominado mapa de presión (Figura 1.12). 

Estos sistemas pueden ser para uso descalzo (tipo tapete o plataforma) y para uso en el 

calzado conocidos como plantillas instrumentadas flexibles. Estas plantillas son 

elementos con la forma del pie, compuestos por matrices de sensores de presión de un 

área determinada, de los cuales se obtienen señales eléctricas que posteriormente son 

tratadas y representadas en sistemas computarizados, generalmente en forma de mapas 

de presión. Tienen como ventaja el aporte de información calzado-pie y su portabilidad 

principalmente. La desventaja principal es la disparidad en los equipos de distintas casas 

fabricantes [74]. 

 

Aunque las plataformas de fuerza y las plantillas son sistemas que pueden ser  

empleados fácilmente en la práctica clínica en la actualidad, aún presentan 

inconvenientes referentes a la detección de las cargas de presión, ya que la detección 

que hacen es en la interfaz entre piel y superficie y no en el tejido como tal. Otros 

inconvenientes son la calibración requerida y los resultados distintos en la cuantificación 

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

 

 

Centro de Presión 

 
El centro de presión (COP) es el punto por el cual pasa una fuerza igual a la resultante 

de las fuerzas por unidad de área ejercidas por una presión sobre una superficie. La 

aplicación de la fuerza resultante en este punto produce el equilibrio. 

𝑭𝑪𝑶𝑷 =  𝑭𝒊

𝒏

𝒊=𝟎

                                                            (𝟏𝟎) 

Durante el proceso de marcha, en cada instante el área de contacto y la distribución de 

presiones está cambiando, lo que implica que en cada instante el centro de presión 

cambia, siguiendo una trayectoria durante la fase de contacto comúnmente en la 
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dirección del talón hacia los dedos (Figura 1.13), presentando pequeños 

desplazamientos en la dirección medial-lateral [75]. 

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

 

 

La trayectoria del centro de presión durante toda la etapa de contacto y la dirección de la 

fuerza de reacción del suelo (GRF) representan en conjunto un patrón característico del 

proceso de marcha para cada paciente. 

 

La información brindada por el COP ha sido utilizada en varias investigaciones para 

relacionar, evaluar y caracterizar patologías en el pie [76] [77] [78], así como para 

analizar actividades deportivas [79] [80]  y para observar efectos del uso de dispositivos 

ortésicos en el pie en la ejecución de las distintas actividades de locomoción [81] [82] 

[83]. 
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1.2.3 Contacto 
 

El contacto entre varios cuerpos es un problema general que consiste en el análisis del 

comportamiento mecánico de los cuerpos en una interfaz que los conecta. Este análisis 

se hace importante ya que es un caso que se encuentra en muchos sistemas del entorno 

como por ejemplo la interacción llanta-pavimento, en un vehículo e incluso en nuestra 

propia fisiología, como la interacción entre el fémur y la tibia en la articulación femorotibial 

[84] o en el fenómeno central que se estudia en este trabajo, que es el contacto del pie 

con el calzado (u otra interfaz) durante el proceso de marcha. 

 

El contacto está estrechamente enlazado con el concepto de fricción, lo cual implica 

también una directa relación con la tribología. Teóricamente el problema de contacto es 

abordado por Heinrich Hertz a finales del siglo XIX quien planteó la solución del problema 

de contacto entre dos cuerpos elásticos con superficies curvas suponiendo algunas 

condiciones para simplificar el problema entre las cuales se pueden destacar la ausencia 

de fricción, de interacciones de Van der Waals o de contacto adhesivo y pequeñas 

deformaciones en la interfaz de contacto de los cuerpos. El contacto que cumple con las 

suposiciones de Hertz es denominado contacto hertziano, el cual facilita el análisis y la 

formulación de la solución de forma analítica para problemas básicos de contacto.  

 

Cuando no se cumple con las condiciones para el contacto hertziano el análisis adopta 

ciertas complicaciones, a este tipo de contacto se le denomina contacto no hertziano y 

hace que la  distribución de presión no sea únicamente determinada por los perfiles de 

los cuerpos dentro del área de contacto y que por lo tanto se deba recurrir a soluciones 

no analíticas del problema [85].  A finales del siglo XX surgen trabajos que contemplan el 

contacto no hertziano y métodos de solución para éste (en especial métodos numéricos 

computacionales) [86], los cuales desde la perspectiva de la mecánica de medios 

continuos utilizan varios tipos de ecuaciones constitutivas para describir el 

comportamiento de los sólidos en la interfaz de contacto, como ecuaciones basadas en 

leyes de la física clásica o derivadas de modelos estadísticos.  

 

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

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

representación similar de la siguiente forma: 

Sean dos cuerpos deformables Ω
𝑎
 y Ω

𝑏
 en su configuración de referencia con puntos 

materiales X1 y X2 respectivamente en un instante de tiempo 𝑡 = 0. Dichos cuerpos 

describen un movimiento en el cual hacen contacto y se deforman en un tiempo t (Figura 

1.14). 

Figura 1.14: Descripción del movimiento y el contacto con deformación. 

 

 

 

 

En la configuración adoptada en el tiempo t (configuración actual), los puntos 𝑥1 y 𝑥2 

coinciden en una línea de puntos perteneciente al contorno de ambos cuerpos (superficie 

de contacto en un caso tridimensional) denotada por Γ𝑐 , la cual contiene a los contornos  

que hacen contacto en ambos cuerpos: 

𝚪𝒂, 𝚪𝒃 ∈ 𝚪𝒄                                                                (𝟏𝟏)  

En la zona de contacto generalmente se presentan dos tipos de contacto, normal y 

tangencial. El contacto normal es dependiente de la proyección normal de un punto de un 

cuerpo en el otro. La distancia entre los puntos coincidentes de los cuerpos debe ser 

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

(𝒙𝟏 − 𝒙𝟐) ∙  𝒏𝟐 ≥ 𝟎                                                        (𝟏𝟐) 
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Donde 𝒏2 es el vector normal del punto asociado al cuerpo Ω
𝑏
. Si el lado derecho de la 

inecuación (12) es mayor que cero implica la existencia de un gap o espacio en el cual no 

hay contacto. Cuando la expresión es igual a cero el contacto entre los puntos está 

garantizado. 

 

Sea r un punto perteneciente al cuerpo Ω 
𝑎
el cual será denominado punto esclavo y ρ un 

punto perteneciente a una superficie parametrizada sobre el cuerpo Ω 
𝑏
 denominada 

superficie maestra (Figura 1.15). Hallar la interfaz en el  problema de contacto se reducirá 

a encontrar el mínimo valor de (12), que en los términos anteriores se puede escribir de 

la siguiente forma: 

  𝒓 − 𝝆(𝛏𝟏, 𝛏𝟐 ) → 𝒎𝒊𝒏                                             (𝟏𝟑) 

Este problema geométrico es solucionado comúnmente por métodos numéricos 

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

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

 

Los esfuerzos presentes en el problema de contacto también son de dos tipos; esfuerzos 

normales y esfuerzos tangenciales. El contacto tiene lugar cuando la condición en (12) es 

igual a cero. En este caso aparece un vector no nulo asociado al contacto normal 𝑡𝑎  en el 

punto de contacto, el cual por el principio de acción y reacción existe en ambos cuerpos 

(Figura 1.16). 
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Figura 1.16: Vectores de tensión normal de igual magnitud y sentido opuesto en el punto 
de contacto. 

 

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

normales como tangenciales; para el caso del vector 𝑡𝑎  es de la forma: 

𝒕𝒂 = 𝒑𝑵
𝒂𝒏 𝟏 +  𝒕𝑻

𝒂𝒂 𝟏                                                          (𝟏𝟒) 

Donde 𝑝𝑁
1  y 𝑡𝑇

1  son las fuerzas normales y tangenciales respectivamente que actúan 

sobre el punto de contacto del cuerpo Ω 
𝑎
, y 𝑛 1 y 𝑎 1 son los vectores normales y 

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

sin fricción, la componente 𝑡𝑇
1  es nula.  

El estado de esfuerzos del punto de contacto para la configuración deformada será 

entonces: 

𝒕𝒂 = 𝝈𝟏𝒏 𝟏                                                                 (𝟏𝟓) 

Donde 𝝈𝑥 es el tensor de Cauchy para el punto x. De la misma forma para la 

configuración indeformada se puede representar el estado de esfuerzos haciendo uso del 

tensor de Piola-Kirchhoff [86]: 

𝐓 = 𝐏𝐍                                                                   (𝟏𝟔) 

Si existe contacto tangencial en el área de contacto, este se puede dividir en 2 

fenómenos, el fenómeno de adhesión (stick) y el de deslizamiento (slip), Estos efectos 

describen ecuaciones constitutivas basadas en relaciones cinemáticas y en la ley de 

Coulomb para fricción respectivamente. 
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Las relaciones entre esfuerzo y deformación para el comportamiento micromecánico de 

superficies en contacto constituyen un problema complejo en el que se deben considerar 

parámetros del material como el módulo de Young y el coeficiente de Poisson además de 

ciertas características geométricas, como la rugosidad superficial del contorno de 

contacto. En este último caso se requiere el uso de modelos estadísticos para describir la 

geometría del problema (microgeometría). 

 

Analizando todo lo discutido en esta sección, se hace evidente que el problema de 

contacto entre dos cuerpos deformables es altamente no-lineal, razón por la cual es 

necesario el uso de métodos numéricos para establecer los contornos de contacto y los 

estados de esfuerzos. 

 

Una consecuencia destacable de la no linealidad del problema de contacto es que al 

incrementar la carga, el área de contacto se incrementa dado que el material se deforma 

por acción de la carga de forma no lineal, cambiando la distribución de la carga sobre las 

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

 

Una técnica que permite la solución de los problemas de contacto elástico es el método 

de los elementos finitos, el cual aborda el problema utilizando diferentes algoritmos tales 

como algoritmos incrementales o de prueba-error, algoritmos basados en elementos de 

frontera y otras estrategias que minimizan un funcional con restricciones mediante 

multiplicadores de Lagrange o con métodos de penalización [88] [89]. Al final de este 

capítulo se profundizará en el método de los elementos finitos y en las soluciones para el 

problema de contacto mediante este método. 

1.2.4 Propiedades mecánicas de los tejidos en el pie 

 

Entre las propiedades mecánicas de los materiales, una de las de mayor interés es su 

comportamiento ante cargas externas y cómo estas cargas actúan sobre el material 

deformándolo temporal o permanentemente. 

 

Una propiedad que indica la capacidad de un material para regresar a su estado inicial 

después de ser deformado por una carga externa es la elasticidad. Si el material regresa 

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

la carga se dice que es una deformación plástica.  

 

Mecánicamente los tejidos en el cuerpo humano no tienen un comportamiento puramente 

elástico, sino que presentan algunas propiedades de los fluidos tales como viscosidad, 

hecho que clasifica a los tejidos del cuerpo como materiales viscoelásticos, los cuales 

muestran una dependencia del tiempo y de su propio comportamiento histórico en la 

curva de esfuerzo-deformación [90].  

 

Los tejidos se pueden interpretar como materiales compuestos que presentan 

características de no-homogeneidad y anisotropía, las cuales hacen más complejo el 

trabajo de generalizar su comportamiento. Independientemente de que el 

comportamiento de un material sea complejo, es posible establecer una relación 

matemática entre el esfuerzo y la deformación de éste durante su proceso de carga, esta 

relación se conoce como modelo constitutivo [91].  

 

Buscando idealizar la respuesta de un material ante determinados estímulos externos 

surgen varios modelos para definir el comportamiento elástico ideal tales como el modelo 

elástico lineal, el hipoelástico y el hiperelástico [91]. Otro tipo de comportamiento ideal en 

un material es la viscosidad [92], característica que puede ser modelada 

simultáneamente con la elasticidad produciendo el denominado modelo viscoelástico. 

 

Existen numerosos modelos constitutivos para describir el comportamiento de los tejidos, 

algunos formulados desde una perspectiva microestructural y otros desde una 

perspectiva reológica [90]. Es común encontrar el modelamiento de ciertos tejidos bajo 

modelos constitutivos simples como el de elasticidad lineal, especialmente en los huesos 

cuando están sometidos a bajas deformaciones  [93]. Una de las razones para emplear 

modelos simples es la reducción del costo computacional asociado a la solución de las 

ecuaciones empleadas en el modelo [93]. 

 

Para la definición de los materiales empleados a lo largo de este trabajo, se utilizarán 

esencialmente los siguientes modelos: 
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Modelo elástico lineal: La ecuación constitutiva para un material elástico lineal parte de 

la ley de Hooke generalizada para el caso tridimensional, la cual en su forma tensorial se 

expresa de la siguiente manera en notación indicial y teniendo en cuenta la convención 

de suma de Einstein [91]: 

𝝈𝒊𝒋 = 𝑪𝒊𝒋𝒌𝒍𝜺𝒌𝒍                                                (𝟏𝟕) 

Donde 𝝈 es el tensor de esfuerzos, 𝜺 es el tensor de deformaciones y 𝑪 es el tensor 

constitutivo elástico. 

El modelo elástico lineal es una alternativa suficiente para modelar el comportamiento de 

varias estructuras biológicas durante pequeñas deformaciones tales como las sufridas en 

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

 

Modelo hiperelástico: Físicamente un material hiperelástico tiene la propiedad de ser 

sometido a grandes deformaciones sin presentar una deformación permanente [98]. Por 

el principio de conservación de la energía, el trabajo realizado por las fuerzas que 

deforman el material debe transformarse en energía durante el cambio de forma. 

Generalmente ésta se trasforma en calor u otros tipos de energía, sin embargo, cierta 

parte se almacena en el material como energía potencial, la cual es denominada energía 

de deformación. Si el material almacena completamente la energía del cambio de forma, 

se dice que es conservativo y por tanto, es capaz de devolver toda la energía de 

deformación almacenada [98].  

 

La energía potencial de deformación puede ser expresada mediante distintas formas 

tales como la de Arruda-Boyce, Marlow, Mooney-Rivlin, Neo-Hookeana, Ogden, 

polinómica, polinómica reducida, Yeoh y Van der Waals [99]. Los anteriores modelos 

pueden estar en función de las invariantes de deformación o de las relaciones de 

estiramiento del material [98] [100]. En este trabajo se utilizará la función de energía de 

deformación del modelo polinomial de la forma: 

𝑼 =  𝑪𝒊𝒋 𝑰 𝟏 − 𝟑 𝒊(𝑰 𝟐 − 𝟑)𝒋
𝒏

𝒊+𝒋=𝟎

+  
𝟏

𝑫𝒊
 𝑱𝒆𝒍 − 𝟏 

𝟐𝒊
𝒏

𝒊=𝟏

                    (𝟏𝟖) 
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Donde U es la energía de deformación, 𝑪𝑖𝑗  son las coeficientes del modelo polinómico 

del material hiperelástico, 𝑫𝑖  es una constante de dependencia de volumen para 

materiales compresibles, 𝑰 1, 𝑰 2 son el primer y el segundo invariante desviador de 

deformación definidos como: 

𝑰 𝟏 = 𝛌 𝟏

𝟐
+ 𝛌 𝟐

𝟐
+ 𝛌 𝟑

𝟐
                                                           (𝟏𝟗) 

𝑰 𝟐 = 𝛌 𝟏

(−𝟐)
+ 𝛌 𝟐

(−𝟐)
+ 𝛌 𝟑

(−𝟐)
                                                 (𝟐𝟎) 

Donde los componentes desviadores de alargamiento se describen como λ 𝑖 = 𝐽−
1

3  λi , 𝐽 

es el radio de volumen total, 𝑱𝑒𝑙  es el radio de volumen elástico, y λi son los 

alargamientos principales [99]. 

 

Para los tejidos blandos que componen el pie y en especial la región plantar, la 

deformación no tiene una relación lineal con la carga incidente, lo cual representa 

naturalmente un comportamiento no lineal. Esta no linealidad de los tejidos blandos en la 

planta del pie puede ser representada por medio de un modelo hiperelástico polinómico 

de segundo orden [101]. 

1.2.5 Tipos de esfuerzos en los tejidos del pie 

 

El esfuerzo es la medida de la intensidad de las fuerzas internas por unidad de área 

dentro de un cuerpo. Estas fuerzas internas pueden ser producidas por distintos tipos de 

fuerzas externas como presiones, fuerzas gravitacionales o por deformaciones debido a 

cambios en la temperatura, entre otros. Existen varios tipos de esfuerzos dependiendo de 

la forma de aplicación de la carga, sin embargo, todos están relacionados con las cargas 

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

 

Los tipos de esfuerzos simples que se pueden producir en un material pueden ser de 

compresión y tracción, para el caso de aplicación de la fuerza de forma axial; de torsión 

para el caso de aplicación de momentos torsionales; o de flexión y cizallamiento cuando 

las carga son momentos flectores y fuerzas paralelas a la sección trasversal del elemento 

respectivamente (Figura 1.17). Existen a su vez combinaciones de todos los tipos de 

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

 

Dada la complejidad estructural y funcional del pie, los distintos tejidos que lo componen 

pueden estar sometidos bien sea a los tipos de esfuerzos simples o a combinaciones de 

éstos. Por ejemplo, los tejidos de la región plantar están recibiendo fuerzas normales y 

transversales, lo que da paso a la presencia de esfuerzos de compresión y cizallamiento 

inicialmente. Los huesos por su parte se encuentran sometidos a esfuerzos de tracción y 

compresión principalmente. Los músculos al contraerse producen un esfuerzo de tracción 

sobre cada una de sus fibras. Los ligamentos generalmente actúan como restricciones y 

por tanto también se encuentran sometidos a esfuerzos de tracción. Los cartílagos de las 

articulaciones se encuentran sometidos a cargas de compresión. 

1.2.6 Método de los elementos finitos 
 

El método de los elementos finitos (FEM por sus siglas en ingles) es una técnica de 

aproximación numérica para la solución de ecuaciones diferenciales.  Consiste en la 

discretización de un medio continuo en formas geométricas simples denominadas 

elementos finitos, los cuales son relacionados mediante sistemas de ecuaciones 

simultáneas que dependen de las propiedades del material, de las ecuaciones del 

comportamiento del mismo y de ciertas condiciones iníciales y de frontera. La solución de 

dichos sistemas de ecuaciones da una aproximación al comportamiento real del medio 

continuo analizado [104]. 



Fundamentos  41 

 

Típicamente, la discretización del dominio se hace mediante formas geométricas básicas 

como triángulos y cuadriláteros para el caso bidimensional y como tetraedros y 

hexaedros para el caso tridimensional [104]. Las formas simples de estos elementos son 

determinadas por entidades denominadas nodos que interconectan el elemento con otros 

elementos adyacentes. La partición del continuo brindada por los nodos y los elementos 

se denomina malla. 

 

Las aplicaciones que tiene este método son numerosas y van desde el análisis de 

esfuerzos y deformaciones en casi cualquier tipo de material hasta el análisis de campos 

electromagnéticos, de fluidos, de transferencia de calor y en general de problemas de 

flujo [104] donde la complejidad geométrica no permite soluciones analíticas. 

 

Para el caso de un régimen elástico, el método de los elementos finitos relaciona la 

deformación de los elementos discretizados con su rigidez y las fuerzas (o esfuerzos) 

que actúan sobre el elemento utilizando las ecuaciones de Lamé-Hooke (Ecuación 17). 

La ecuación de la ley de Hooke se puede expresar de la forma simple como: 

𝝈 = 𝑲𝜺                                                                 (𝟐𝟏) 

Donde 𝝈 es el vector de esfuerzos, 𝑲  es la matriz de rigidez y 𝜺 es el vector de las 

deformaciones. 

 

En un régimen distinto al elástico, tal como el modelo constitutivo hiperelástico, se debe 

encontrar la solución de la ecuación constitutiva del material seleccionada para el análisis 

de entre los distintos modelos de hiperelasticidad basados en la función de energía de 

deformación nombrados en la sección 1.2.4 [99] [100]. 

 

Para el caso del problema de contacto, el método de los elementos finitos aproxima una 

solución iterativa o de "ensayo-error" a partir de la solución de un sistema de ecuaciones 

de forma incremental [89]. 
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2.  Metodología  

 

En el capítulo anterior se discutió la condición del pie diabético y la importancia del uso 

del calzado terapéutico en ésta. Por otra parte también se discutió el uso de órtesis para 

alivio de presiones plantares como estrategia para la prevención de lesiones por 

hiperpresiones, la falta de lineamientos claros en el diseño de dichas órtesis y la 

ausencia de posibilidades en la clínica para evaluar los efectos producidos por éstas en 

los pacientes, sin incurrir en su uso. En este trabajo se busca un método para obtener la 

topografía de la interfaz de contacto entre el soporte y el pie mediante criterios basados 

en la geometría del pie y las cargas resultantes en la planta durante la marcha.  

 

Para conocer los efectos producidos por las topografías modeladas sin recurrir a la 

problemática discutida en la sección 1.1.6, relacionada con la evaluación de la órtesis 

mediante su uso (y no con una evaluación previa a éste), la estimación de dichos efectos 

por el método FEM se presenta como una alternativa razonable para evaluar las órtesis 

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

 

La metodología que se desarrolla en este trabajo consiste primero en una fase de 

recolección de información que se describirá en este capítulo y que sirvió para cumplir 

dos objetivos que serán desarrollados en los capítulos 3 y 4; la implementación de un 

modelo FEM que estima las presiones de contacto entre el pie y un soporte específico y 

su respectiva evaluación, y la información necesaria para modelar un conjunto de órtesis 

para alivio de presiones plantares. El conjunto está compuesto por una órtesis basada en 

la geometría externa de la región plantar, una órtesis basada en la medición de las 

presiones sobre dicha región y una formulación ortésica concebida por un especialista 

clínico para el caso de estudio. 

 

Finalmente, se hizo una comparación de las presiones de contacto producidas por las 

órtesis estudiadas. El esquema de la metodología descrita anteriormente se presenta en 

la figura 2.1. 
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Figura 2.1: Esquema metodológico empleado en el proyecto. 

 

El grupo de actividades de selección del caso de estudio y recolección de información se 

desarrollaron de la siguiente manera: 

Selección del caso de estudio por parte de un especialista clínico 

 

Con el apoyo de un especialista clínico, se realizó un proceso de análisis y selección de 

un caso de estudio entre varios posibles sujetos con condición de pie diabético escala 

Wagner 0 y presencia de altas presiones en la región plantar. De los datos 

antropométricos registrados en la historia clínica, se obtuvo el peso del paciente, el cual 

es un dato relevante para el estudio. Las características del sujeto se describen en la 

Tabla 2-1. 

Tabla 2-1: Caso de estudio. 

Genero Edad (años) Peso (Kg) Evidencia de altas presiones DM Uso de órtesis 

F 58 62 Si Si Si 

 

El resumen de la historia clínica para el caso de estudio se describe a continuación: 

Paciente femenina, 58 años de edad, Diabética insulino-dependiente desde hace 40 

años, manifiesta dolor en los pies, dedos muy rígidos, usa plantillas desde hace un mes 

las cuales no tolera. El examen físico muestra aumento del arco longitudinal, ligero varo 

del retropié, caída del arco trasverso bilateral, ausencia de alteración sensitiva. Se 

diagnostica pie diabético y caída del arco trasverso. Se prescribe plantilla convencional 
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con cuña externa del talón de 3 mm y barra metatarsiana de 3 mm de alto por 40 mm de 

ancho. 

 

Formulación del tratamiento ortésico 

 

Con el fin de realizar un análisis comparativo entre los métodos desarrollados en este 

trabajo y los tratamientos obtenidos a nivel local para el alivio de presión plantar, se 

obtuvo en forma física (fabricada por un técnico ortoprotésico) la prescripción ortésica 

sugerida por el especialista para el caso de estudio, la cual fue evaluada 

computacionalmente bajo la misma técnica que los demás soportes modelados en este 

trabajo. 

 

Para evaluar computacionalmente la prescripción ortésica del caso de estudio, es 

necesario realizar un proceso de digitalización de la geometría de la misma con el fin de 

generar un modelo tridimensional que permitirá su evaluación mediante el modelo FEM. 

 

La digitalización de la órtesis se hace utilizando un escáner laser 3D (Figura 2.2), del cual 

se obtienen nubes de puntos que posteriormente son usadas para la generación de las 

superficies que componen el modelo volumétrico de la órtesis que fue exportado al 

software de elementos finitos. 

 

Figura 2.2: Digitalización de la órtesis prescrita por un especialista mediante escaneo 
laser 3D. 
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Adquisición de imágenes diagnósticas 

 

Para obtener la geometría externa del pie y la geometría de las estructuras óseas es 

necesario realizar la reconstrucción tridimensional de las mismas usando información 

proveniente de tomografía axial computarizada, técnica que permite obtener ambas 

geometrías sin incurrir en otros estudios. La adquisición se hizo usando un tomógrafo 

(HiSpeed Dual, GE Medical Systems) con cortes axiales cada 0.6 mm desde el tobillo 

hasta el final del pie. El paciente es situado en posición decúbito supino sobre la 

plataforma del tomógrafo y los pies se ubican en posición neutra con las piernas 

soportadas por una espuma que evita el apoyo del pie sobre la plataforma, evitando así 

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

 

Adquisición de datos del proceso de marcha 

 

Se realizó un registro de presión plantar mediante el sistema F-Scan® (Tekscan, USA) 

[105], utilizando un calzado sin plantilla y de suela y entresuela planas. La plantilla 

instrumentada (Figura 2.3 a.) se ubica sobre la entresuela de forma que se mantenga 

plana y posteriormente el sujeto calza el zapato utilizando una media delgada. Se 

registran en una pasarela varios pasos después de iniciada la marcha buscando que ésta 

sea lo más regular posible (Figura 2.3 b.). Posteriormente en la etapa de procesamiento 

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

Figura 2.3: a) Sistema de medición de presiones plantares F-Scan®, b) Registro del 
proceso de marcha de un sujeto. 

 

 

 



46 Modelación de órtesis personalizadas para alivio de presiones plantares 

 

Se obtuvieron los datos cinemáticos y cinéticos de la marcha para el caso de estudio, en 

un laboratorio de marcha mediante el sistema BTS GAITLAB (BTS Bioengineering, Italy) 

[106] que cuenta con 6 cámaras optoelectrónicas para la medición de la cinemática y 2 

plataformas de fuerza que permiten observar las fuerzas de reacción del suelo. Además 

se realizaron videos y registros fotográficos en los planos frontales y laterales del proceso 

de marcha normal del individuo para utilizar como referencia espacial del modelo y 

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

 

Los registros de presiones plantares obtenidos mediante el F-Scan® se utilizaron para 

hacer un análisis comparativo con la distribución de presiones producida por el modelo. 

Además, se realizó una comparación entre otros parámetros de interés como la curva de 

fuerza vs. tiempo y la trayectoria del centro de presión COP de los datos obtenidos del 

sistema BTS GAITLAB, del sistema F-Scan® y de los provenientes del modelo FEM para 

el paso descalzo. 

 

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

 

 

 

Este proyecto y su  metodología experimental  descrita anteriormente fueron sometidos a 

revisión  y  cuentan con el aval del  Comité  de  ética de  la  Facultad  de  Medicina  de  la 

Universidad Nacional de Colombia (Anexo 2).
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3.  Implementación del modelo del pie por 

FEM para evaluación de presiones en la 

región plantar 

 

A lo largo de este capítulo se describe la metodología empleada para la concepción e 

implementación de un modelo de elementos finitos que permite observar el 

comportamiento biomecánico de la región plantar durante la fase de apoyo del proceso 

de marcha normal, el cual servirá posteriormente para evaluar los efectos 

biomecánicos de la interacción pie-órtesis. La implementación y ejecución se llevan a 

cabo utilizando el software Abaqus®. 

3.1 Modelado Geométrico 

 

Utilizando información proveniente de Tomografía axial computarizada, se realizó una 

reconstrucción tridimensional de la geometría externa del pie y de las estructuras 

óseas mediante un proceso de segmentación con el método de umbralización (Figura  

3.1) [107]. Con la información geométrica contenida en formato STL se realizó una 

reducción de triángulos y se convirtió la geometría en objetos sólidos sin 

discontinuidades internas.  

Figura 3.1: Segmentación de bloques de estructuras óseas y tejidos blandos. 

 

El modelo geométrico es desarrollado usando operaciones booleanas para obtener la 

superficie interna que se une al hueso y para obtener tejidos conectivos como 

cápsulas articulares a partir de formas simples. El modelo cuenta con 19 segmentos 

de huesos (Falanges fusionadas) envueltos por un sólido compuesto de tejido blando 



48 Modelación de órtesis personalizadas para alivio de presiones plantares 

 
(Figura 3.2). Otras estructuras sólidas clasificadas en el grupo de tejidos blandos como 

la fascia plantar y el tendón de Aquiles fueron incluidas en un modelo inicial (Figura 

3.3); sin embargo, la introducción de las mismas produjo un incremento notable en el 

costo computacional, además de algunos errores relacionados con la velocidad de 

deformación de los elementos. Dichas estructuras  tienen un efecto despreciable en 

las presiones de contacto en la región plantar, razón por la cual se omitieron y se 

simplificaron mediante elementos conectores para el caso de la fascia y con la 

aplicación de cargas en sus respectivos puntos de inserción para el caso del tendón 

de Aquiles. 

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

 

 

 

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

 

Las fuerzas actuantes fueron modeladas a partir de las acciones musculares en el 

proceso de marcha normal ejercidas durante la fase de contacto del pie con el suelo, 

la cual tiene como duración para el caso de estudio un segundo aproximadamente, 

tiempo determinado utilizando el software del sistema F-Scan®. Estas fuerzas 

provienen principalmente de la acción de los músculos envueltos en el movimiento de 

flexión plantar (Figura 3.4) y de la acción ejercida por el peso corporal: 

Gastrocnemio y Soleo: Son los músculos principales que se insertan en el tendón de 

Aquiles y generan la fuerza necesaria para el despegue del talón y el impulso del pie 

en la fase final del apoyo. En este modelo, la acción del tendón de Aquiles es ejercida 

sobre una región del calcáneo como se muestra en la figura 3.5. Basados en la 

información de EMG de la fuerza del tendón de Aquiles brindada en [24] [108] [109] 

[110] (Figura 3.6), se establece la forma en la que se aplicará la fuerza durante la 

simulación (Figura 3.7). La magnitud de la fuerza ejercida por el tendón de Aquiles 𝑭𝑨𝑸 

será multiplicada por la función de amplitud 𝑨𝑨𝑸(𝒕), obteniendo una función de carga 

escalonada sobre la región que representa la inserción del tendón de Aquiles en el 

modelo. 

Figura 3.4: Músculos generadores de las fuerzas actuantes sobre el modelo. 
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 Figura 3.5: Región de aplicación de la fuerza asociada al tendón de Aquiles. 

 

 

Figura 3.6:  Curva de fuerza ejercida sobre el tendón de Aquiles durante la estancia, 

adaptado de [110]. 

 

Figura 3.7: Función de amplitud de la carga ejercida por el tendón de Aquiles (AAQ(t)). 
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Cargas en la tibia: Los huesos que conectan la articulación del tobillo con la 

articulación de rodilla son la tibia y el peroné, sin embargo el peroné no tiene funciones 

de soporte de peso corporal sino que solamente funciona como estabilizador y como 

punto de inserción muscular [16], por lo tanto la carga asociada al peso corporal se 

transmite solamente a través de la tibia (Figura 3.8).  

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

 

A pesar de que la tibia transmite la carga del peso corporal, no es la única carga que 

hay sobre ésta ni la de mayor magnitud. Debido a la acción del conjunto muscular de 

la pierna que se acorta para transmitir la fuerza al tendón de Aquiles, se produce 

internamente en la tibia una carga como reacción a la fuerza producida por el 

acortamiento muscular (Figura 1.9). Esta carga de reacción en conjunto con la carga 

producida por peso corporal hace que la tibia se encuentre sometida a cargas axiales 

de compresión de hasta 4.5 veces el peso corporal cómo se indica en la figura 3.9 

[111]. 

Figura 3.9: Fuerzas ejercidas en la tibia en relación al peso corporal, adaptado de 
[111]. 
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La fuerza en la tibia en conjunto con las fuerzas ejercidas sobre el tendón de Aquiles 

producen un par que causa la rotación en la articulación del tobillo. Sin embargo, a 

dicho par se opone otro par causado por los músculos dorsiflexores que evita la 

rotación prematura de la tibia sobre la articulación entre el golpe de talón y el apoyo 

medio [70]. Debido a que los efectos de la musculatura dorsiflexora no se han 

modelado en este trabajo, las fuerzas ejercidas en la tibia y el tendón son de menor 

magnitud que las que se obtendrían utilizando un análisis similar al efectuado en las 

ecuaciones 7 y 8 para este caso de estudio. La fuerza total en la tibia será entonces: 

𝑭𝑻𝒊𝒃 = 𝑭𝑹𝑬𝑨 + 𝑭𝑩𝑾                                                      (𝟐𝟐) 

Donde 𝑭𝑹𝑬𝑨 es la resultante de la fuerza de compresión producida por el acortamiento 

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

𝑭𝑹𝑬𝑨 = 𝑭𝑨𝑸 = 𝑪𝑭 ∗ 𝑭𝑩𝑾                                                    (𝟐𝟑) 

 

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

flexión plantar. 

 

Debido a que la fuerza 𝑭𝑹𝑬𝑨 responde a la carga ejercida por la musculatura 

conectada al tendón de Aquiles, su forma de aplicación también corresponderá a la 

función de amplitud 𝑨𝑨𝑸(t). 

 

Teniendo en cuenta el comportamiento típico de la curva de fuerza de reacción vertical 

del suelo o curva "M" (Figura 1.11), se define la forma de la función de amplitud de 

carga del peso corporal 𝑨𝑩𝑾(𝒕) como se indica en la figura 3.10, la cual será 

multiplicada por la fuerza 𝑭𝑩𝑾. 

Figura 3.10: Función de amplitud de la carga del peso corporal ejercida sobre la tibia 
𝑨𝑩𝑾(𝒕). 
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Estructuralmente la fascia tiene un efecto importante de estabilización en el pie 

durante la marcha y otras actividades de desplazamiento. Sin embargo, como se 

discutió en la sección anterior, el uso de elementos sólidos para representar esta 

fascia no muestra efectos notables en la región de interés de este trabajo, por lo tanto 

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

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

 

Las demás fuerzas intrínsecas trasmitidas por los ligamentos que brindan estabilidad a 

la estructura, son representadas mediante el uso de 50 elementos conectores axiales 

(Figura 3.12) obtenidos mediante [14].  

Figura 3.12: Elementos conectores para la estabilización del pie. 

 

El movimiento de las falanges es generado por el acortamiento de elementos 

conectores que representan los músculos flexores de los dedos [16] desde su 

inserción en la falange hasta su paso bajo las cabezas metatarsales como se ilustra en 

la figura 3.13 [112]: 
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Figura 3.13: Representación de la acción muscular flexora en los dedos. adaptado de 
[112]. 

 

Para establecer una relación entre el sólido que envuelve las estructuras internas del 

pie y los huesos, se utiliza una interacción denominada Tie (Amarre) [99], lo que 

permite restringir o confinar los huesos a los tejidos blandos y a los tejidos conectivos 

como articulaciones y tendones. 

 

Para evitar la caída lateral del pie durante la simulación, se establece como condición 

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

 

Se definen interacciones de contacto entre la planta del pie y el soporte con un 

coeficiente de fricción de 0.6 [95] y entre los huesos y el cartílago articular sin fricción 

para emular el comportamiento articular. También como alternativa a la definición 

geométrica y a la interacción articular se utiliza la técnica de amarre en las regiones 

donde están ubicadas las articulaciones. 

 

El soporte plano que representa el suelo fue definido como una placa rectangular 

de 200x300 mm, con su superficie inferior restringida en todos sus grados de 

libertad permitiendo representar un soporte semirrígido como el suelo. 

 

Se modelan varias órtesis personalizadas para el caso de estudio. Dichas órtesis 

estarán fijadas sobre el soporte semirrígido plano, siendo el modelo del pie el que se 

aproxime y ejecute el paso sobre estás. Las geometrías de las órtesis son obtenidas 

mediante métodos que serán detallados en el próximo capítulo. 

3.3 Asignación de propiedades mecánicas 

 

Explícitamente se definen las propiedades biomecánicas para todo los elementos que 

componen el modelo mediante modelos empleados comúnmente en la literatura 
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(Tablas 3-1 a 3-3), los cuales si bien describen adecuadamente el comportamiento de 

los materiales, no contemplan las propiedades relacionadas con el tiempo 

(viscoelasticidad, por ejemplo),  que representan la absorción de energía y otros 

efectos propios de la mecánica de los materiales. Los tejidos blandos se definen 

mediante un modelo constitutivo hiperelástico de segundo orden (función potencial de 

energía de deformación) [101] [97] mientras que huesos, tendones, cartílagos y el 

soporte plano se definen como materiales isotrópicos elásticos. 

 

El material empleado para modelar las órtesis fue EVA (Etileno Vinil Acetato), el cual 

puede ser de baja y alta densidad y proporciona características como amortiguación, 

absorción de impacto y reducción del cizallamiento [113]. La densidad empleada en 

este estudio fue de 170 Kg/cm3 [114]. 

 

Se emplea el modelo constitutivo de función de energía de deformación para espumas 

elásticas (Hyperfoam) de Ogden [99] para el material EVA, el cual describe 

adecuadamente su comportamiento mecánico [114]. 

Tabla 3-1: Coeficientes de la función energía de deformación de segundo orden para 
tejidos blandos [101]. 

 

C10 C01 C20 C11 C02 D1 D2 

0.08556 -0.05841 0.039 -0.02319 0.00851 3.65273 0 

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

Componente Tipo de elemento 

Modulo de 

Young E 

(Mpa) 

Poisson 

(ν) 

Densidad 

(Kg/m
3
) 

Tejidos Blandos Tetraedro 4 Nodos Lineal Hiperelástico - 1000 

Hueso cortical Tetraedro 4 Nodos Lineal 7300 0.3 1900 

Cartílagos Tetraedro 4 Nodos Lineal 10 0.45 1000 

Ligamentos Elemento conector lineal 260 - - 

Fascia plantar Elemento conector lineal 350 - - 

Soporte semirrígido Hexaedro de 8 nodos lineal 17000 0.1 5000 

Soportes de EVA Hexaedro de 8 nodos lineal Hyperfoam - 170 
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Tabla 3-3: Coeficientes del modelo Hyperfoam de Ogden [114]. 
 

Tipo 𝝁𝟏 𝜶𝟏 𝒗𝟏 

1 1 0.01 0 

 

El mallado del conjunto de objetos sólidos que componen el pie se realiza con 

tetraedros lineales de 4 nodos mientras que en el soporte plano y las órtesis se utilizan 

hexaedros lineales de 8 nodos. Se realizó un refinamiento de las mallas en la regiones 

de contacto entre el pie y los soportes debido a que son las zonas de mayor interés en 

este análisis. 

 

Los tiempos para la simulación completa del paso fueron aproximadamente de 10 

horas con precisión sencilla del solucionador explicito y precisión simple en la salida 

nodal. Cambiando la configuración de la simulación a doble precisión el tiempo de 

simulación se incrementa un 100%. 

 

Aproximadamente 70000 elementos componen el modelo incluyendo los elementos de 

los soportes y las estructuras del pie. 

 

3.4 Técnicas empleadas para mejorar el rendimiento 
del modelo 

 

Escalamiento de masa 

 

La simulación del modelo se realizó utilizando el método explicito debido a las 

características dinámicas del problema. Para efectos de reducir el costo computacional 

se utilizó la técnica de escalamiento de masa [99] estableciendo que el mínimo 

incremento de tiempo para los elementos fuera de 4E-7 segundos. Mediante esta 

técnica se incrementa artificialmente la masa de algunos elementos obteniendo un 

tiempo de incremento estable menor, lo que finalmente se ve reflejado en un menor 

tiempo de cálculo computacional. Es importante resaltar que el uso de esta técnica 

debe restringirse a pocos y pequeños elementos en relación al número y volumen total 

de elementos del modelo. 

La geometría que envuelve todas las estructuras óseas y demás objetos internos 

compuesta por tejidos blandos no posee elementos con incrementos menores a 4E-7 s 
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y por lo tanto no requiere escalamiento de masa, de la misma forma los soportes 

tampoco requieren incrementos artificiales de masa. Por el contrario, las estructuras 

óseas requieren un incremento mínimo de 1E-7 s aproximadamente para el cálculo del 

99% de sus elementos. El promedio de incremento de tiempo estable para los huesos 

es de 4.32E-7 s, lo cual hace que al condicionar el mínimo incremento a 4E-7 s, se 

requiera incrementar la masa del 43% de los elementos que definen el hueso, en un 

3% aproximadamente durante la simulación. Por supuesto los efectos del incremento 

de la masa no representan cambios considerables en la cargas sobre la región plantar 

pero si permiten una notable reducción del tiempo computacional respecto al requerido 

sin usar escalamiento. 

 

Amortiguamiento 

 

La introducción de un factor de amortiguamiento artificial en el modelo es necesaria ya 

que esta característica permite emular las propiedades de disipación de energía que 

no son incluidas en la definición del modelo. La ausencia de estas propiedades de 

disipación de energía sobre un material hiperelástico ideal (el cual retorna 

completamente la energía entregada) tiene como resultado la presencia de altos 

niveles de vibración en los tejidos, efecto que altera notablemente los resultados 

obtenidos. 

 

Principalmente, el objetivo de introducir el factor de amortiguamiento es disipar parte 

de la energía entregada por el impacto del golpe de talón, por el peso corporal y por la 

acción muscular. A las estructuras internas y a los soportes no les han sido 

introducidos factores de amortiguamiento. 

 

El factor de amortiguamiento introducido 𝑪𝒆 es denominado amortiguamiento de 

Rayleigh, el cual mantiene una relación con la frecuencia de vibración de la estructura 

[117] y con la combinación lineal de las matrices de rigidez y masa de la siguiente 

forma [117] [118]: 

 

𝑪𝒆 = 𝜶𝑴𝒆 + 𝜷𝑲𝐞                                               (𝟐𝟒) 

 

Donde 𝜶 y 𝜷 son los coeficientes de Rayleigh, 𝑴𝒆 y 𝑲𝒆 son las matrices de masa y 

rigidez elementales respectivamente. 
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4.  Desarrollo de algoritmos para la 

generación de geometrías de órtesis 

personalizadas 

 

En el trascurso de este capítulo se discuten los métodos para obtener los tipos de 

geometrías de las órtesis personalizadas propuestas, provenientes de varios criterios 

que producen características topográficas distintas para la superficie superior de la 

plantilla. Los algoritmos son implementados en el software MATLAB® (MathWorks, 

USA), de los cuales se obtuvieron nubes de puntos que definen espacialmente las 

órtesis. Finalmente las nubes de puntos son convertidas en objetos sólidos utilizando 

un software CAD. 

 

Para la generación de las nubes de puntos que representan la superficie superior y el 

volumen que define las órtesis, se utilizó información proveniente de las siguientes 

fuentes: 

 

 Muestreo de la región plantar a partir del modelo geométrico 3D del pie. 

 Información proveniente del sistema de medición de presión plantar F-Scan®. 

 

Los datos provenientes del muestreo de la región plantar fueron empleados para 

obtener la forma plantar y la forma periférica del pie. Luego, utilizando esta última en 

conjunto con los datos provenientes del sistema F-Scan® se desarrolló un método que 

emplea la superficie producida por el promedio de los mapas de presión durante la 

marcha para generar una superficie de contacto adecuada. 

 

Es importante destacar que a pesar de que la forma de las órtesis esté basada en la 

morfología del pie, en la práctica, son necesarios varios ajustes a estas geometrías 

debido a que el calzado también representa una restricción de forma, que depende 

particularmente de su geometría interna, y que influencia directamente las geometrías 

laterales e inferiores de las órtesis. En este trabajo no se tuvieron en cuenta las 

posibles restricciones geométricas del zapato, puesto que las mismas son particulares 

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

 

La definición de la topografía de órtesis basada en la forma plantar es inspirada por el 

trabajo de Hsu en [119], en el cual se define el índice de conformado como la similitud 

entre la forma de la plantilla en relación a la forma del talón y el arco. Este índice 

proporciona el estado de contacto entre el pie y la órtesis, siendo un valor del 100% un 

contacto total entre el pie y la plantilla, y un 0% una plantilla completamente plana.  

A partir del modelo geométrico 3D del pie, se hizo una proyección de su periferia en un 

plano transversal, sobre la cual se hace un muestreo para obtener un conjunto de 

puntos. Dichos puntos fueron unidos mediante una curva spline (Figura 4.1) y 

posteriormente sobre esta curva se hizo un offset externo para garantizar que el pie 

estuviera completamente dentro de esta área. 

Figura 4.1: Curva delimitadora de la región plantar. 

 

 

Se definió el porcentaje de similitud como la relación entre los datos del muestreo de la 

región plantar y la topografía superior de la órtesis. Para un valor del 100% del 

porcentaje de similitud, la superficie de la órtesis será producida usando todos los 

puntos del muestreo, mientras que un valor del 50%, utilizará los puntos bajo la 

coordenada Z definida por el punto medio de la diferencia entre la altura máxima y 

mínima del muestreo plantar. Los puntos sobre la coordenada Z son eliminados del 

conjunto de puntos que define la nueva topografía (Figura 4.2). 
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Figura 4.2: Definición de porcentaje de similitud. 

 

La nube de puntos resultante del proceso anterior es unida a la spline con offset que 

define la geometría externa en el plano XY. Dicha spline tendrá cómo coordenada Z la 

altura máxima de la nueva nube de puntos, definiendo los bordes de la topografía 

superior. Finalmente para obtener la topografía inferior se agrega la misma spline bajo 

la altura mínima de la nube de puntos (Figura 4.3). La distancia entre la spline inferior 

y el punto de mínima altura de la nube de puntos es el espesor mínimo entre la órtesis 

y el soporte plano. 

Figura 4.3: Nube de puntos resultante. 

 

 

 

Utilizando la nube de puntos superior y la spline superior, se realizó mediante un 

software CAD una interpolación para generar la superficie que representa la topografía 

superior. Sobre esta superficie se proyecta la spline inferior y se hace una intersección 

o corte de la superficie rectangular interpolada con la curva periférica dando forma a la 
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superficie superior de la órtesis basada en la forma plantar (Figura 4.4). Finalmente el 

volumen (Figura 4.5) se obtiene mediante la extrusión de la superficie superior 

interpolada, limitada por la curva inferior. 

Figura 4.4: Proyección de curva periférica sobre superficie interpolada. 

 

 

 

Figura 4.5: Volumen final de órtesis basada en forma. 

 

 

Todo el proceso descrito anteriormente (Figura 4.6) fue realizado utilizando la función 

formaplantar, que recibe como entradas la nube de puntos de la región plantar, la 

spline con offset que define la periferia de la plantilla, el porcentaje de similitud 

deseado por el usuario, el espesor mínimo de la órtesis y un parámetro adicional 

opcional para reducir la densidad de la nube de puntos.  
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Figura 4.6: Proceso general para la generación de órtesis basada en la forma plantar.  

 

4.2 Órtesis basada en mapas de presión 

 

La estrategia empleada para obtener una topografía superior mediante el promedio de 

los mapas de presión dinámicos es una idea original de este trabajo, la cual fue 

concebida teniendo en cuenta que algunos especialistas se basan en la distribución 

obtenida mediante los sistemas de medición de presión plantar en zapato, para el 

diseño y la formulación de las órtesis [120]. 

 

Utilizando la spline que define la periferia de la plantilla, se creó un conjunto de puntos 

dentro del área delimitada por ésta. A partir de este conjunto de puntos se crean 8 

regiones definidas cada una por 16 coordenadas, teniendo en cuenta la 

representación computacional de una superficie discutida en la sección 1.2.1 y en 

[121]. Además, las regiones se definen dada la disposición de las estructuras 

anatómicas de la planta del pie observada en la sección 1.1.6, lo que permite un 

control local de la topografía de la superficie (Figura 4.7). Las regiones en las que se 

divide el pie son: 

1-2. Dedos Izquierdos y derechos. 

3-4. Región metatarsal izquierda y derecha. 

5-6. Pie medio izquierdo y derecho. 

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

de control para la definición de los parches de Bézier 

Figura 4.7: División en regiones anatómicas 

 

 

Figura 4.8: Submallas de control para cada región anatómica. 

 

El almacenamiento de estas regiones se hace mediante un arreglo multidimensional 

de 13x7x3 elementos, donde se encuentran ensambladas las coordenadas X, Y y Z de 

las submallas de control.  

Dado que las matrices que almacenan las coordenadas X y Y definen la forma de las 

regiones y  en conjunto la forma plana de la plantilla (que define la proyección del pie), 

estas matrices no serán modificadas. Por lo tanto, las variaciones geométricas de cada 

submalla se realizan solamente en las coordenadas Z de cada una éstas, variando 

solamente la altura de los puntos de control y no su posición en el plano XY. El criterio 

empleado para modificar las coordenadas Z de las submallas, será descrito en la 

sección 4.2.3. 
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Para la generación de las superficies de Bézier, cada arreglo fue enviado como 

argumento a una función de trasformación de Bézier [121] implementada usando las 

funciones base de Bézier desarrolladas en la ecuación 3. 

Figura 4.9: Transformación de submallas de control en parches de Bézier 

 

Finalmente después de hacer la transformación de Bézier de cada una de las 

submallas (Figura 4.9), los parches resultantes tendrán 11x11 coordenadas (para cada 

coordenada XYZ,) y serán ensamblados en un arreglo multidimensional de 40x21x3 

que definirá la topografía de la superficie superior de la órtesis (Figura 4.10). 

Figura 4.10: Generación de superficie superior de órtesis mediante la función de 
Bézier. 

 

4.2.1 Preparación de la información de F-Scan® 

 

La información del proceso de marcha obtenida del sistema de medición plantar F-

Scan® se puede visualizar como mapas de presión, tal como se describió en la sección 

1.2.2. Sin embargo, cada captura contiene 400 mapas de presión, lo que si bien es un 

volumen notable de información, no aporta datos importantes independientemente en 

cada instante de tiempo. El software de F-Scan® permite manipular la información 

obtenida en cada captura y extraer, de todo el contenido masivo de ésta, información 
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relevante tal como los promedios de presión (Figura 4.11), curvas de fuerza vs. 

tiempo, integral de presión vs. tiempo (la cual tiene una importancia particular [39]), 

entre muchas otras funciones. Utilizando estas características del software se obtuvo 

el promedio de las presiones durante la captura. 

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

 

Esta información es exportada a un archivo ASCII del cual se puede extraer una matriz 

de 60x21 datos, que definen cada valor de las presiones en un área de 25 mm2. Como 

toda la matriz no contiene información, puesto que cada plantilla debe ser recortada a 

la talla del calzado de cada paciente, se deben eliminar de la matriz los valores 

asociados a la ausencia o daño de los sensores, condiciones para las cuales el 

identificador es "B". En la figura 4.12 se muestra un ejemplo de matriz extraída del 

sistema F-Scan®, en la que se pueden ver sus datos de salida para cada sensor 

dañado (B), inactivo y activo, donde estos últimos describen la forma de las regiones 

activas que en este caso al ser el promedio de dichas regiones, presenta la forma de 

la huella plantar. 

Figura 4.12: Matriz de datos de presiones promedio extraída del sistema F-Scan®. 

 

Para generar una topografía de órtesis basada en los mapas de presión dinámicos, se 

debe relacionar espacialmente la matriz del promedio de presiones con el arreglo de 

las submallas de control. Como la matriz posee los valores de la presión, pero no 

posee información espacial, es necesario crear un conjunto de coordenadas XY 

asociadas a ésta. Aprovechando el hecho que cada sensor es de 5x5 mm2, se puede 
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hacer una relación geométrica y obtener unas coordenadas relativas entre los distintos 

sensores de la matriz. 

4.2.2 Asociación de los distintos tipos de datos 

 

En las secciones anteriores se describieron los tipos de datos y el procesamiento que 

se realiza sobre éstos para hacerlos utilizables. Estos datos son la información 

geométrica y la información proveniente de los mapas de presión. Como debe existir 

una relación geométrica entre estos dos tipos de datos, se asociaron coordenadas 

relativas bidimensionales a la matriz de sensores utilizando la propiedad geométrica 

del área de los sensores y el promedio de las presiones ejercidas durante todo el paso 

para cada sensor. A partir de dicha matriz, se puede obtener la información de todos 

los sensores activos en algún momento del paso, lo que produce una "huella" que da 

la posibilidad de extraer características geométricas que brindan la ubicación relativa 

entre los puntos de la matriz de sensores. 

 

Mediante una función de translación, se relacionan la matriz de forma y la matriz de 

sensores, quedando cada elemento de la matriz de sensores mapeado dentro del área 

encerrada por la curva que describe la forma periférica (Figura 4.13). Esta asociación 

permite evaluar las condiciones de carga descritas por la matriz de sensores, y 

mediante la función de atenuación que se verá en la siguiente sección, permitirá 

modificar las coordenadas Z de las submallas de control para generar la topografía de 

la superficie de contacto basada en los mapas de presión. 

Figura 4.13: Asociación entre curva periférica y matriz de sensores tras la aplicación 
de la función de traslación. 
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4.2.3 Atenuación de la superficie de presión 
 

A partir de la matriz obtenida del promedio de presiones plantares producidas en un 

conjunto de pasos, es posible crear una superficie que relacione espacialmente la 

posición del sensor y la presión. Cómo los valores del promedio de presiones se 

presentan en kilopascales y se encuentran en un rango de 0 a 600 en este estudio, 

escala considerablemente mayor a la representación espacial de la matriz de sensores 

(Figura 4.14), es posible actuar sobre la magnitud de los valores mediante una función 

de atenuación para que la posición de representación de los sensores y el valor de las 

presiones definan una superficie de geometría similar a la del pie (Figura 4.15). 

Figura 4.14: Promedio de presión vs. coordenadas XY de la matriz de sensores. 

 

Al aplicar la función de atenuación (Figura 4.15), la superficie obtenida muestra la 

forma de las zonas en el pie con mayor presión. Si se hace una inversión de esta 

forma, se producirá una superficie compatible con el pie donde se puede evidenciar 

que a mayor presión, mayor profundidad y por consiguiente, menor contacto de esa 

región con la superficie. 

La función de atenuación es de la forma: 

𝒁 = −𝑪𝑨𝑻𝑵 ∙ 𝐥𝐨𝐠𝟏𝟎 𝑷𝒑𝒓𝒐𝒎                                                (𝟐𝟓) 
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Donde Z es la matriz de las coordenadas en el eje z de la superficie atenuada, CATN es 

una constante de atenuación y 𝑷𝑝𝑟𝑜𝑚   es la matriz de presiones promedio de un 

conjunto de pasos. 

 

Figura 4.15: Atenuación de superficie resultante de promedios de presión.  

 

 

La mayoría de las actividades que se describieron anteriormente para la creación de la 

topografía basada en el promedio de los mapas de presión dinámicos, se realizan 

utilizando la función TBMDPD (Figura 4.16), que recibe como entradas el arreglo que 

contiene las submallas de control, la spline que define la periferia de la plantilla, la 

matriz promedio de los mapas de presión y la constante de atenuación, además de 

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

 
Figura 4.16: Diagrama general de la función TBMDPD.  
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La función TBMDPD retorna una nube de puntos que define la superficie superior de la 

órtesis y posteriormente con esta información, se realiza un procedimiento similar al 

que se utilizó en la sección anterior, para obtener el volumen final de la órtesis (Figura 

4.17). 

Figura 4.17: Volumen final de órtesis basada en mapas de presión dinámicos. 
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5.  Resultados 

 

En este capítulo se muestran los resultados de la implementación y ejecución del 

modelo para el caso de estudio, mostrando inicialmente los resultados del paso del pie 

derecho descalzo y comparando éstos con los datos experimentales recolectados. 

Finalmente se evalúan mediante el modelo las presiones de contacto en la interfaz pie-

superficie producidas por los distintos tipos de órtesis propuestos y se hace la 

comparación de éstas con las presiones de contacto de la geometría de órtesis que 

fue formulada por un especialista clínico. 

5.1 Modelo FEM vs. Datos experimentales  

 

En la sección anterior se estableció que la duración de la fase de contacto en 

promedio es de 1 segundo para el caso de estudio seleccionado. En la figura 5.1 se 

observan algunos instantes de la simulación en el plano sagital durante el paso 

descalzo. 

Figura 5.1: Simulación de la fase de contacto entre el pie y la superficie (paso 
descalzo). 

 

 

De la información experimental recolectada se extraen los datos de la fuerza medida 

en cada instante por el F-Scan® y por las plataformas de fuerza durante varios pasos y 

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

corporal. 

Figura 5.2 Curvas de GRF vertical durante la estancia para el modelo FEM y los 
sistemas de medición. 

 

La variable que se observo es la presión de contacto en la superficie plantar del 

modelo del pie. Estas presiones fueron analizadas en instantes pertenecientes a los 3 

momentos de la fase de la estancia, los cuales son el golpe de talón, el apoyo medio y 

el despegue. 

 

En las figuras 5.3 y 5.4 se presentan los resultados de la distribución de presión para 

el golpe de talón del modelo FEM y del sistema de medición de presión plantar 

respectivamente. Comparando los resultados, se encuentran similitudes en las zonas 

de presión y en las áreas de contacto, pero los valores máximos de la presión de 

contacto en el modelo son superiores en magnitud (0.635 MPa) respecto a los 

medidos en el F-Scan® (0.385 MPa), lo que representa un aumento de los resultados 

del modelo del 65% en relación a la medición. También se observa que en las 

mediciones, el área del talón es mayor respecto al área de contacto entre el modelo y 

el soporte semirrígido. 

 

 

 

 



72 Modelación de órtesis personalizadas para alivio de presiones plantares 

 
Figura 5.3: Presiones de contacto resultantes en la superficie de contacto del pie 
durante el golpe de talón. 

 

 

Figura 5.4: Presión medida por el F-Scan® durante el golpe de talón.  

 

 

En la fase media, los valores máximos de presión de la superficie del pie en el modelo 

y de las mediciones obtenidas mediante el F-Scan® (Figuras 5.5 y 5.6) son de 0.293 

MPa y 0.268 MPa respectivamente, lo que representa una diferencia del 10% en los 

valores estimados mediante el modelo en relación a lo determinado mediante el 

sistema de presión plantar. Ambas distribuciones presentan los picos de presión tanto 

en el talón como en la región metatarsal. El área de contacto para el modelo es de 

6516 mm2 mientras que para el F-Scan® es de 6452 mm2. Tal y como en el caso de la 

fase anterior, se evidencia que en el sistema de medición de presión plantar, el área 

del talón es mayor respecto al área de contacto entre el modelo y el soporte 

semirrígido. Además, los dedos no hacen contacto con la matriz de sensores del F-

Scan® mientras que en el modelo FEM si hay contacto.  
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Figura 5.5: Presiones de contacto resultantes en la superficie de contacto del pie 
durante el apoyo medio. 

 

 

Figura 5.6: Presión medida por el F-Scan® durante el apoyo medio.  

 

 

La última fase de interés es el despegue, donde los valores de presión máximos 

mostrados por el modelo FEM se encuentran en la región metatarsal y son de 0.585 

MPa (Figura 5.7). Comparando con los datos experimentales, los valores de presión 

máxima mostrados por el F-Scan® son de 0.553 MPa (Figura 5.8). La diferencia es de 

un 6% mayor para el modelo respecto a la medición. Los valores máximos se 

encuentran bajo el primer metatarsiano en el modelo FEM mientras que en la medición 

se encuentran bajo el segundo metatarsiano. El área de contacto es mayor en la 

plantilla de sensores, con un valor de 5135 mm2 respecto a 4998 mm2 en el modelo del 

pie. 
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Figura 5.7: Presiones de contacto resultantes en la superficie plantar durante la fase 
de despegue. 

 

 

Figura 5.8: Presión medida por el F-Scan® durante la fase de despegue.  

 

 

Las trayectorias del COP provenientes de las mediciones promediadas de varios 

pasos en el sistema F-Scan®, y de la plataforma de fuerza BTS, junto a la trayectoria 

producida por el modelo FEM se pueden observar en la figura 5.9. Es importante 

resaltar que las gráficas de las trayectorias del centro de presión de la plataforma de 

fuerza y del modelo, se representan sin realizarse sobre ellas ningún tipo de rotación, 

mientras que la gráfica del COP proveniente del sistema F-Scan es rotada utilizando el 

ángulo de progresión máximo del pie derecho [123], determinado en las pruebas 

realizadas en el laboratorio de marcha. Dicha rotación se hace debido a que el COP 

en el sistema de medición de presión plantar se calcula respecto al eje de la plantilla. 
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Figura 5.9: Trayectoria de los centros de presión del modelo y de los sistemas de 
medición. 

  

 

5.2 Análisis comparativo entre distintos tipos de 
órtesis 

 

Se hizo la comparación computacional entre 4 tipos de órtesis, las cuales están 

compuestas por el material EVA. En el primer modelo se utilizó como soporte para 

ejecutar las 3 fases de la estancia, un bloque prismático rectangular de EVA que fue 

ubicado sobre el soporte semirrígido (Figura 5.10). En el segundo y tercer modelo se 

reemplaza el bloque de EVA por volúmenes de órtesis obtenidas mediante los 

métodos descritos en el capítulo 4 (Figuras 5.11 y 5.12). Finalmente, se ejecuto una 

cuarta simulación utilizando el modelo digitalizado de la plantilla propuesta por un 

especialista clínico (Figura 5.13). 

 

Figura 5.10: Disposición del modelo del pie sobre el bloque de EVA. 
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Figura 5.11: Disposición del modelo sobre volúmenes de órtesis basados en forma 
plantar (izquierda) y en el promedio de los mapas de presión (derecha). 

 

 

Figura 5.12: Mallado sobre los volúmenes de órtesis obtenidas de la forma plantar 
(izquierda) y del promedio de los mapas de presión (derecha). 

  

 

Figura 5.13: Mallado sobre modelo digitalizado de una órtesis propuesta por 

especialista. 

 

Las distribuciones de presión en la superficie plantar para la fase del golpe de talón 

obtenidas con el uso de los 4 tipos de soportes se pueden observar en la figura 5.14: 



Resultados 77 

 

Figura 5.14: Distribuciones de presión de contacto en la región plantar para los 4 tipos 
de soportes durante el golpe de talón. 
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Para la fase del golpe de talon, el soporte que presenta el máximo nivel de presión de 

contacto es el bloque de EVA, el cual es de 0.4 MPa. El siguiente soporte con mayor 

presión es el propuesto por el especialista, con un valor de 0.316 MPa. Finalmente los 

dos soportes que más reducen la presión de contacto en el golpe de talón son el 

basado en forma plantar y el basado en el promedio de los mapas de presión, con 

valores de 0.307 MPa y 0.236 MPa respectivamente. La concentración de presión para 

todos los casos se encuentra en la región central del talón. 

 

Al contrario del caso de las presiones, las áreas de contacto mayores se presentan en 

la órtesis basada en mapas de presión (10196 mm2), seguida de la órtesis de forma 

(9498 mm2), luego de la órtesis propuesta por el especialista (7711 mm2) y finalmente 

por el bloque de EVA (7173 mm2). 

 

Las distribuciones de presión para el apoyo medio obtenidas para los 4 tipos de 

soportes se pueden observar en la figura 5.15. En dicha fase, La presión máxima 

alcanzada es para el modelo de la órtesis propuesta por el especialista (0.239 MPa), 

seguido del modelo en el que se utilizó la órtesis basada en la forma plantar (0.233 

MPa). Para el soporte plano de EVA y la órtesis basada en mapas de presión, se 

obtuvieron valores máximos de presión de 0.225 MPa y 0.217 MPa. 

 

A pesar de que la órtesis formulada por el especialista produce la presión máxima de 

contacto entre los 4 soportes, dicha presión se encuentra concentrada en un área 

reducida (menor a 20 mm2), tal y como el caso de la presión máxima producida en el 

modelo que utiliza la órtesis basada en mapas de presión (Figura 5.15). 

 

La mayor área de contacto en el apoyo medio fue obtenida mediante el uso de la 

órtesis basada en el promedio de los mapas de presión (11340 mm2) seguida de la 

órtesis basada en forma plantar (10959 mm2). Los soportes que produjeron menores 

áreas de contacto fueron el formulado por el especialista  (8229 mm2) y el bloque de 

EVA (8015 mm2). 

 

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

despegue obtenidas para los 4 tipos de soportes se pueden observar en la figura 5.16. 
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Figura 5.15: Distribuciones de presión de contacto en la región plantar para los 4 tipos 
de soportes durante el apoyo medio. 

 



80 Modelación de órtesis personalizadas para alivio de presiones plantares 

 
Figura 5.16: Distribuciones de presión de contacto en la región plantar para los 4 tipos 
de soportes durante la fase de despegue. 
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En la fase de despegue, el soporte que produce el nivel máximo de presión de 

contacto en la región plantar es el obtenido mediante los mapas de presión dinámicos, 

con un valor de 0.331 MPa sobre el hallux, seguido por el soporte plano de EVA, que 

presenta un valor de 0.33 MPa en la región metatarsal. El soporte basado en la forma 

plantar produce un valor de presión máxima de contacto de 0.316 MPa sobre la región 

metatarsal y finalmente, el soporte que produjo el menor valor de presión para esta 

fase fue el formulado por el especialista, con un valor de 0.308 MPa ubicado en el 

segundo dedo. 

 

Las áreas de contacto en la región plantar en el despegue fueron mayores en las 

simulaciones realizadas con órtesis basadas en el promedio de los mapas de presión 

dinámicos y en la forma plantar, con valores de 9483 mm2 y 8912 mm2 

respectivamente. Las menores áreas son producidas por las simulaciones realizadas 

con la prescripción del especialista (5974 mm2) y el bloque de EVA (5421 mm2). 

 

La comparación entre los valores de las áreas de contacto en la región plantar 

producidos por cada soporte para las 3 fases analizadas se pueden observar en la 

figura 5.17. 

 

Figura 5.17: Áreas de contacto en la región plantar (en mm2) para las mediciones con 
el F-Scan® y para los distintos soportes evaluados. 
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La comparación entre los valores de presión máximos de los distintos volúmenes de 

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

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

 

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

Fase 
Medición 

F-Scan 

Tipo de soporte 

 

Soporte 

plano 

semirrígido 

Bloque 

de EVA 

Basado en 

forma plantar 

Basado en 

mapas de 

presión 

Prescripción  

Especialista 

Golpe de 

talón 
0.385 0.6349 0.3997 0.307 0.236 0.316 

Apoyo 

medio 
0.268 0.294 0.225 0.233 0.217 0.239 

Despegue 0.553 0.585 0.33 0.3136 0.3317 0.308 

 

 

Figura 5.18: Gráfica de presión máxima de contacto (en MPa) para las mediciones 

con el F-Scan® y para los distintos soportes evaluados. 
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6.  Discusión  

 

El proceso de concepción y fabricación de órtesis personalizadas para alivio de 

presión plantar tiene una alta dependencia de la experiencia del especialista clínico y 

sus métodos de evaluación se basan principalmente en la retroalimentación brindada 

por el paciente y en la inspección clínica tras el uso del tratamiento. El uso de modelos 

que permitan observar una aproximación de los resultados obtenidos tras una 

propuesta clínica sin efectuarla sobre el paciente puede llegar a ser valioso para los 

especialistas y permitir mejoras notables en los tiempos y resultados de los 

tratamientos. 

 

El modelo FEM del paso fisiológico muestra características coherentes con las 

mediciones experimentales. Sin embargo debido a las limitaciones tanto del mismo 

modelo como de los sistemas de medición, la aproximación presenta diferencias 

notables en magnitudes y distribuciones de presión, principalmente en la fase del 

golpe de talón. 

 

Es importante destacar el tipo de material empleado, ya que a pesar que Lemmon y 

col. en [101] indican que el modelo hiperelástico con los coeficientes propuestos 

(Tabla 3-1) se aproxima de forma adecuada al comportamiento biomecánico de los 

tejidos blandos en la planta del pie, las propiedades de disipación y amortiguamiento 

de energía propias de un material viscoelástico como el tejido blando no están 

incluidas. La respuesta del modelo ante la entrega de energía en forma de fuerzas (o 

presiones) se traduce en la descripción de los movimientos y deformaciones 

mostradas en la figura 5.1, los cuales representan gráficamente de forma adecuada el 

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

 

Con la ausencia de las propiedades de disipación y amortiguamiento en el material 

que define el tejido blando, la energía durante el tiempo de simulación no alcanza a 

disiparse en el impacto de los cuerpos y queda rebotando, causando vibraciones sobre 

toda la estructura que, claramente modifican la distribución de presiones y la misma 

dinámica de todo el modelo. Por esta razón, fue necesario introducir un factor de 

amortiguamiento artificial conocido como amortiguamiento de Rayleigh relacionado 

con la frecuencia de vibración de una estructura [117]. El comportamiento tras el uso 

del factor de amortiguamiento artificial reduce efectivamente las vibraciones 
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permitiendo emular las propiedades de amortiguamiento y disipación de energía 

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

 

La introducción del factor de amortiguamiento en una malla tetraédrica de material 

hiperelástico que mantiene una relación de contacto normal y tangencial con otra 

superficie, junto a la presencia de fricción, es una combinación de supuestos que 

podrían alterar los resultados de cada elemento. En relación con los elementos 

cuadriláteros, los elementos hexaédricos presentan mejores características de 

estabilidad y menor influencia del refinamiento de la malla [122], sin embargo, debido a 

la complejidad geométrica de la malla no es posible utilizar elementos hexaédricos 

sobre la región plantar. 

 

La gráfica de GRF vertical durante la estancia, ilustrada en la figura 5.2 indica que a 

pesar de los supuestos introducidos en el modelo, las reacciones del soporte 

presentan un grado de similitud adecuado con las mediciones obtenidas mediante el 

sistema F-Scan® y la plataforma de fuerza. Los dos sistemas de medición presentan 

diferencias que se esperaban ya que la medición de la plataforma es sobre un soporte 

que se puede interpretar como rígido y plano, mientras que en el calzado empleado en 

la medición mediante el F-Scan®, a pesar de que se procura que la superficie que 

estará en contacto con la matriz de sensores sea rígida y plana, la rigidez del material 

que la compone es considerablemente menor que la del material de la plataforma, y 

por tanto puede permitir pequeñas deformaciones durante el paso. Sin embargo, la 

medición del F-Scan® permite observar las formas y magnitudes de las presiones 

normales durante la fase de contacto del pie durante un ciclo de marcha normal dando 

la posibilidad de conocer y comparar en cierta medida las presiones de contacto en la 

interfaz pie-superficie. 

 

Retomando la figura 5.2, es posible observar que la curva de GRF vertical del modelo 

propuesto presenta la vibración característica de la respuesta transitoria del impacto 

del golpe de talón, la cual es también visible en la plataforma de fuerza, a diferencia de 

la curva descrita por el F-Scan®, donde no se evidencia la vibración. Este último hecho 

se asocia principalmente a que el calzado usado en la medición del F-Scan brinda 

amortiguación en la fase del golpe de talón. La magnitud de las 3 curvas se encuentra 

alrededor del valor de la fuerza ejercida por el peso corporal. El descenso en la fase 

de apoyo medio se puede visualizar en las curvas obtenidas de forma experimental, 

mientras que en el modelo la carga se mantiene constante, esto principalmente a las 

simplificaciones musculares hechas en el diseño del modelo y a la simplificación de la 
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articulación del tobillo la cual en el escenario real, está compuesta por varios tipos de 

tejidos blandos como cartílagos ligamentos, músculos y fascias que envuelven y 

estabilizan la articulación ejerciendo resistencia a la rotación articular y disipando 

energía [1]. Finalmente en la fase de despegue hay un incremento de la fuerza que se 

evidencia en todos los casos debido al momento ejercido en la articulación del tobillo 

producido por las fuerzas provenientes de la contracción concéntrica de los músculos 

conectados al tendón de Aquiles. La curva del modelo presenta vibraciones tras 

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

 

Las diferencias de la forma de las curvas de GRF experimentales, en relación a la 

producida por el modelo son esperadas, debido a todos los supuestos hechos para la 

elaboración del modelo, de los cuales se destaca principalmente el tipo de materiales 

empleados y la aplicación lineal de las funciones de carga para ejecutar el paso. 

 

Respecto a las distribuciones de presión, la única información experimental disponible 

es la obtenida por el F-Scan® la cual puede dar indicios de la forma y magnitud de  

éstas durante el tiempo de contacto con el suelo. Sin embargo, de forma poco 

frecuente, el sistema de medición de presión plantar puede mostrar contactos internos 

del calzado con el pie, sin que éste en realidad tenga contacto con el suelo, debido a 

los movimientos durante el balanceo y al ajuste del calzado. A pesar del hecho anterior 

y de las pequeñas deformaciones sufridas en el soporte interno del calzado discutidas 

anteriormente, se pueden comparar las distribuciones del modelo FEM con las 

distribuciones del F-Scan®. 

 

Las magnitudes de las presiones observadas en el modelo FEM han sido superiores 

respecto a las medidas por el F-Scan®, hecho atribuido principalmente a la ausencia 

de características de viscoelasticidad en el bloque de tejidos blandos y de la 

diferenciación de estructuras sobre el mismo, dado que bajo la piel (la cual tiene 3 

capas) hay otros tejidos blandos como músculos, vasos y fascias entre otros, los 

cuales poseen propiedades biomecánicas distintas.  

 

Otro factor importante al que se le atribuyen las diferencias en las distribuciones de 

presión del modelo en relación a las determinadas con el F-scan®, es la ausencia de la 

acción de músculos intrínsecos y extrínsecos del pie no tenidos en cuenta para el 

análisis, que aportan varios efectos en la estabilidad y en la trasmisión de cargas a la 

estructura. 
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En la simulación del golpe de talón para el paso descalzo (Figura 5.3) se encuentran 

diferencias de un 65% aproximadamente, entre los valores de presión máxima de la 

superficie de la región plantar y los datos provenientes del F-Scan® (Figura 5.4), lo cual 

podría explicarse por la ausencia de los músculos extrínsecos que tienen como 

función absorber el impacto del pie contra el suelo y las propiedades de absorción de 

los tejidos. Pese a la notable diferencia de valores, los resultados son congruentes con 

lo reportando en la literatura, específicamente en los trabajos de Cheung [54], Qian 

[96], Devaux (Citado por Rustin en [125]) y Lewis [126], donde se reportan diferencias 

de hasta dos veces los valores medidos por el sistema de medición de presión plantar, 

inclusive usando cargas equivalentes a la mitad del peso corporal. Dichos autores 

asocian principalmente las diferencias entre las presiones, a la ausencia de las 

propiedades biomecánicas reales de los tejidos. 

 

A diferencia de los valores de presión máximos, las áreas de contacto producidas en el 

modelo FEM y las medidas por el F-Scan durante el golpe de talón se aproximan 

satisfactoriamente, siendo la diferencia entre éstas de 174 mm2. La mayor área de 

contacto la exhibe el F-Scan, resultado esperado puesto que la medición es realizada 

dentro del zapato. El confinamiento producido por el calzado explica el área de 

contacto desbordada hacia la región derecha de la plantilla, que es señalado en la 

Figura 6.1.  

 

Figura 6.1: Distribución de área en el talón medida por el F-Scan durante la fase de 

golpe de talón. 
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Para la fase de apoyo medio las diferencias en la presión máxima entre la medición y 

el soporte para el paso descalzo (Figuras 5.5 y 5.6) se reducen respecto a las 

observadas en el golpe de talón, debido a que el impacto ya ha tenido lugar y se ha 

dado una adaptación del pie a la superficie. Dichas diferencias alcanzan valores de 

hasta un 10% en magnitud y con similitudes importantes en la distribución para el 

instante analizado. Las concentraciones de presión para ambos casos se encuentran 

en el talón y en la región metatarsal lo que indica un nivel de aproximación adecuado 

en la determinación de la distribución de presiones. Del mismo modo que para la fase 

anterior, las áreas de contacto presentan un nivel de similitud satisfactorio, con 

diferencia de tan solo 64 mm2. 

 

Analizando la fase del despegue (Figuras 5.7 y 5.8), la diferencia entre los valores de 

presión máxima medidos por el F-Scan® respecto a los del modelo es del 6% 

aproximadamente, sin embargo se evidencian diferencias en la forma de la distribución 

de presión, específicamente en las zonas concentradoras de presión, que se 

encuentran bajo el primer metatarsiano para el caso del modelo descalzo y bajo el 

segundo metatarsiano, según la medición del F-Scan®. Este tipo de diferencias se 

puede asociar a varios factores tales como la naturaleza de la medición mediante el F-

Scan (Dentro del zapato), las restricciones impuestas en el modelo y las alteraciones 

en la piel del sujeto que no fueron modeladas (Hiperqueratosis por ejemplo). La 

diferencia entre las áreas de contacto para el despegue es de 137 mm2. 

 

Otros parámetros de interés observados en este estudio fueron las trayectorias de los 

centros de presión del modelo y de las mediciones hechas mediante el sistema de 

medición de presión plantar y la plataforma BTS (Figura 5.9), las cuales presentan 

diferencias notables para los 3 casos y que sin embargo, son esperadas 

principalmente por las condiciones de los métodos de medición (soporte rígido con el 

pie libre vs. soporte con pequeñas deformaciones y confinamiento del pie) y para el 

caso del modelo, son diferencias comprensibles puesto que el modelo no representa 

los pequeños movimientos de eversión e inversión que se dan durante la fase de 

contacto.  

 

Pese a las simplificaciones y restricciones impuestas en el modelo, y teniendo en 

cuenta que el modelo representa un paso sobre un soporte rígido plano,  tal y como 

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

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

 

La trayectoria del COP producida por el F-Scan es la que presenta la mayor diferencia 

respecto a las otras 2 curvas, puesto que dicho COP avanza desde el golpe de talón 

hacia adelante hasta la región metatarsal, y luego del despegue, retorna (Figura 5.9). 

Este hecho está relacionado directamente con los contactos internos que se producen 

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

 

Hasta este punto, la discusión indica que el modelo implementado mediante el método 

de los elementos finitos brinda una aproximación aceptable para la estimación de las 

presiones de contacto producidas por el uso de un soporte semirrígido plano, hecho 

que permite utilizar el modelo para comparar los efectos producidos por soportes no 

planos y de carácter deformable, específicamente soportes órtesicos.  

 

Ya teniendo disponible una estrategia para evaluar los efectos de una topografía de 

contacto de una órtesis, es posible discutir el objetivo principal de este trabajo el cual 

es encontrar una superficie de contacto que reduzca las presiones máximas hasta 

valores normales. 

 

Existe una amplia discusión de los umbrales que definen la presión normal y anormal 

en las regiones de la planta del pie y en los umbrales que conllevan a procesos de 

ulceración, que si bien no son determinantes [123] se discute su relación con otras  

variables relacionadas dependientes del tiempo que se correlacionan mejor con la 

presencia de ulceraciones (integral fuerza-tiempo por ejemplo) [39]. En los datos 

experimentales obtenidos no se encuentran valores de presión superiores al umbral 

sugerido por Boulton y col. en [123], en tanto, el análisis estuvo limitado a observar el 

nivel de reducción de presión brindado por los soportes modelados en este trabajo. 

 

Debido al uso del EVA en la composición de los volúmenes ortésicos analizados, se 

simuló el paso usando un bloque plano de EVA como interfaz entre el soporte rígido y 

el pie para descartar que las reducciones de presión fueron influenciadas únicamente 

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

 

Bajo el supuesto inicial brindado por la ecuación 9 que define la presión, se inferiría 

que a mayor área de contacto, menor será dicha presión y que por tanto una órtesis 

basada en la forma de la región plantar sería ideal para la reducción de la presión 
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durante el proceso de marcha normal. Observando los resultados para el soporte 

basado en la forma plantar, éste presenta una reducción de la presión máxima de 

contacto y una redistribución aceptable de la presión en general, respecto a las 

producidas en la simulación del paso descalzo sobre un soporte semirrígido para las 

fases de la estancia analizadas. La órtesis basada en la forma plantar también 

presenta buenos resultados en contraste con el bloque de EVA y la prescripción del 

especialista en el golpe de talón. En la fase de despegue la órtesis basada en la forma 

plantar exhibe concentraciones de presión en la región metatarsal, hecho desfavorable 

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

 

Es importante destacar que la generación de la superficie basada en la forma plantar 

es obtenida con el pie libre y sin ninguna carga ni deformación sobre la planta. Cuando 

el pie entra en contacto con el suelo (o soporte), sufre grandes deformaciones que 

cambian notablemente su disposición geométrica y por ende, la posición de los puntos 

que se utilizan para la generación de la órtesis basada en forma plantar. Sería posible 

obtener mejores resultados basados en las deformaciones experimentadas por el pie 

durante toda la fase de contacto, pero la medición de estas deformaciones si bien no 

es imposible, presenta varios problemas técnicos difíciles de abordar. 

 

Ya que la deformación está relacionada con cargas, el conocimiento de la forma de las 

presiones en la interfaz de contacto del pie puede sugerir que zonas están sometidas 

a deformaciones por la acción de dichas cargas. A partir de esta idea se busca utilizar 

la información promediada de los mapas de presión dinámicos para obtener una 

superficie de alivio de presión.  

 

Un método propuesto en este trabajo y que presentó en general resultados favorables 

en la reducción de presión y en el incremento del área de contacto (Figuras 5.17 y 

5.18), fue utilizar la información de la presión con respecto a las coordenadas 

espaciales de los sensores de la plantilla instrumentada para crear una superficie de 

contacto, proceso descrito en la sección 4.2. Cómo las magnitudes espaciales y de 

presión se encuentran en diferente orden, se utilizó una función de atenuación para 

modificar los valores de presión (Figura 4.15), lo que permite tras el procesamiento de 

la información espacial y de los sensores, proponer una superficie que redistribuye las 

presiones en las zonas con mayores concentraciones, a zonas con menor 

concentración o sin contacto. 
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Comparando los resultados de la órtesis propuesta mediante el método basado en los 

mapas de presión dinámicos, con la basada en la forma de la región plantar y la 

propuesta formulada por un especialista clínico, los índices de reducción de presión 

son más favorables para la primera, a excepción de la fase de despegue, donde los 

mejores resultados los brinda la prescripción órtesica brindada por el especialista 

seguida por la órtesis basada en la forma plantar. Este hecho se puede asociar a que 

en la región del antepíe donde se encuentran los dedos, es donde existe la mayor 

complejidad geométrica, lo que hace que los sensores no puedan determinar las 

presiones en esta zona de forma correcta y por el contrario, el incremento del área de 

contacto se produzca en esas regiones causando valores de  presión mayores a los 

brindados por la órtesis formulada, donde los dedos se pueden acomodar con mayor 

facilidad. 

 

La órtesis basada en los mapas de presión presenta las mejores distribuciones de 

presión y los mayores incrementos de áreas de contacto respecto a los otros soportes 

evaluados en este trabajo. Pese a esto, se encuentran concentraciones de presión en 

la región de los dedos que hacen que los niveles de presión máxima sean elevados 

(Figuras 5.15 y 5.16).  

 

El resultado anterior indica que para el apoyo de los dedos este tipo de soporte no es 

el más adecuado, especialmente en la fase de despegue donde la concentración de 

presión en el hallux alcanzó el mayor valor de presión máxima respecto al resto de 

órtesis evaluadas, hecho desfavorable puesto que el hallux es una de las zonas con 

mayor riesgo de lesión en la región plantar [29][39]. La combinación de la geometría 

de la órtesis basada en el promedio de los mapas de presión en el pie medio y talón 

con una geometría en la que los dedos no se encuentren restringidos cuando se 

flexionan contra la superficie, puede evitar las concentraciones de presión y mejorar 

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

 

En el desarrollo de este trabajo se han cumplido los objetivos propuestos, entre los 

cuales el primero destacable es la implementación de un modelo del comportamiento 

biomecánico del pie durante la fase de la estancia y su respectiva documentación, lo 

que facilitará en un futuro la ejecución de distintos proyectos relacionados con la 

biomecánica del pie. 

 

Con un modelo simplificado del pie como el presentado en este trabajo, es posible 

obtener una buena aproximación de los campos de presiones y la trayectoria del 

centro de presiones en el paso para la fase de la estancia, sin necesidad de 

implementar todos los tejidos que definen la estructura del pie. No obstante, con 

algunos ajustes al modelo, es posible la representación de otros fenómenos en el pie 

no necesariamente limitados al estudio de la región plantar, tales como las 

interacciones articulares, acciones musculares, osteotomías y escenarios quirúrgicos 

entre otros. 

 

El modelo de elementos finitos representa cualitativamente los movimientos y 

deformaciones que el pie desarrolla en la realidad en la fase de la estancia. 

Cuantitativamente existen algunas limitaciones ya que al no contemplar la 

diferenciación de tejidos blandos contenidos en el pie y sus respectivas propiedades 

mecánicas (hiperelasticidad, viscoelasticidad) se producen efectos que no 

corresponden a eventos fisiológicos tales como vibraciones de masas. Por supuesto, 

al incrementar el nivel de detalle en la inclusión de tejidos es posible obtener mejores 

resultados. Se observa que este modelo puede permitir evaluar los efectos 

biomecánicos que se inducirán al introducir una superficie de soporte no plana, lo cual 

representa el caso real de una órtesis, una plantilla no terapéutica e incluso el calzado 

convencional, elementos que siempre presentarán una topografía que no es plana y 

que producirá cargas en los tejidos muy distintas a las provocadas por un soporte 

rígido plano. 

 

La aplicación de la información proveniente de los mapas de presión dinámicos del 

proceso de marcha desarrollada en este trabajo, específicamente la función de 

atenuación del promedio de presiones en la región plantar, muestra que conocer la 
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mecánica de la marcha dentro del calzado bajo las condiciones cotidianas del 

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

 

Los resultados de este trabajo ratifican que la introducción de elementos cualitativos y 

cuantitativos al diseño de calzado terapéutico tales como la forma del pie y las 

distribuciones de presión de la región plantar durante el proceso de marcha permiten 

al especialista contar con más criterios para la prescripción y validación de este tipo de 

productos, dando la posibilidad de estimar con mayor certeza los efectos que se 

producirán con el uso de estos tratamientos sin tener que recurrir a procesos cíclicos 

de uso y modificación del producto. 

  

Apoyarse en las técnicas de medición, estimación y diseño presentadas en este 

trabajo permitirá obtener mejores resultados en los tratamientos, logrando aliviar las 

zonas de concentración de presión previas y permitiendo la corrección en la etapa de 

diseño de zonas criticas producidas por el tratamiento. 

 

A continuación se describen algunas actividades a las que se abre paso gracias al 

desarrollo del proyecto, las cuales eventualmente permitirán mejorar su aplicación y 

rendimiento, además de abrir nuevas posibilidades para la investigación en temas 

relacionados.  

 

Modelo FEM reducido 

 

El modelo FEM del pie implementado en este trabajo incluye parte de la tibia y la fíbula 

por encima del tobillo y los respectivos tejidos blandos a su alrededor. La aplicación de 

las cargas se hace sobre el corte de la tibia puesto que el proceso de trasmisión de la 

carga de la tibia a la articulación del tobillo y al resto de la estructura es desconocido. 

Al establecer las condiciones ejercidas sobre la superficie del astrágalo durante toda la 

fase de la estancia, es posible retirar las estructuras sobre éste (Figura 7.1), hecho 

que reduciría notablemente los elementos que componen el modelo y por tanto, el 

tiempo computacional requerido para calcularlo. Otra alternativa para reducir el tiempo 

computacional, es el escalamiento del tiempo en el que se ejecuta todo el proceso a 

una fracción de éste, teniendo cuidado de no introducir efectos dinámicos no 

deseados. 
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Figura 7.1: Modelo FEM reducido del pie. 

 

 

 

Modelos alternativos para determinar las presiones de contacto entre el 

pie y un soporte determinado 

 

La desventaja de usar un modelo FEM para estimar los efectos biomecánicos 

producidos por la acción de cargas en geometrías complejas como la región plantar, 

es principalmente el tiempo computacional requerido para la simulación. Encontrar 

alternativas para la estimación de presiones plantares por métodos alternativos al FEM 

(métodos libres de malla por ejemplo [128]), puede ser una alternativa para reducir el 

tiempo computacional requerido para la estimación de las presiones de contacto. La 

posibilidad de hacer dicha estimación en tiempo real abriría grandes posibilidades para 

aplicaciones de diseño de calzado terapéutico, en las que el especialista pueda 

observar los efectos biomecánicos del calzado mientras elabora el diseño. 

 

 

Modelo musculoesquelético de miembro inferior 

 

Una de las limitaciones del modelo FEM en este trabajo, son las simplificaciones y 

restricciones que se deben definir para la descripción del paso normal. Estas 

simplificaciones y restricciones no permiten la ejecución de movimientos propios del 

pie (eversión e inversión por ejemplo) controlados por otros músculos no modelados 

en este trabajo, los cuales presentan complejas interacciones con el pie y su cinética, 
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que tienen lugar en todo el miembro inferior. La inclusión de más músculos al modelo y 

de las relaciones con las demás estructuras del miembro inferior permitirá resultados 

más cercanos a los fenómenos que se buscan aproximar, los cuales no se encuentran 

limitados solamente a las cargas sobre la región plantar sino a cualquier evento 

biomecánico del pie en el proceso de marcha que se busque estimar mediante el FEM 

[125]. 

 

Pruebas experimentales de propuestas de órtesis 

 

Desafortunadamente el alcance de los objetivos de esta investigación no permite el 

diseño e implementación de actividades experimentales para la evaluación del 

desempeño de los dispositivos ortésicos sugeridos en este trabajo. Es importante 

realizar una comparación de los resultados obtenidos mediante las simulaciones 

desarrolladas en contraste con datos experimentales tomados in-vivo. La valoración 

experimental de las propuestas permitirá observar además criterios no incluidos en 

esta investigación, tales como la comodidad percibida por el usuario o la influencia de 

los soportes propuestos en el equilibrio o en el proceso de marcha del paciente en 

general. 

 

Análisis con el uso de distintos materiales o propiedades 

 

Una limitación importante impuesta en este trabajo y quizás la más grande es el 

material que compone los soportes ortésicos. A pesar que el EVA es un material de 

uso común en aplicaciones de calzado terapéutico, el panorama real es que en los 

procesos de manufactura de calzado y dispositivos ortésicos se hace uso de varios 

tipos de materiales con distintas propiedades o de un solo tipo de material con 

variaciones en sus propiedades tales como la densidad (Figura 7.2). Dado lo anterior, 

es necesario investigar la interacción de materiales de distintas propiedades 

mecánicas con las topografías de contacto y la relación de esta interacción con el nivel 

de alivio de presión plantar producido además de otros factores como amortiguación y 

absorción de impacto. El conocimiento de las relaciones entre materiales y topografías 

permitirá acercarse a la optimización de la fabricación personalizada del calzado 

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

 

 

Metodología de Aplicación Clínica 

 

Las generación de órtesis personalizadas mediante los métodos descritos en este 

trabajo es independiente de los modelos por elementos finitos implementados, los 

cuales solo tienen como propósito la evaluación de los soportes propuestos. Tras un 

proceso de validación en el que se determine que los soportes propuestos bajo las 

técnicas mostradas en este trabajo reducen las presiones de forma adecuada en la 

región plantar sería posible retirar del esquema el uso del modelo FEM e implementar 

una metodología de aplicación clínica que requeriría la información de la geometría del 

pie del paciente (Obtenida mediante métodos más simples como escaneo laser 3D) y 

la información proveniente de un sistema de medición de presión plantar, las cuales 

serían las entradas de la aplicación que produciría el modelo geométrico de la órtesis, 

el cual podría llevarse a fabricación fácilmente utilizando técnicas avanzadas de 

fabricación como CNC o impresión 3D. 

 

Aplicaciones deportivas 

 

Analizando la información de la distribución de presión plantar producida en una 

actividad deportiva particular, es posible determinar específicamente que zonas 

estarán más cargadas durante la ejecución de dicha actividad para sugerir un soporte 

que permita redistribuir la presión en su ejecución de forma conveniente, con el 

objetivo de reducir las cargas cíclicas ejercidas sobre regiones determinadas o 

incrementar la adherencia o estabilidad en la interfaz de contacto, además de la 
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posibilidad de encontrar factores que relacionen la topografía sobre la que se apoyan 

los pies durante la actividad, con el rendimiento o comodidad en la ejecución de la 

misma. 

 

Desarrollo de una herramienta computacional para el diseño asistido de 

órtesis personalizadas para alivio de presión 

 

Las actividades descritas anteriormente convergen en la perspectiva final de este 

proyecto, la cual es servir como base para la elaboración de una herramienta 

computacional para el diseño óptimo de órtesis personalizadas para alivio de presión 

plantar, que utilice simultáneamente criterios geométricos, criterios biomecánicos 

(cómo la distribución de presiones), criterios provenientes de las necesidades y 

requerimientos de los especialistas y usuarios, y, la combinación de las propiedades 

de los distintos materiales que pueden componer la órtesis. Dicha herramienta 

permitiría a los especialistas contar con criterios cuantitativos para obtener mejores 

resultados en los tratamientos, reducir tiempos en el diseño y brindar la posibilidad de 

llevar los diseños a fabricación directa mediante técnicas como el maquinado CNC o la 

impresión 3D. 
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Anexo 1. 

 
Productos 

Los productos de investigación obtenidos en el desarrollo de este trabajo son: 

Presentación oral en el evento XIV International Symposium on Computer 

Simulation in Biomechanics August 1st – 3rd 2013, Natal, Brazil. 

Capítulo de memorias del evento XIV International Symposium on Computer 

Simulation in Biomechanics August 1st – 3rd 2013, Natal, Brazil. ISBN 978-85-

98123-06-6 
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Capítulo de memorias del evento Tercer Congreso Nacional de Ingeniería Física, 

Septiembre 10-14 de 2012, Medellín, Colombia. 
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Capítulo de memorias del evento 9. Jahrestagung der Deutschen Gesellschaft für 

Biomechanik, Mayo 6-8 de 2015, Bonn, Alemania. 
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Ponencia oral aceptada en el evento, XXV Congress of the International Society of 

Biomechanics, Julio 12-16 de 2015, Glasgow, UK. 
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