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Tabla 1. Características principales de las señales analizadas para las tres etapas de 
sueño en cada tipo de paciente. 

Para 
metro 

Gru
po 

Etapa de sueño Media 

Ligero 
(Light) 

Profundo 
(Deep) 

REM 

Fases-
A1 

(/hr) 

Nor 31.5 73.72  52.61 
PsI 26.54 70.122  48.331 
Mis 24.27 93.853  59.061 

Fases-
A2 

(/hr) 

Nor 16.77 6.88  11.825 
PsI 21.85 6.33  14.09 
Mis 17.07 0.6966  8.8833 

Fases-
A3 

(/hr) 

Nor 13.865 0.965  7.4151 
PsI 27.39 2.18  14.785 
Mis 28.45 0.9089  14.679 

α1 Nor 1.0616 
±0.015 

0.983 
±0.0081 

1.1552 
±0.024 

1.0658 

Psi 1.0702 
±0.026 

1.0503 
±0.0418 

0.9328 
±0.148 

1.0177 

Mis 1.0776 
±0.057 

1.0387 
±0.0483 

1.0956 
±0.038 

1.0706 

Mean 
(ms) 

Nor 914.52 888.74 912.60 905.28 
Psi 758.81 771.29 792.62 774.24 
Mis 661.98 643.89 646.62 650.83 

Sdnn 
(ms) 

Nor 55.126 41.78 73.18 56.695 
Psi 52.17 50.95 54.2 52.44 
Mis 53.79 54.19 52.42 53.466 

RMSS 
(ms) 

Nor 52.67 38.43 67.64 52.913 
Psi 49.09 47.63 49.8 48.84 
Mis 52.1 51.82 48.16 50.693 

VLF 
(ms2) 

Nor 959.97 957.25 960.93 17.199 
Psi 952.16 948.25 965.73 6.4480 
Mis 909.13 960.29 958.30 1.3823 

LF (ms2) Nor 35.34 36.98 32.47 0.1154 
Psi 38.52 114.3 31.43 0.0329 
Mis 82.62 35.09 34.70 0.0299 

HF 
(ms2) 

Nor 4.67 5.76 6.58 0.0128 
Psi 9.30 7.07 2.82 0.0069 
Mis 8.23 4.6 6.99 0.0033 

HF/LF Nor 20.29 8.35 26.52 9.1259 
Psi 17.10 8.32 16.25 7.4894 
Mis 32.68 34.31 15.19 9.042 

 
 

Se aprecia en los resultados un cambio de grado de 
correlación de las señales, ya que mientras las señales de 
controles están en el rango de 1/f, para pacientes el HRV 
tiene un comportamiento tendiente al movimiento 
Browniano. Este fenómeno puede ser causado por la 
dinámica electro cortical reflejada en un aumento de fases 
A3 en condiciones de patología. 

Los valores obtenidos en este estudio fueron consistentes 
con los mostrados en la referencia [4] en el análisis de los 
controles. En esta misma referencia se analizan pacientes 
con apnea (patología del sueño) y haciendo una 

comparación con los resultados de los insomnes, se   puede 
observar que presentan la misma tendencia. Lo cual indica 
que las patologías del sueño afectan al ritmo cardiaco de una 
manera similar.  

Asimismo, los resultados concordaron con los obtenidos 
en análisis previos [1], donde se muestra el mismo 
incremento en fases-A3 para pacientes en etapa de sueño 
ligero.  

 
V. CONCLUSIÓN 

En el presente artículo se presentó un análisis que realiza 
una correlación entre las etapas de sueño, las fases-A del 
CAP y el HRV cardiaco. Se comprobaron los resultados 
obtenidos en la referencia [4] y se logró un avance al 
relacionar la aparición de las fases-A durante las diferentes 
etapas del sueño en pacientes que padecen de insomnio. Se 
pudo comprobar que los periodos de vigilia afectan la 
dinámica cardiaca, reflejada en la serie de tiempo HRV.  
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Resumen— El conjunto pie-tobillo posee componentes y 
articulaciones con movimientos de poca amplitud, los cuales 
son despreciados generalmente en el modelado cinemático de la 
articulación y el diseño de componentes protésicos, a pesar de 
ser la causa de la robustez mecánica de tal sistema. Para el 
diseño de prótesis que considere el micro-deslizamiento de cada  
articulación, es fundamental conocer cómo las superficies 
articulares y los ligamentos guían el movimiento del tobillo. 
Con esto en mente, en este trabajo se presenta un modelo 
cinemático de la articulación talocrural, que permite el 
movimiento en los tres planos y considera los efectos de la 
articulación subastragalina y los dos ligamentos principales de 
la articulación. Aquí, las superficies de contacto se encuentran 
representadas por contactos esfera-esfera, en la que se tiene un 
contacto de superficie. 

 
Palabras clave—articulación de tobillo, biomecánica, 

mecanismos paralelos espaciales, modelo del tobillo. 
 
 
I.  INTRODUCCIÓN 
 

El conjunto de componentes del pie y tobillo, 
constituyen la estructura mecánica más compleja del 
miembro inferior, definida por Leonardo Da Vinci como “la 
pieza más perfecta de ingeniería”. Además de actuar como 
una plataforma de soporte estructural capaz de soportar 
cargas de hasta 7 veces el peso corporal, el complejo 
pie/tobillo también es capaz de ajustarse a diferentes 
superficies de suelo y variar las velocidades de locomoción 
[1]. Esto lo hace a través de las diferentes configuraciones 
que adoptan las articulaciones del pie/tobillo, permitiendo al 
pie ser rígido o flexible para mantener una marcha suave y 
estable.  

 
El tobillo transfiere la carga de la extremidad inferior al pie 
e influye íntimamente en la orientación del pie con el suelo, 
por lo que esta articulación es fundamental para una marcha 
normal, sin embargo, a causa de las condiciones de trabajo, 
es una localización frecuente de lesiones traumáticas, siendo 
la más común la artrosis postraumática, que es la 
degeneración del cartílago que permite el deslizamiento 
entre huesos.  
 
La artrosis de tobillo impide el movimiento de la 
articulación por inflamación y dolor. Para aliviar estas 
condiciones, surgió en los años setentas la artroplastia de 
tobillo, que busca la sustitución completa de la articulación 
por componentes mecánicos [2]. Los diseños protésicos para 

sustituir la articulación han sido múltiples, y los diseños de 
última generación presentan buenos resultados a corto plazo, 
sin embargo, existe una alta tasa de fracaso a largo plazo 
(generalmente jóvenes con actividad de esfuerzo) y las 
indicaciones de artroplastia se encuentran restringidas a 
personas de edad avanzada con vida sedentaria [3]. 
 
La tasa alta de fracaso en artroplastia es atribuida a los 
malos diseños de componentes protésicos, que buscan la 
rehabilitación de la marcha, por medio de sistemas 
mecánicos simples, considerando la articulación del tobillo 
como una simple bisagra cuyo movimiento se encuentra en 
un solo plano. Limitar el movimiento de la articulación a un 
solo plano impide la adecuada distribución de carga a través 
del pie, y el resto de las articulaciones se sobrecargan al 
tratar de compensar la falta de movimiento en el tobillo, esto 
deriva en problemas de todas las articulaciones del miembro 
inferior y columna [4]. 
 
Para el diseño de una prótesis que realice los movimientos 
de un tobillo sano, es necesario conocer los movimientos 
reales de la articulación, y considerar los movimientos 
tridimensionales de ésta, que son despreciados en los 
diseños de prótesis y modelos cinemáticos del tobillo, a 
pesar de ser la causa de robustez del sistema [5]. 
 
Las propiedades cinemáticas del tobillo son el resultado de 
una compleja interacción entre la morfología articular ósea y 
las limitaciones de los ligamentos [6]. Los patrones de 
movimiento se deben a las características geométricas de las 
superficies de los huesos: la tibia, peroné, astrágalo y 
calcáneo. El hueso principal es el astrágalo, ya que permite 
la transferencia de carga del plano vertical al horizontal, este 
se muestra en la Fig. 1, donde también pueden verse las 
principales estructuras anatómicas del tobillo.  
 
La morfología del astrágalo ha sido objeto de estudio, para 
determinar el movimiento del tobillo. Entre los primeros 
estudios se encuentran los de Inman [7], quien determinó 
que el tobillo actúa como una simple bisagra cuyo eje de 
movimiento se encuentra entre la punta de los maléolos. 
Inman y Close [8] determinaron que la tróclea astragalina 
puede representarse como un cono truncado, con el ápice 
orientado medialmente y con el eje de movimiento como el 
que une las puntas de los maléolos. 
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Fig. 1. a) Vista lateral del tobillo en el que LPeCa es el ligamento 
Calcaneofibular, TL es la articulación del tobillo o talocrural y SB 
es la articulación subastragalina (calcáneo y astrágalo). b)  Muestra 

la vista medial, LTiCa es el ligamento tibiocalcaneal. 
 

Barnett y Napier [9] determinaron que el tobillo tiene dos 
ejes de movimiento, uno para dorsiflexión y otro para 
flexión plantar. El cambio de eje se produce alrededor de la 
posición neutra. Sammarco [10] encontró diferentes centros 
instantáneos de la tróclea y todos se encontraban dentro del 
astrágalo, lo que comprueba la existencia de deslizamiento 
además de rotación pura. Lundberg [11] determinó que la 
articulación tiene múltiples ejes, y existe un punto dentro del 
astrágalo en cual todos los ejes se cruzan. Por su parte 
Leardini [12] mediante un modelo de cuatro barras, modela 
al tobillo considerando dos ligamentos, el calcáneo y la tibia 
y peroné como un solo elemento, probando que el eje de 
movimiento del tobillo cambia en todo el rango de 
movimiento. 
 
R. Franci [13] realizó un mecanismo espacial para el 
movimiento pasivo del tobillo, el cual definió por tres 
puntos de contacto esfera-esfera y dos eslabones rígidos, los 
puntos de contacto son los puntos de contacto entre 
tibia/peroné (considerado como un solo elemento) y 
astrágalo, los ligamentos son considerados como elementos 
rígidos. 
 
R. Di Gregorio [14] realizó un mecanismo espacial similar 
al de Franci, sin embargo, él no consideró los contactos 
como esfera-esfera sino como plano-esfera, en el que había 
un contacto de punto.  
 
Los resultados obtenidos de dichos mecanismos muestran 
una buena concordancia con estudios experimentales, sin 
embargo, no replican el movimiento completo de la 
articulación, ya que consideran que en condiciones pasivas, 
es decir sin carga, el tobillo se comporta como de un grado 
de libertad, esto implica que no existe una emulación del 
movimiento natural de la articulación. Por lo que el objetivo 
del presente estudio es proporcionar un modelo del tobillo, 
en el cual se considera la articulación talocrural y la 
subastragalina, para replicar a través del modelo el 
movimiento tridimensional real de la articulación. La 
finalidad del modelo es definir trayectorias de los huesos, y 
servir como base para el diseño de prótesis y exoesqueletos. 

II. METODOLOGÍA 
 

A. Descripción del modelo conceptual 

El modelo de este trabajo, como se muestra en la Fig. 2, 
consta de tres segmentos: tibia/peroné, astrágalo y calcáneo. 
El segmento tibia/peroné es considerado como un solo 
elemento, bajo la consideración de que la sindesmosis no 
tiene una influencia importante en el movimiento de la 
articulación.  
 
El astrágalo al ser el elemento principal de la articulación, se 
consideran todas las carillas en las que se encuentra en 
contacto. Con el segmento tibia/peroné se consideran tres 
contactos: con la tibia, el peroné y la superficie superior de 
la tróclea con la mortaja tibial.  
 
El calcáneo se encuentra en contacto con el astrágalo en tres 
carillas, estos contactos representan la articulación 
subastragalina en la cual se producen principalmente los 
movimientos de supinación y eversión del pie, además de 
mantener una íntima congruencia con el astrágalo y servir de 
guía del movimiento.  
 
La articulación subastragalina, a diferencia de los modelos 
de Franci y Di Gregorio [13,14], en los que el calcáneo y 
astrágalo son considerados como un solo segmento; si es 
considerada en este modelo. Por lo que el modelo de este 
trabajo se cree permite una configuración más anatómica y 
es posible una mejor emulación del movimiento. 
 

 
Fig. 2.  Modelo cinemático conceptual del tobillo, en el lado lateral 

se encuentra en contacto el peroné y astrágalo (PeAs), en lado 
medial, se encuentra en contacto la tibia y astrágalo (TiAs) y el 

contacto entre la tróclea y tibia (TiTr) en la parte superior. 

a)                                  b) 
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De acuerdo a Leardini [15] los ligamentos Calcaneofibular 
(LPeCa) y tibiocalcaneal (LTiCa) controlan y guían el 
movimiento de la articulación, mientras que los ligamentos 
que van de la tibia y peroné al astrágalo resisten al 
movimiento solo cerca de los extremos, por lo que limitan 
pero no guían el movimiento. Con base en esto, en este 
modelo solo se consideran los ligamentos LPeCa y LTiCa,  
que de acuerdo a Leardini [15] sus fibras son casi 
isométricas durante el movimiento pasivo, por lo que ambos 
ligamentos son considerados de longitud constante. 
 
Los puntos de contacto son definidos como esfera-esfera y 
durante el movimiento relativo de los segmentos cada par de 
esferas debe mantener el contacto. Por lo tanto, las 
articulaciones en el modelo son consideradas elementos 
rígidos. 
 

B. Modelo de tres elementos 

Como se discutió arriba el sistema de tobillo se representa 
por tres elementos rígidos: Tibia/peroné, astrágalo y 
calcáneo, que se interconectan por ocho eslabones binarios 
rígidos, seis representan las superficies de contacto y dos los 
ligamentos. El mecanismo puede ser representado 
sintéticamente por un mecanismo espacial completamente 
paralelo, como puede verse en la Fig. 3. 
 
 

 
Fig. 3. Mecanismo espacial completamente paralelo de tres 

elementos. 
 
En el mecanismo espacial de la Fig. 3, los eslabones 𝐿𝐿𝐿𝐿1 y 𝐿𝐿𝐿𝐿2 
representan los ligamentos LPeCa y LTiCa. Los eslabones 
𝐿𝐿𝐿𝐿3, 𝐿𝐿𝐿𝐿4 y 𝐿𝐿𝐿𝐿5 representan las superficies de contacto entre 
tibia/peroné y astrágalo. Los eslabones 𝐿𝐿𝐿𝐿6, 𝐿𝐿𝐿𝐿7 y 𝐿𝐿𝐿𝐿8 son los 
puntos de contacto entre calcáneo y astrágalo. 𝑃𝑃𝑃𝑃1 es el vector 
de posición del origen del sistema coordenado fijo en el 
astrágalo respecto al sistema fijo en el segmento tibia/peroné 
y 𝑃𝑃𝑃𝑃2 es el vector de posición del origen del sistema 
coordenado fijo en el calcáneo respecto al sistema 

coordenado fijo en el astrágalo. Cada elemento tiene un 
sistema fijo y simultáneamente cada sistema se mueve 
relativo al sistema global, que en este mecanismo es el 
sistema fijo al segmento tibia/peroné nombrado como 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝, 
los sistemas fijos al astrágalo y calcáneo son 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 y 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 
respectivamente, estos últimos tienen un movimiento 
relativo respecto a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝. 
 
Las ecuaciones de cierre para el mecanismo se obtienen bajo 
la consideración de eslabones rígidos, es decir, mantienen 
una longitud constante. Esta longitud se obtiene de la 
diferencia de los vectores de posición del punto inicial y 
final del eslabón. 
 
Para los eslabones 𝐿𝐿𝐿𝐿1 y 𝐿𝐿𝐿𝐿2 la ecuación es la siguiente: 
 
𝐿𝐿𝐿𝐿𝑖𝑖𝑖𝑖 = ‖𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝 − 𝐴𝐴𝐴𝐴𝑖𝑖𝑖𝑖
𝑝𝑝𝑝𝑝‖          (1) 

 
Donde 𝐴𝐴𝐴𝐴𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝 se encuentra definido en el sistema 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝, mientras 
que 𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖  se conoce respecto al sistema 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐. Por tanto, para 
conocer las coordenadas del vector 𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖  en términos del 
sistema fijo 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝 (𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝), se requiere la aplicación de una matriz 
de rotación que transforme las componentes del vector 𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖  
del sistema 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎, como se indica en la Fig. 4. 
 
𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑎𝑎𝑎𝑎 = 𝑃𝑃𝑃𝑃2 +  𝑅𝑅𝑅𝑅𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖
𝑐𝑐𝑐𝑐

𝑐𝑐𝑐𝑐
𝑎𝑎𝑎𝑎                 (2) 

 
𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑎𝑎𝑎𝑎 Es el vector 𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖 expresado en el sistema coordenado 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎, 
finalmente para conocer a 𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝 se requiere otra matriz de 
rotación que convierta los componentes de 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝. 
 
𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝 = 𝑃𝑃𝑃𝑃1 + 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝 (𝑃𝑃𝑃𝑃2 + 𝑅𝑅𝑅𝑅𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑐𝑐𝑐𝑐
𝑐𝑐𝑐𝑐
𝑎𝑎𝑎𝑎 )                    (3) 

 
La ecuación de cierre del circuito, es por lo tanto: 
 
𝐿𝐿𝐿𝐿𝑖𝑖𝑖𝑖 = ‖𝑃𝑃𝑃𝑃1 + 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎

𝑝𝑝𝑝𝑝 (𝑃𝑃𝑃𝑃2 +  𝑅𝑅𝑅𝑅𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖
𝑐𝑐𝑐𝑐

𝑐𝑐𝑐𝑐
𝑎𝑎𝑎𝑎 ) − 𝐴𝐴𝐴𝐴𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝‖ (𝑖𝑖𝑖𝑖= 1,2)       (4) 
 
 

                    
 

Fig. 4. Secuencia de rotaciones del vector 𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖, para expresar sus 
componentes en términos del sistema coordenado 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝. 

p
iA

c
iB

p
iB

a
iB

iL

pS

aS

cS

1P

2P



MEMORIAS DEL CONGRESO NACIONAL DE INGENIERÍA BIOMÉDICA 2014 |  198ÍNDICE

C
O

N
C

U
R

S
O

 E
ST

U
D

IA
N

T
IL

A
N

Á
LI

S
IS

 D
E 

PO
S

IC
IÓ

N
 D

E 
U

N
 M

O
D

EL
O

 D
EL

 T
O

B
IL

LO
 D

E 
T

R
ES

 E
LE

M
EN

TO
S

 

La ecuación de cierre para los eslabones 𝐿𝐿𝐿𝐿3, 𝐿𝐿𝐿𝐿4 y 𝐿𝐿𝐿𝐿5, se 
determina utilizando la misma secuencia de rotaciones. Sin 
embargo, en esta solo se utiliza una matriz de rotación ya 
que las componentes del vector de posición solo se 
convertirán  de 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝, la ecuación por tanto es: 
 
𝐿𝐿𝐿𝐿𝑖𝑖𝑖𝑖 = ‖𝑃𝑃𝑃𝑃1 + 𝑅𝑅𝑅𝑅𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝 − 𝐴𝐴𝐴𝐴𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝‖       (𝑖𝑖𝑖𝑖= 3,4 y 5)        (5) 
 
La ecuación de cierre para los eslabones 𝐿𝐿𝐿𝐿6, 𝐿𝐿𝐿𝐿7 y 𝐿𝐿𝐿𝐿8 se 
determina igual que las anteriores, y queda: 
 
𝐿𝐿𝐿𝐿𝑖𝑖𝑖𝑖 = ‖ 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎

𝑝𝑝𝑝𝑝 (𝑃𝑃𝑃𝑃2 +  𝑅𝑅𝑅𝑅𝑐𝑐𝑐𝑐
𝑎𝑎𝑎𝑎 𝐷𝐷𝐷𝐷𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑐𝑐𝑐𝑐) −  𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝 𝐶𝐶𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑎𝑎𝑎𝑎‖ (𝑖𝑖𝑖𝑖= 6,7 y 8)  
 
                      (6) 
 
El conjunto de las ecuaciones (4), (5) y (6) describen el 
sistema y permiten conocer la posición de los eslabones, de 
acuerdo a los límites de movimiento que se le impongan en 
las matrices de rotación. 
 

C. Matrices de rotación 

La orientación y posición de los segmentos tibia/peroné, 
astrágalo y calcáneo se designan con los sistemas 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝, 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 y 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 
respectivamente. El origen de estos sistemas se encuentra 
entre los picos de los maléolos para 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝 y entre las carillas 
articulares para 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 y 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐. Los ejes deben estar alineados con 
los ejes anatómicos, es decir, el eje z apuntando 
lateralmente, el eje y proximalmente y el eje x apuntando 
hacia adelante y ortogonal a los dos anteriores, como lo 
indica la Fig. 5.  La dorsiflexión (ángulo γ) es la rotación 
alrededor del eje z, la abducción/aducción (ángulo α) 
alrededor del eje y y la inversión/eversión (ángulo β) es la 
rotación alrededor del eje flotante x, ortogonal a los otros 
dos, las convenciones de los signos se indican en la Fig. 5. 
Estos ángulos se suponen igual a 0 en la posición neutra del 
tobillo [16]. De acuerdo a las convenciones mencionadas, 
las matrices de rotación 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑐𝑐𝑐𝑐

𝑎𝑎𝑎𝑎  y 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝  que transforman los 

componentes del vector medidos en 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 y de 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝 se 
expresan como sigue: 
 

𝑅𝑅𝑅𝑅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑎𝑎𝑎𝑎 = [
C 𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1 + 𝑠𝑠𝑠𝑠 𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1
𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 − 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1

−𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1
]                    

(7) 
 

𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝 = [

c 𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2 + 𝑠𝑠𝑠𝑠 𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2
𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 − 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2

−𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2
]                   

(8) 
 
En donde c= cos, s= sen y 𝛾𝛾𝛾𝛾1, 𝛽𝛽𝛽𝛽1 y 𝛼𝛼𝛼𝛼1 son las rotaciones de 
𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 con respecto a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝 y 𝛾𝛾𝛾𝛾2, 𝛽𝛽𝛽𝛽2 y 𝛼𝛼𝛼𝛼2, son las rotaciones de 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 
respecto a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎. 
 

 
 

Fig. 5. Sistema de coordenadas y ángulos de movimiento. 
 
 

III. DISCUSIÓN 
 
El mecanismo espacial diseñado puede servir de apoyo en el 
diseño de prótesis, exoesqueletos y como apoyo en técnicas 
de reconstrucción de ligamentos. 
 
El modelo presentado por Di Gregorio [14], demostró la 
factibilidad de modelar la articulación del tobillo a través de 
mecanismos espaciales, sin embargo los resultados 
obtenidos a través del modelo propuesto por Di Gregorio no 
eran completamente satisfactorios, a causa de que en su 
modelo, las superficies de contacto entre el elemento 
tibia/peroné y astrágalo/calcáneo fueron representadas como 
pares plano-esfera, en los que existe un contacto de punto. 
R. Franci [13] realizó una mejora al diseño de Di Gregorio 
en el que la forma de contacto entre los segmentos era por 
pares esfera-esfera, manteniendo una superficie de contacto 
y no de punto, todos los demás elementos y consideraciones 
fueron las mismas que Di Gregorio.  
 
Bajo estas consideraciones, se realizó el mecanismo espacial 
aquí presentado, en el cual se consideran las mismas 
estructuras anatómicas que los diseños de Di Gregorio y 
Leardini: tibia, peroné, astrágalo y calcáneo. Sin embargo, el 
astrágalo y calcáneo se consideran como elementos 
separados y no como uno solo, según los modelos 
anteriores. Esto permite que el modelo presentado, agregué 
9 grados de libertad al modelo y pueda replicar mejor los 
movimientos de la articulación, no solo bajo condiciones 
pasivas, como los modelos anteriores, sino también bajo 
condiciones de carga, ya que el calcáneo se le permite 
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La ecuación de cierre para los eslabones 𝐿𝐿𝐿𝐿3, 𝐿𝐿𝐿𝐿4 y 𝐿𝐿𝐿𝐿5, se 
determina utilizando la misma secuencia de rotaciones. Sin 
embargo, en esta solo se utiliza una matriz de rotación ya 
que las componentes del vector de posición solo se 
convertirán  de 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝, la ecuación por tanto es: 
 
𝐿𝐿𝐿𝐿𝑖𝑖𝑖𝑖 = ‖𝑃𝑃𝑃𝑃1 + 𝑅𝑅𝑅𝑅𝐵𝐵𝐵𝐵𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝 − 𝐴𝐴𝐴𝐴𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑝𝑝𝑝𝑝‖       (𝑖𝑖𝑖𝑖= 3,4 y 5)        (5) 
 
La ecuación de cierre para los eslabones 𝐿𝐿𝐿𝐿6, 𝐿𝐿𝐿𝐿7 y 𝐿𝐿𝐿𝐿8 se 
determina igual que las anteriores, y queda: 
 
𝐿𝐿𝐿𝐿𝑖𝑖𝑖𝑖 = ‖ 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎

𝑝𝑝𝑝𝑝 (𝑃𝑃𝑃𝑃2 +  𝑅𝑅𝑅𝑅𝑐𝑐𝑐𝑐
𝑎𝑎𝑎𝑎 𝐷𝐷𝐷𝐷𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑐𝑐𝑐𝑐) −  𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝 𝐶𝐶𝐶𝐶𝑖𝑖𝑖𝑖

𝑎𝑎𝑎𝑎‖ (𝑖𝑖𝑖𝑖= 6,7 y 8)  
 
                      (6) 
 
El conjunto de las ecuaciones (4), (5) y (6) describen el 
sistema y permiten conocer la posición de los eslabones, de 
acuerdo a los límites de movimiento que se le impongan en 
las matrices de rotación. 
 

C. Matrices de rotación 

La orientación y posición de los segmentos tibia/peroné, 
astrágalo y calcáneo se designan con los sistemas 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝, 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 y 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 
respectivamente. El origen de estos sistemas se encuentra 
entre los picos de los maléolos para 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝 y entre las carillas 
articulares para 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 y 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐. Los ejes deben estar alineados con 
los ejes anatómicos, es decir, el eje z apuntando 
lateralmente, el eje y proximalmente y el eje x apuntando 
hacia adelante y ortogonal a los dos anteriores, como lo 
indica la Fig. 5.  La dorsiflexión (ángulo γ) es la rotación 
alrededor del eje z, la abducción/aducción (ángulo α) 
alrededor del eje y y la inversión/eversión (ángulo β) es la 
rotación alrededor del eje flotante x, ortogonal a los otros 
dos, las convenciones de los signos se indican en la Fig. 5. 
Estos ángulos se suponen igual a 0 en la posición neutra del 
tobillo [16]. De acuerdo a las convenciones mencionadas, 
las matrices de rotación 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑐𝑐𝑐𝑐

𝑎𝑎𝑎𝑎  y 𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝  que transforman los 

componentes del vector medidos en 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 y de 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝 se 
expresan como sigue: 
 

𝑅𝑅𝑅𝑅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑎𝑎𝑎𝑎 = [
C 𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1 + 𝑠𝑠𝑠𝑠 𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1
𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 − 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾1 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾1

−𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼1 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽1 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼1𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽1
]                    

(7) 
 

𝑅𝑅𝑅𝑅𝑎𝑎𝑎𝑎
𝑝𝑝𝑝𝑝 = [

c 𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2 + 𝑠𝑠𝑠𝑠 𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2
𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 − 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2 𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛾𝛾𝛾𝛾2 − 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛾𝛾𝛾𝛾2

−𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2𝑠𝑠𝑠𝑠𝛼𝛼𝛼𝛼2 −𝑠𝑠𝑠𝑠𝛽𝛽𝛽𝛽2 𝑐𝑐𝑐𝑐𝛼𝛼𝛼𝛼2𝑐𝑐𝑐𝑐𝛽𝛽𝛽𝛽2
]                   

(8) 
 
En donde c= cos, s= sen y 𝛾𝛾𝛾𝛾1, 𝛽𝛽𝛽𝛽1 y 𝛼𝛼𝛼𝛼1 son las rotaciones de 
𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎 con respecto a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑝𝑝𝑝𝑝 y 𝛾𝛾𝛾𝛾2, 𝛽𝛽𝛽𝛽2 y 𝛼𝛼𝛼𝛼2, son las rotaciones de 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑐𝑐𝑐𝑐 
respecto a 𝑆𝑆𝑆𝑆𝑎𝑎𝑎𝑎. 
 

 
 

Fig. 5. Sistema de coordenadas y ángulos de movimiento. 
 
 

III. DISCUSIÓN 
 
El mecanismo espacial diseñado puede servir de apoyo en el 
diseño de prótesis, exoesqueletos y como apoyo en técnicas 
de reconstrucción de ligamentos. 
 
El modelo presentado por Di Gregorio [14], demostró la 
factibilidad de modelar la articulación del tobillo a través de 
mecanismos espaciales, sin embargo los resultados 
obtenidos a través del modelo propuesto por Di Gregorio no 
eran completamente satisfactorios, a causa de que en su 
modelo, las superficies de contacto entre el elemento 
tibia/peroné y astrágalo/calcáneo fueron representadas como 
pares plano-esfera, en los que existe un contacto de punto. 
R. Franci [13] realizó una mejora al diseño de Di Gregorio 
en el que la forma de contacto entre los segmentos era por 
pares esfera-esfera, manteniendo una superficie de contacto 
y no de punto, todos los demás elementos y consideraciones 
fueron las mismas que Di Gregorio.  
 
Bajo estas consideraciones, se realizó el mecanismo espacial 
aquí presentado, en el cual se consideran las mismas 
estructuras anatómicas que los diseños de Di Gregorio y 
Leardini: tibia, peroné, astrágalo y calcáneo. Sin embargo, el 
astrágalo y calcáneo se consideran como elementos 
separados y no como uno solo, según los modelos 
anteriores. Esto permite que el modelo presentado, agregué 
9 grados de libertad al modelo y pueda replicar mejor los 
movimientos de la articulación, no solo bajo condiciones 
pasivas, como los modelos anteriores, sino también bajo 
condiciones de carga, ya que el calcáneo se le permite 

 

moverse en pronación y supinación como lo hace 
naturalmente en el ciclo de marcha. Esto permite también 
que los ligamentos puedan adoptar posiciones naturales, a 
causa de la configuración más anatómica del modelo y 
finalmente el astrágalo se encuentra mejor restringido, 
permitiendo ampliar su movimiento a los tres planos del 
espacio. 
 
El modelo cinemático presentado puede ser utilizado para 
obtener el comportamiento de la articulación del tobillo, 
bajo diferentes condiciones, por ejemplo: bajo condiciones 
de carga o para simular dislocaciones de los ligamentos. Así 
mismo, sirve de apoyo en el diseño de prótesis transtibiales 
y transfemorales, permitiendo conocer los límites de 
movimiento que estas deben tener. Dado que los modelos de 
prótesis transtibiales no consideran el movimiento 
tridimensional de la articulación del tobillo [17, 18, 19], 
mientras que las prótesis transfemorales centran su atención 
en la rodilla, y la articulación del tobillo es considerada 
como bisagra, fija o no son consideradas [20]. 
 
 
IV.  CONCLUSIÓN 
 
El mecanismo paralelo propuesto permite emular los 
movimientos de un tobillo sano. Mediante las ecuaciones 
que describen el movimiento del mecanismo, es posible 
encontrar las trayectorias de cada eslabón y por ende de 
cada hueso y conocer las superficies de deslizamiento que 
tiene lugar en cada carilla de la articulación, para ser 
analizadas y empleadas en el diseño de prótesis y 
exoesqueletos. 
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