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RESUMEN 

El presente proyecto de titulación centró sus estudios en el desarrollo de un 

sistema capaz de realizar actividades de rehabilitación para personas con 

discapacidad parcial o total en los miembros inferiores con el principal 

objetivo de aportar a su recuperación. La estructura mecánica fue 

desarrollada en conjunto con una fundación que tiene convenio con la 

universidad, la cual ha propuesto un sistema provisto de articulaciones 

dispuestas de tal manera que permiten el levantamiento, caminado y 

sentado de la estructura junto con el paciente. Para poder otorgar 

movimiento a este dispositivo, se analizó todas las opciones disponibles en 

el mercado encontrando actuadores eléctricos, mecánicos e hidráulicos; 

luego de dicho análisis la opción más viable y adecuada para el prototipo fue 

el uso de actuadores eléctricos lineales, elementos que permiten realizar las 

acciones propuestas en este proyecto de titulación. La metodología 

empleada para lograr los objetivos propuestos inició con el estudio del caso 

en la fundación, recopilación de información de los sistemas disponibles y 

pruebas preliminares. Finalizando los estudios base, la estructura fue 

diseñada en conjunto con la fundación para poder integrar un sistema de 

actuadores capaces de ser controlados de manera sencilla. Cálculos que 

demuestran la certeza de la instalación de los mismos son presentados, así 

como la interfaz de usuario implementada y la programación desarrollada. 

Los resultados del prototipo son altamente favorables al otorgar un sistema 

capas de ser probado en varios pacientes, otorgar diferentes opciones de 

programación y una interfaz amigable con el usuario. 

 

 

  

 

 



  

 

 

 

 

 

ABSTRACT 

Present titration project focused it studies in the development of a system 

capable of performing rehabilitation activities for disable people without lower 

mobility or people with partial mobility with the main objective of contribute to 

their recovery. Mechanical structure was developed in association with a 

foundation witch has an agreement with the University; this foundation has 

proposed a system holding articulations according with the human body 

basic movement like walking, seating and standing; this will allow the patient 

to stand up and performing standing rehabilitation. To move this structure all 

market available options where studied; after performed studies linear 

actuators where chosen for this activities. Used methodology starts with the 

foundation patient case study and his grade of disable, gathering information 

of all available systems and base tests. After base studies are performed, 

mechanical structure is built in association with the foundation to integrate 

the electrical linear actuators. Demonstrative calculation is shown, also 

human machine interface. Prototype results are shown; developed system 

gives favorable results when treating disable people, actuators work out of 

risk in a comfort zone where they can handle all the weight of the patient. 

Foundation will use this prototype to work with other patients in the future 

adapting mechanical structure for each special case.     
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El ser humano se ha sentido atraído por las máquinas capaces de 

imitar o copiar funciones y movimientos del hombre, como los robots 

los cuales fueron estudiados y difundidos por Isaac Asimov mediante 

la creación de las tres leyes de la robótica y cuyo propósito es ayudar 

al ser humano en tareas difíciles, complejas o que requieren rapidez. 

Las máquinas han contribuido al aumento de la fuerza muscular 

mediante actuadores incorporados a estructuras de soporte; la 

computadora permite desarrollar cálculos a mayor velocidad 

aumentando, de cierta manera, la capacidad mental del usuario y los 

sentidos del hombre han aumentado gracias a la creación de 

sensores o medidores de fenómenos físicos como la temperatura, 

presión o distancia, incluso eventos relacionados con la luz. 

 

La robótica está incursionando de  manera acelerada en la medicina, 

rehabilitación y cirugía en general, un ejemplo muy conocido son las 

prótesis para personas con pérdidas parciales o totales de algún 

miembro y  que gracias al desarrollo e innovación tecnológica han 

podido convertirse en dispositivos inteligentes y controlables; el caso 

más estudiado y popular es el de los exoesqueletos usados para 

rehabilitación de personas parapléjicas, en actividades de aumento 

de fuerza o en la sustitución de miembros por daño irreparable.  

 

En el presente trabajo de graduación se diseña en conjunto con la 

fundación Hermano Miguel la estructura mecánica de un 

exoesqueleto para personas con lesiones medulares que fue 

desarrollada para un paciente de 1.55 metros de altura hasta 60 kg 

para que reemplace un miembro inferior en personas con 

discapacidad causadas por accidentes o patologías derivadas por 

alguna enfermedad, a manera de atender y brindar una solución 

tecnológica que pueda devolverles la confianza y rehabilitar sus 
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movimientos. Esta estructura será automatizada para cumplir 

funciones de rehabilitación de acuerdo a la terapia requerida.   

1.1. OBJETIVOS 

Objetivo General: 

El objetivo general del presente proyecto de titulación es el siguiente: 

Diseño y construcción de un exoesqueleto para miembros inferiores para 

pacientes con lesiones medulares. 

Objetivos Específicos: 

Los objetivos específicos que se buscan alcanzar con este proyecto son: 

 Analizar requerimientos de la paciente. 

 Diseñar y simular los mecanismos de acople de la marcha bípeda.  

 Diseñar el sistema electrónico de control. 

 Construir y realizar pruebas de funcionamiento del sistema 

completo. 

 

1.2. ALCANCE 

El exoesqueleto propuesto fue desarrollado en conjunto con la 

fundación Hermano Miguel, lugar de estudio donde varios terapistas y 

expertos diseñan estos elementos o armaduras del miembro inferior 

para ayudar a pacientes con lesiones. El prototipo desarrollado 

presenta una solución de automatización, diseño de acoples para 

actuadores y la implementación de una interfaz sencilla y accesible 

para ayudar a la tarea de rehabilitación de los terapistas de la 

fundación Hermano Miguel, específicamente mujeres ente 1.55 a 1.62 

metros de altura con un peso no mayor a 70 kg. 
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En el Ecuador, los casos de personas con parálisis en sus extremidades es 

elevado (OEA, 2015). Debido a estos índices, la robótica terapéutica ha 

revolucionado el campo de la medicina desarrollando diferentes mecanismos 

que ayudan a mejorar los procedimientos de rehabilitación actuales, 

permitiendo así una recuperación de mayor calidad en el paciente e 

incrementando las opciones de estudio en el Ecuador. 

2.1 CARACTERÍSTICAS FISIOLÓGICAS Y ANATÓMICAS 

DEL MIEMBRO INFERIOR 

El cuerpo Humano es un sistema, complicado fisiológica, anatómica y 

estructuralmente. El diseño de estructuras que permitan rehabilitar o utilizar 

reemplazos de partes o en totalidad de miembros inferiores requiere de un 

conocimiento profundo la anatomía del cuerpo humano, para esto se utilizan 

conceptos esenciales de fisiología.  

La planimetría, que se encarga de dividir al cuerpo en secciones por medio 

de planos es una de las más importantes, estas divisiones son: 

 Plano Sagital: divide en izquierda y derecha. 

 Plano Transversal: lo divide en inferior y superior. 

 Plano Frontal: divide en anterior (ventral) y posterior (Dorsal). 

 

Figura 1. Planimetría del cuerpo Humano 
 (Pérez, 2011) 
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Esto es importante ya que los movimientos de rehabilitación se encuentran 

principalmente en el plano sagital y en el plano frontal. Entonces, la caminata 

actúa principalmente en el plano sagital y el movimiento de cadera  en el 

plano frontal. 

Las partes más importantes al considerar el movimiento son:  

 Cadera.  

 Rodilla. 

 Tobillo. 

 

2.1.1.ANATOMÍA DE LA CADERA 

Está diseñada para estabilizar el cuerpo. Se forma de dos huesos: iliacos o 

coxales y el sacro. El hueso iliaco es plano y articula con el sacro, el cual 

hace función de apoyo entre los dos iliacos. La unión de estos constituye el 

cinturón pélvico.  

A grandes rasgos, las superficies óseas articulares de la cadera son la 

cabeza esférica del fémur y el acetábulo del hueso coxal. El acetábulo está 

formado por el ilión, el isquión y el pubis en él se articula más de la mitad de 

la cabeza femoral. El acetábulo consta de una superficie articular 

semiesférica y su borde, la ceja cotiloidea. (Duran, 2009) 

 

Figura 2. Estructura ósea de la cadera Humana 
 (Martínez, 2013) 

2.1.2.  MÚSCULOS DE LA CADERA.  
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 La cadera tiene 17 clases de músculos comúnmente catalogados en cuatro 

grupos; el grupo gluteal, el grupo lateral rotatorio, el grupo aductor y el grupo 

iliopsoas. El musculo psoasiliaca se inserta en el trocánter menor, siendo un 

potente flexor de la cadera y rotador externo del fémur. Por detrás están los 

músculos piriformes, cuadrado crural, obturadores internos y géminos que 

son rotadores externos del fémur a nivel de la cadera. Desde el punto de 

vista trocánter mayor. Su función es de la abducción de la cadera, aunque 

sus fibras también ayudan en la flexión.    

 

 

 

Figura 3. Estructura muscular anterior externa de la cadera humana 

(Martínez, 2013) 

Este musculo estabiliza la cadera y la pelvis durante la marcha. El glúteo 

menor ayuda en la acción del glúteo medio pero su eficiencia es mucho 

menor. Por otra parte el glúteo mayor se inserta hacia la parte posterior del 

fémur proximal siendo principalmente extensor de la cadera. 
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Figura 4. Músculos estabilizadores de la cadera. a) Estructura 
muscular superior interna. b) Estructura muscular posterior externa de 

la cadera humana.  
(Martínez, 2013) 

2.1.3.ARTICULACIÓN DE LA CADERA 

Las articulaciones son zonas de unión entre los huesos o entre los cartílagos 

del esqueleto. Cumplen una función muy importante al permitirle doblar las 

extremidades al cuerpo.  

Las articulaciones de la cadera permiten a toda la extremidad inferior 

moverse en los tres planos antes mencionados. Esta articulación deja a la 

pierna moverse libremente en la cadera,  también puede estar fija y ser la 

cadera la que se mueva en contra de la pierna. Al caminar estas dos 

funciones se van intercambiando. 

 

Figura 5. Articulación de la cadera humana. a) Corte sagital. b) Vista 
posterior con tendones. c) Vista anterior con tendones 

(Martínez, 2013) 

Todas estas especificaciones de la cadera están condicionadas por las 

funciones de soporte y de locomoción desempeñadas por las piernas. 
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Entonces para el diseño de un exoesqueleto, la cadera es un miembro 

importante por dar estabilidad y fuerza. 

 

Figura 6. Ejes y movimientos articulares de la cadera. 
 (Narváez, 2011) 

La función de la cadera es orientar al individuo en todas las direcciones del 

espacio, para ello su inteligente diseño cuenta con tres ejes y tres grados de 

libertad. 

Ejes donde ocurre el Movimiento: 

 Eje transversal: Plano frontal, ocurren los movimientos de 

FLEXIÓN- EXTENSIÓN 

 Eje anteroposterior: Plano sagital, ocurren los movimientos de 

ABDUCCIÓN- ADUCCIÓN 

 Eje vertical: Movimientos de ROTACIÓN EXTERNA-

ROTACIÓN INTERNA. 

Flexión – Extensión 

Ocurre en el plano transversal. La extensión de la pierna hacia atrás tiene un 

ángulo máximo de 15º; la flexión hacia el tórax tiene un ángulo entre 130º y 

140º.    
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Figura 7. Flexión-Extensión de la cadera en diferentes posturas. 
 (Pérez, 2011) 

 

ABDUCCIÓN- ADUCCIÓN 

Se generan sobre el eje sagital. La abducción tiene un rango de movimiento 

de 30º - 45º alejándose del cuerpo, mientras que la aducción solo tiene un 

rango de 20º - 30º cruzando sobre la otra pierna.  

 

Figura 8. Abducción-Aducción de la cadera en diferentes posturas 
 (Pérez, 2011) 

 

2.1.4.ROTACIÓN 

Ocurre alrededor de un eje vertical. La rotación interna se genera al levantar 

el muslo hacia el cuerpo, la pierna flexionada tiene un rango de 30º-45º. En 

el caso contrario, la pierna tiene un rango de 40º-50º. 
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Figura 9. Rango de movimiento de la articulación de la cadera 
(Martínez, 2013) 

2.1.5.CIRCUNDUCCIÓN 

El movimiento de circunducción de la cadera se refiere a la combinación de 

movimientos básicos que ocurren al mismo tiempo. Cuando el movimiento 

se completa se forma un cono conocido como el cono de circunducción. 

 

Figura 10. Circunducción de la cadera 
 (Pérez, 2011) 

Cuando la persona se encuentra de pie usando sus dos piernas, su equilibrio 

transversal está asegurado por la acción de aductores y abductores.  Por un 

lado los abductores tiran, mientras que por otro dominan los aductores, la 

pelvis se desplazará lateralmente hacia el lado donde predominan los 

aductores, si no se restablece el equilibrio la persona cae hacia un lado. 

Cuando el individuo se apoya en una sola pierna, el equilibrio transversal se 

asegura únicamente con los abductores del lado del apoyo. 
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2.1.6.ANATOMÍA DE LA PIERNA HUMANA 

La pierna humana es un sistema compuesto de segmentos, uniones, y 

músculos. A pesar de su complejidad, en situaciones normales como correr 

o saltar, es posible realizar movimientos con mucha agilidad. Esto se debe a 

un minucioso arreglo de los pequeños sistemas que los componen. (Blickhan 

et al., 2007). 

 

Figura 11. Estructura ósea y muscular de la pierna humana 
(Blickhan, 2007) 

 

 

2.1.6.1.Estructura ósea de la pierna 

La pierna humana es considerada como el segmento comprendido entre la 

cadera y el tobillo.  

Es uno de los miembros más largos e importantes debido a su función de 

soporte y movimiento, sostiene al cuerpo y ayuda a realizar las actividades 

normales del ser humano. 
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Figura 12. Estructura ósea de la pierna humana 
(Blickhan, 2007) 

El fémur está localizado en el muslo, es el hueso más largo, fuerte y 

voluminoso del cuerpo humano. Está unido por medio de la articulación en 

su extremo superior a la cadera y en su extremo inferior se une con la tibia y 

la rodilla por medio de la articulación femorotibial. 

 

Figura 13. Vista posterior y anterior del fémur 
(Martínez, 2013) 

La rótula, es un hueso grueso que protege la parte frontal de la articulación 

de la rodilla. Su función principal es la extensión de la rodilla haciendo 

palanca usando el tendón en el fémur. 
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Figura 14. Rótula 
  (Martínez, 2013) 

La tibia es el segundo hueso más largo del cuerpo humano luego del fémur. 

Está articulada en su parte superior con el fémur y la rótula, lateralmente con 

el peroné y en su parte inferior con el tobillo. 

 

Figura 15. Vista anterior y posterior de la tibia y peroné 
(Martínez, 2013) 

2.1.6.2.Músculos de la pierna 

Los músculos de la pierna están divididos en dos secciones: la sección 

superior e inferior. Para este proyecto solo mencionaremos los músculos 

principales. 

 Sección superior de la pierna humana: 
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Figura 16. Músculos principales de la sección superior pierna humana (a) 
Músculos posteriores, (b) Músculos Anteriores, (c) Músculos Aductores. 

  (Rouviere, 2008) 

Los principales músculos de esta sección son: 

Aductores.- El más desarrollado y profundo es el aductor mayor. Se 

encarga de acercar el muslo al centro del cuerpo. 

Tensor de la faja lata.- Está ubicado en la parte lateral del muslo. Su 

función es mover el muslo hacia fuera y flexionar la cadera. 

Bíceps Femoral.- Su función es extender el muso y flexionar la rodilla. 

Cuádriceps.- Es un músculo grueso formado por cuatro partes: vasto medio, 

intermedio, lateral, y recto femoral. Los tres primeros se originan en la parte 

alta del fémur y terminan en un grueso tendón al nivel de la tibia incluyendo 

la rótula. Su función es extender la rodilla y flexionar la cadera. 

 Sección inferior de la pierna humana 

Está dividida en tres grupos principales: anterior, lateral, y posterior. 

Grupo anterior. Localizados en la espinilla. Los principales músculos de este 

grupo son: 

Tibial anterior.- Este músculo tiene la función de flexor, aductor y rotador 

del pie hacia delante. 
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Figura 17. Músculos principales de la sección inferior pierna humana. (a) 
Grupo anterior, (b) Grupo posterior, (c) Grupo lateral 

(Pérez, 2011) 

Extensor largo de los dedos.- Su función consiste en extender los dedos y 

flexor del pie. 

Extensor largo del dedo gordo.- Su función principal es la del extensor del 

dedo gordo y flexor del pie. 

Peroneo tercero.- Su función principal consiste en la de flexor, abductor y 

rotador del pie hacia fuera. 

- Grupo lateral. Localizados a lo largo del lado externo de la pierna. Sus 

músculos principales son: 

Peroneo largo.- Su función es la de extensor, abductor y rotador del pie 

hacia fuera. 

Peroneo Corto.- Su función es la de aductor del pie. 

- Grupo posterior. Localizados en la pantorrilla. Sus músculos 

principales son: 

Gastrocnemio.- Es el más corto y grueso de los músculos de la pantorrilla 

siendo también el músculo más visto. Su función es la flexión plantar del pie. 

Soleo.- Su función también es la flexión plantar del pie y elevar el talón. 

Plantar.- Ayuda también con la flexión plantar del pie. 
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2.2.ANATOMÍA DE LA RODILLA 

La rodilla es la articulación intermedia del miembro inferior entre el muslo y la 

pantorrilla. Es una articulación de un solo grado de libertad, al permitir a la 

pierna moverse en sentido horario o anti horario en un solo eje, si tuviera 

más grados de libertad sería posible doblar la pierna en direcciones 

diferentes. Su principal función es regular la distancia del cuerpo con 

respecto al suelo. La rodilla trabaja en compresión bajo la acción de la 

gravedad. 

La articulación de la rodilla puede generar un segundo grado de libertad, la 

rotación sobre el eje longitudinal de la pierna, que solo aparece cuando la 

rodilla esta flexionada. 

 

Figura 18. Extensión de la rodilla en diferentes posturas 
(Pérez, 2011) 

La rodilla está sustentada por fuertes ligamentos que impiden que sufra una 

lesión o daño, siendo los más importantes el ligamento lateral externo, lateral 

interno, cruzado anterior y cruzado posterior. Muchos de ellos han terminado 

carreras de deportistas a lo largo de la historia. 
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Figura 19. Articulación de rodilla. (a) Vista anterior (la rótula y su ligamento 
se reflejan hacia abajo). (b) Vista posterior. 

(Martínez, 2013) 

El principal movimiento que realiza es de flexo-extensión, aunque posee una 

pequeña capacidad de rotación cuando se encuentra en flexión.  

2.2.1. MÚSCULOS INVOLUCRADOS EN EL MOVIMIENTO DE LA 

RODILLA 

Las dos funciones básicas de la rodilla necesarias para este proyecto son la 

flexión y extensión. Se encuentran dos músculos principales que se 

encargan de estas dos funciones: 

 Flexión.- Bíceps femoral 

 Extensión.- Cuádriceps femoral 

 

Figura 20. Movimiento de la rodilla. (a) Flexión contrayendo bíceps femoral. 
(b) Extensión contrayendo cuádriceps femoral 

(Martínez, 2013) 

2.2.2.ANATOMÍA DEL TOBILLO 

El tobillo en realidad consta de dos articulaciones: 
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- La articulación del tobillo que está formada por tibia, peroné y el 

astrágalo en el pie. 

- Articulación intertarsal formada por el estrágalo del pie con hueso 

calcáneo y el escafoides. 

 

Figura 21. Articulación del tobillo. (a) Vista lateral. (b) Vista posterior 
 (Martínez, 2013) 

La articulación del tobillo genera un ángulo entre la tibia y el pie. Cuando el 

pie se encuentra en 0º en el plano horizontal, el ángulo entre el pie y la tibia 

es de 90º. Dependiendo de la flexibilidad de la persona el pie en dorsiflexión 

(acerca la punta del pie a la espinilla) tiene un ángulo máximo de 30º con 

respecto al horizonte, mientras que para pararse de puntas se tiene un rango 

mayor de movimientos con un ángulo máximo de 50º. Cuando el pie está 

fijo, la parte inferior de la pierna se puede mover hacia adelante y hacia atrás 

libremente generando un ángulo entre la tibia y la punta del pie. 

 

Figura 22. Rangos de movimiento del tobillo humano 
(Martínez, 2013) 

2.2.3.ANATOMÍA DEL PIE 

La estructura ósea del pie es de las más complejas en el cuerpo humano. 

Está conformada por 26 huesos divididos en tres bloques principales: Tarso, 

Metatarso y Falanges. 
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Figura 23. Estructura ósea del pie humano 
(Martínez, 2013) 

2.3. RESTRICCIONES 

Después de conocer los movimientos que presentan las principales partes 

de la parte inferior del cuerpo, es posible entender sus restricciones de 

movimiento lo cual permite desarrollar un prototipo óptimo para cada 

paciente. Para comprender mejor los rangos permitidos de movimiento 

observamos la tabla de restricciones del exoesqueleto BLEEX. 

 En la siguiente tabla podemos comprender las diferentes  acciones 

disponibles de las diferentes articulaciones de uno de los exoesqueletos más 

promocionados en la industria. Su mayor reto ha sido el de encontrar 

soluciones óptimas al desarrollo de diferentes actividades como saltar, 

caminar, etc.  

BLEEX ha significado la evolución de sistemas de ayuda para pacientes a un 

sistema de asistencia en campo o trabajos pesados, es importante 

mencionar que los logros más notables se han realizado dentro del campo 

bélico, donde estos dispositivos son altamente estudiados con la finalidad de 

entregar soluciones de ayuda al usuario y salvaguardar su vida. 
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Tabla 1. Rangos de movimiento de BLEEX en cada articulación 

Acción Caminata Humana Máximo en BLEEX Promedio Militar 

Tobillo Flexión 14.1o 45o 35o 

Tobillo Extensión 20.6o 45o 38o 

Tobillo Abducción No disponible 20o 23o 

Tobillo Aducción No disponible 20o 24o 

Rodilla Flexión 73.5o 121o 159o 

Cadera Flexión 32.2o 121o 125o 

Cadera Extensión 22.5o 10o No disponible 

Cadera Abducción 7.9o 16o 53o 

Cadera Aducción 6.4o 16o 31o 

Rotación Externa 13.2o 35o 73o 

Rotación Interna 1.6o 35o 66o 

(Pérez Marcial, 2011) 

Este exoesqueleto permite determinar rangos de movimiento para estudios 

posteriores, por lo que su análisis ha servido en muchos prototipos 

desarrollados. Todos los errores presentados han determinado las diferentes 

acciones a tomar para corregir acciones innecesarias en el campo de 

batalla, de esta manera contribuir al desarrollo integral del soldado. Ya que 

se encuentran en pruebas, el enfoque de estos exoesqueletos se centra en 

subir colinas empinadas, permitir levantar cargas superiores a las del 

usuario, contribuir al desarrollo de nuevas estrategias de defensa y salvar la 

vida del solado en casos extremos como heridas de bala en sus piernas o 

brazos o permitir cargar a otro compañero a una zona segura. 
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Tabla 2. Rangos de movimiento en cada articulación 

Parte del cuerpo Humano Movimiento Valor máximo 

Cadera 

Flexión 145o 

Extensión 30o 

Abducción 60o 

Rotación interna 31o 

Rotación externa 60o 

Rodilla 

Rotación externa 30o 

Extensión 10o 

Flexión 120o 

Tobillo 

Extensión 50o 

Flexión 30o 

Abducción 25o 

Aducción 25o 

(Adam, 2006) 

 

Estos parámetros son importantes ya que permitirán hacer un diseño 

mecatrónico preciso para cada caso. 

2.3. EXOESQUELETOS  

Un exoesqueleto se define como un dispositivo portable que soporta al 

cuerpo humano y permite generar energía para realizar tareas físicas y 

manuales. Son usados para actividades militares, de fuerza y de 

rehabilitación cuando las capacidades humanas normales no son capaces 

de cumplir objetivos planteados. 
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En la actualidad se han desarrollado dispositivos complejos, sin embargo, el 

mismo reto de hace más de 40 años sigue en pie: el desarrollar mejores 

actuadores y microprocesadores que influyan en el incremento de la 

eficiencia en exoesqueletos, es decir, que sean de bajo consumo energético,  

ocupen el mínimo espacio, realicen un procesamiento más rápido, respuesta 

de acuerdo al estímulo, y que su incidencia en los costos sea la mínima. 

 

Figura 24. Evolución de los exoesqueletos 
   (MIT, 2012) 

2.3.1. HARDIMAN 

Este dispositivo fue desarrollado en la década de los 60 por la empresa 

General Electric, gracias a este diseño se entendió que la fuerza humana es 

incrementable. Este prototipo estaba diseñado para que el usuario pudiera 

levantar un peso mayor al de una persona normal. Sin embargo el sistema 
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era lento, producía movimientos involuntarios y causaba daños a la 

estructura. Este sistema fue el precursor de los prototipos venideros.  (Wang, 

2016) 

2.3.2.EXOESQUELETO ANTROPOMÓRFICO 

Estos dispositivos fueron desarrollados para aplicaciones militares de uso 

avanzado, capaces de soportar afectaciones del campo de batalla como 

balas, explosiones, etc. Se los llama exoesqueletos o exotrajes debido a que 

emulan las estructuras protectoras de insectos. Estos prototipos presentan 

grandes prestaciones en el campo de batalla pero su más grande dificultad 

radica en la autonomía y combustible de los mismos. (Nandi, 2009) 

2.3.3.BLEEX 

Es uno de los mejores exoesqueletos que existen hoy en día, fue 

desarrollado en la Universidad de California Berkeley en el departamento de 

ingeniería mecánica. Financiado por la DARPA (Defense Advanced 

Research Projects Agency) por lo que su principal función es militar. Este 

dispositivo tiene siete grados de libertad por pierna. Tres en cadera, uno en 

rodilla y tres en el tobillo. Pero dos de sus siete grados de libertad no están 

alineados con los ejes correspondientes en relación al cuerpo humano 

haciendo que su cinemática sea diferente. BLEEX es un exoesqueleto de 

extremidades inferiores.  

Para su control, BLEEX utiliza la retroalimentación del usuario en baja 

proporción debido a que su análisis parte del mismo exoesqueleto, lo cual lo 

hace sensible a perturbaciones. Este utiliza sensores que miden la reacción 

del pie del exoesqueleto con la tierra, además de acelerómetros para 

conocer la orientación del terreno. (Adam, 2006) 

2.3.4.XOS RAYTHEON SARCOS 

Este exoesqueleto es especial. Es el más sofisticado al ser de cuerpo 

completo y realizar actividades que requieren más esfuerzo que los 
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anteriores, su propósito es investigación y de uso militar. DARPA inicio la 

investigación del exoesqueleto en el 2000, con el propósito de hacer un 

soldado más fuerte y más rápido. RAYTHEON SACROS (Utah) desarrolla el 

exoesqueleto XOS que permite al usuario obtener una gran fuerza, sin 

embargo todavía requiere potencia externa para su uso. La inversión oficial 

es hasta el momento de 75 millones de dólares. 

Por el momento puede levantar sin problema 68kg sin embargo puede 

levantar hasta 91kg. Por lo que la armada de EUA espera una producción de 

modelos XOS para tareas logísticas. (H.Cao, 2009) 

2.3.5.HULC (Human Universal Load Carrier) 

El HULC está diseñado para que el usuario pueda cargar 91kg y tenga una 

velocidad de 16km/h. De hecho HULC puede atravesar caminos lodosos, 

caminar y correr, utiliza motores eléctricos que son alimentados por baterías 

de litio-ion a 60 volts que puede tener picos de corriente hasta de 100 

amperios, esto ofrece 20 horas  de operación. Es un modelo sofisticado que 

permite caminatas largas y a una velocidad considerable. Además como va 

dirigido a militares tiene otras ventajas que le ayudan a su desempeño, como 

por ejemplo que ellos tienen movilidad de todas sus extremidades con lo 

cual se pueden omitir algunos grados de libertad. (Chen, 2015) 

2.3.6.HAL-5 

Sistema creado con el propósito de ayudar en actividades de rehabilitación. 

Su innovación radica en el uso de señales mioeléctricas (las que produce el 

cuerpo gracias al sistema nervioso o EMG) que activan este dispositivo. El 

más grande impacto de este sistema es el poder interpretar las señales 

biológicas que produce el cuerpo humano y representarlas con una acción.  

Gracias a su habilidad de interacción directa con el usuario se lo ha llamado 

“sistema de control voluntario”  y también integra un sistema automático 

transformado al HAL-5 en un híbrido. Encontramos en su estructura 

sensores que corrigen la postura en caso de ser necesario, actuadores con 
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retro alimentación, y software de predicción de movimientos. Ya que es un 

prototipo, toma mucho tiempo adecuarlo a las señales de cada usuario. 

(Carbonari, 2015) 

2.4.BIOMECÁNICA 

El cuerpo humano se encuentra sometido a la atracción de la tierra hacia su 

centro. La fuerza resultante se conoce como peso y la ubicación de esta 

resultante se conoce como centro de gravedad del cuerpo humano. Desde el 

punto de vista teórico el centro de gravedad representa el punto de equilibrio 

en un campo gravitacional, donde todas las partículas que componen al 

cuerpo estarán balanceadas. Para simplificar muchos análisis se determina 

que en el punto donde se localiza el centro de gravedad también se 

concentra toda la masa de un cuerpo y permite observar el movimiento como 

un todo. Debido a que el centro de gravedad depende de la distribución de la 

masa, un cuerpo rígido siempre tendrá la misma ubicación de este punto, en 

cambio el cuerpo humano, el cual puede cambiar su forma simplemente con 

el levantamiento de sus piernas o brazos, cambiará la ubicación de su centro 

de masa sin mucha dificultad. Entendiendo este concepto, es importante 

mencionar que en ciertas ocasiones el centro de masa estará ubicado fuera 

del cuerpo humano. 

Para realizar análisis de movimiento se han establecido dos métodos 

tradicionales que permiten determinar la ubicación del centro de masa: 

1) Una tabla de reacciones que es fácilmente aplicada a posiciones 

estáticas 

2) El método de segmentación que se aplica a un cuerpo dinámico; 

involucra una estimación de los centros de masas y sus posiciones en 

cada segmento del cuerpo. 

2.4.1.MÉTODO DE LA TABLA DE REACCIONES. 

En este método usamos un diagrama de reacciones (de cuerpo libre) donde 

el cuerpo rígido es representado por una barra o viga soportada en sus 
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extremos o en donde se encuentren los soportes o también llamadas 

reacciones. Este proceso se basa en el equilibrio estático de un cuerpo 

donde la suma de todas las fuerzas y torques es igual a cero.  

Cuando la barra no tiene ninguna carga, la ecuación de equilibro queda: 

∑ 𝑀𝐴 = 0                                                                                                         

La ecuación usada para determinar la ubicación del centro de gravedad en 

base a un cuerpo estático queda: 

∑ 𝑀𝐴 = (𝑅1𝑑) − (𝑤𝑏𝑥𝑏) = 0                                                                           [1] 

Dónde: 

 R1 equivale al valor de la reacción del soporte. 

 d es la distancia entre los soportes;  

 Wb es el peso de la tabla; y 

 Xb es la distancia del eje A al centro de la tabla. 

 

Figura 25. Tabla de reacciones 
 (Perry, 1992) 
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Figura 26. Persona en posición establecida en la tabla de reacciones. 
(Perry, 1992) 

 

Cuando una persona asume una posición especifica en la tabla de 

reacciones, la ecuación de equilibrio estático queda: 

∑ 𝑀𝐴 = (𝑅2𝑑) − (𝑊)(𝑋)(𝑤𝑏𝑥𝑏) = 0                                                                [2] 

Donde (W) multiplicado por (X) equivale al peso de la persona y Xb a la 

distancia desde el eje A al centro de gravedad de la persona. 

Ordenando la ecuación [1] observamos que: 

(𝑅1𝑑) = (𝑤𝑏𝑥𝑏)                                                                                               

Sustituyendo en [2], la ecuación de equilibrio de una persona en una 

posición específica en la tabla de reacciones queda: 

(𝑅2𝑑) − (𝑊)(𝑋) − (𝑅1𝑑) = 0                                                                           [3] 

Finalmente, despejando x obtenemos: 

𝑋 =
(𝑅2−𝑅1)

𝑊
𝑑                                                                                  [4] 

 

2.4.2.MÉTODO DE LA SEGMENTACIÓN 

Este método se basa en un principio sencillo que establece que la suma de 

momentos de cada segmento del cuerpo definidos en relación a un eje 



  

27 

 

arbitrario debe ser igual al momento de toda la masa del cuerpo humano 

relativo al mismo eje. 

∑(𝑚𝑖𝑥𝑖) = 𝑀𝐵𝑋𝐵                                                                                             

∑(𝑚𝑖𝑦𝑖) = 𝑀𝐵𝑌𝐵                                                                                              

Donde mi representa la masa de un segmento i, (xi, yi) representan las 

coordenadas cartesianas (X,Y)   del centro de gravedad del segmento i, MB 

equivale a la masa total del cuerpo, y (Xb Yb) representan las coordenadas 

cartesianas de todo el cuerpo.  

Para determinar rápidamente el centro de gravedad en aplicaciones que no 

requieren precisión absoluta se puede utilizar las siguientes tablas: 

Tabla 3. Longitudes de cada segmento y ubicación del centro de gravedad 

en relación porcentual medidas respecto al punto terminal más cercano. 

Segmento Longitud (mm) 

Ubicación del centro 

de gravedad (% de la 

longitud) 

Ubicación del centro 

de gravedad (mm) 

Cabeza 

Se ingresan los valores 

medidos en la persona  

59.8% desde el vértice 

El resultado obtenido 

es un aproximado 

debido a los errores en 

la medición  

Tronco 44.9% desde 

Brazo 
57.7% desde el 

hombro 

Antebrazo 45.7% desde el codo 

Mano 79% desde la muñeca 

Muslo 41% desde la cadera 

Pierna 44.6% desde la rodilla 

Pie 44.2% desde el talón 

De la tabla anterior obtenemos la distancia del centro de masa respecto a un 

punto de cada segmento del cuerpo humano, con estos datos es posible 
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calcular la ubicación cartesiana de cada uno de ellos para realizar un análisis 

más profundo.  

Tabla 4. Resumen del cálculo de los segmentos de todo el cuerpo para 

encontrar el centro de masa en un paciente cualquiera. 

Segmento 

(i) 

Masa 

relativa 

(𝑚𝑖i:%) 

Centro de 

gravedad 

distancia 

horizontal 

(𝑥𝑖:mm) 

Momento 

Horizontal 

(𝑚𝑖𝑥𝑖=) 

Centro de 

gravedad 

distancia 

vertical 

(𝑦𝑖:mm) 

Momento 

Vertical 

(𝑚𝑖𝑦𝑖) 

Cabeza 6.94 

En esta 

sección se 

coloca las 

distancias 

respecto a 

un eje (x) 

definido por 

el operador.  

El momento 

es 

calculado 

usando la 

ecuación 

estándar de 

brazo de 

fuerza 

donde el 

ángulo se 

supone es 

0o 

En esta 

sección se 

coloca las 

distancias 

respecto a 

un eje (y) 

definido por 

el operador 

El momento 

es 

calculado 

usando la 

ecuación 

estándar de 

brazo de 

fuerza 

donde el 

ángulo se 

supone es 

0o 

Tronco 43.46 

Brazo 5.42 

Antebrazo 3.24 

Mano 1.22 

Muslo 28.32 

Pierna 8.66 

Pie 2.74 

𝑀𝐵 = 100.0% ∑ 𝑚𝑖𝑥𝑖= ∑ 𝑚𝑖𝑦𝑖= 

Ubicación del centro de masa: 𝑋𝐵 = __________(𝑚𝑚);   𝑌𝐵=_____________(𝑚𝑚) 

Nota: El porcentaje de masa ha sido doblado considerando cada lado del cuerpo 

En el capítulo 4 se ve reflejado el uso de estas tablas y su detalle se puede 

verificar en el Anexo 2 como hoja de cálculo.  

2.5.EL CICLO DE CAMINADO (GAIT CYCLE) 
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De todas las actividades humanas naturales, la más estudiada ha sido el del 

caminado. Analizar esta actividad ha contribuido a entender otros 

movimientos corporales como masticar, tragar, el movimiento de los ojos, 

etc. Gracias a las diferentes investigaciones realizadas en este movimiento 

la biomecánica ha dado un paso enorme en el estudio del movimiento 

bípedo humano. (Liu, 2016) 

2.5.1.FASES DE CAMINADO 

El acto de caminar al ser un fenómeno cíclico puede ser divido en dos fases 

o segmentos. Al finalizar la segunda guerra mundial en un esfuerzo por 

mejorar las prótesis, se analizó a este movimiento de manera discreta y en 

situaciones momentáneas como levantar el talón o asentar la punta del pie. 

En las décadas de 1980 y 1990 la terminología del instituto líder en 

rehabilitación ¨Rancho Los Amigos¨ se empezó a popularizar en conjunto 

con sus estudios, que describen al acto de caminar como segmentos de 

tiempo como el tiempo de carga, postura final, oscilación preliminar, etc. 

Ambos métodos de estudios son aceptados en la actualidad siendo su 

diferencia primordial el diferente uso de términos. Para rehabilitación el único 

estudio que se debe realizar es el de caminado, actividades más fuertes 

como correr o levantar peso entran en otra categoría, donde se busca  una 

mejora continua de la técnica en deportistas.  

A continuación se presentan los estudios base para realizar actividades de 

investigación sobre el ciclo del caminado: 

Contacto Inicial (IC): 

 El instante en el que el pie toca el suelo.  

Idealmente (no siempre) el talón toca el piso en primera instancia, de esta 

manera el miembro es posicionado para iniciar la postura de balancín. En 

esta postura el intervalo del  soporte doble del cuerpo inicia, donde las dos 

piernas están en contacto con la superficie. Esta postura no es considerada 
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como una fase, se la toma como una instancia en el tiempo necesaria para 

comprender los efectos que vienen a continuación. 

 

Figura 27. Contacto inicial en la fase de caminado. 
(Perry, 1992) 

Respuesta a la carga (LR): 

Inicia con la postura de contacto inicial (anterior) y continúa hasta que se 

levante el otro pie para balancearlo. El impacto es absorbido a medida que el 

peso se concentra en el miembro de soporte extendido. El intervalo es de 0 

a 10% del ciclo total de caminado. Esta fase incluye la postura de contacto 

inicial. 

 

Figura 28. Respuesta a la carga 
(Perry, 1992) 

 

Postura Media (MST): 
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 Es la continuación del periodo de respuesta a la carga, justo cuando 

el cuerpo se encuentra soportado por una sola pierna. 

Inicia justo después de que el periodo de repuesta a la carga (anterior) ha 

finalizado y cuando el otro pie es levantado del piso continuando hasta que 

el peso del cuerpo se alinea sobre el pie, la tibia del pie en movimiento se 

acerca verticalmente. 

Este es un periodo de control relativo donde el momento del cuerpo mueve 

la masa del mismo hacia adelante y suavemente hacia arriba (a la cima del 

péndulo creado). Intervalo de 10-30 % del ciclo completo de caminado. 

 

Figura 29. Postura media 
(Perry, 1992) 

Postura terminal (TST): 

Esta fase completa el periodo de soporte único (donde el cuerpo se soporta 

solo por una pierna). Empieza con el levantamiento del talón y continúa 

hasta que el otro pie toca el suelo. En esta fase el peso del cuerpo se mueve 

hacia adelante del pie. Intervalo de 30-50% del ciclo de caminado. 



  

32 

 

 

Figura 30. Postura terminal 
 (Perry, 1992) 

Pre-balanceo (PSW): 

Se caracteriza por el movimiento de la pierna en el aire como en la postura 

terminal y justo después de la fase de postura doble. Inicia en la postura de 

contacto inicial y termina cuando el pie es levantado. El peso es soportado 

por la pierna restante. 

Esta fase también es conocida como “alivio de peso o trasferencia de peso”. 

El objetivo principal de este periodo es posicionar el miembro para que se 

balancee. Intervalo de 50-60% del ciclo de caminado. 

 

Figura 31. Fase de pre-balanceo 
 (Perry, 1992) 

Balanceo Inicial (ISW): 



  

33 

 

Es el primer tercio del periodo de balanceo. Inicia con el levantamiento del 

pie y termina cuando este se encuentra opuesto al pie de apoyo. 

Los dos objetivos importantes de esta fase es el inicio del levantamiento del 

pie y dejarlo en libre movimiento. Intervalo de 60-73% del ciclo de caminado. 

 

Figura 32.  Fase de balanceo inicial 
 (Perry, 1992) 

 

Balanceo Medio (MSW): 

El segundo tercio de la fase de balanceo completa.  Inicia cuando el pie 

balanceado se opone al pie de soporte y termina cuando el miembro 

balanceado está adelante y la tibia vertical al piso. El objetivo principal de 

esta fase es adelantar el pie. 
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Figura 33. Balanceo medio 
(Perry, 1992) 

Balanceo Final (TSW): 

Es el último paso de la fase de balanceo. Empieza cuando la tibia esta 

vertical y termina cuando el pie toca el suelo. El avance del pie es 

completado mientras la tibia se mueve adelante del muslo y la rodilla alcanza 

su extensión máxima. 

 

 Figura 34. Fase final de balanceo 

(Perry, 1992) 

Para comprender mejor, se presenta en la tabla 5 las fases del caminado 

con sus ángulos correspondientes: 
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Tabla 5. Fases de caminado y los ángulos correspondientes 

Fase 

Muslo Pantorrilla 
Intervalo 

(%) 
Ángulo 

inicial 

Ángulo 

final 
Movimiento 

Ángulo 

inicial 

Ángulo 

final 
Movimiento 

Respuesta 

a la carga 

30-32° 

(flexión) 

27.5-32 ° 

(flexión) 

0° (0-2.5° 

extensión ) 

5° 

(flexión) 

20° 

(flexión) 
15° (flexión) 0-10 

Postura 

media 

27.5-32 ° 

(flexión) 
5° (flexión) 

25° (22.5-

27° 

extensión) 

20° 

(flexión) 

8 ° 

(flexión) 

12° 

(extensión) 
10-30 

Postura 

terminal 
5° (flexión) 

10-12° 

(extensión) 

15° (15-17° 

extensión) 

8 ° 

(flexión) 

12° 

(flexión) 

3° extensión 

-7° flexión 
30-50 

Pre-

balanceo 

10-12° 

(extensión) 

0-2° 

(extensión) 

10° (10-12° 

flexión) 

12° 

(flexión) 

40-45° 

(flexión) 

28-33° 

(flexión) 
50-60 

Balanceo 

inicial 

0-2° 

(extensión) 

23-25 ° 

(flexión) 

25° (23-27° 

flexión) 

40-45° 

(flexión) 

55° 

(flexión) 

15-20° 

flexión-5° 

extensión 

60-73 

Balanceo 

medio 

23-25 ° 

(flexión) 

35° 

(flexión) 

10° (10-12° 

flexión) 

55° 

(flexión) 

20° 

(flexión) 

35° 

(extensión) 
73-87 

Balanceo 

terminal 

35° 

(flexión) 

30° 

(flexión) 
5° extensión 

20° 

(flexión) 
5°(flexión) 

20° 

extensión-

5° flexión 

87-100 

 (Hamed, 2015) 

2.6. SISTEMAS DE CONTROL PARA EXOESQUELETOS 

Dependiendo de la complejidad de los exoesqueletos, los sistemas de 

control varían para cumplir los requerimientos del proyecto. Exoesqueletos 

que permiten el aumento de fuerza física son controlados por elementos 

lineales con una sola función ya que el usuario cumplirá un solo objetivo, el 

de levantar un objeto. En otros casos como aplicaciones militares se integran 

sensores y defensas necesarios para el campo de batalla, para controlar 

estos sistemas se requieren arreglos lógicos más especializados que 

controlen todos los aspectos equipo. 
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Para realizar actividades de rehabilitación, un sistema de control que permita 

movilidad total o asistida puede basarse en rutinas sencillas para evitar 

errores.  

2.6.1. PLACA DE CONTROL ARDUINO R3 

ARDUINO es un hardware y software de libre acceso que permite realizar 

proyectos sencillos y complejos mediante el uso de entradas analógicas y 

digitales, y salidas discretas. Su controlador es el ATmega328p y consta de 

14 entradas y salidas digitales de las cuales 6 pueden ser configuradas para 

entregar pulsos modulados en tiempos determinados y 6 entradas de lectura 

analógica. Su comunicación con el computador se realiza mediante USB 

serial, por el cual se transmite información y señal de alimentación de la 

placa. 

Tabla 6. Especificaciones técnicas ARDUINO R3 

Microcontrolador ATmega329P 

Voltaje de operación 5V (Alimentación 7-12 V) 

Entadas/Salidas digitales 14 (6 pueden ser PWM) 

Entradas analógicas 6 

Corriente en DC para cada salida digital 20 mA. 

Memoria Flash 32 kb (0.5 kb para el arranque de la placa) 

SRAM 2 kb 

EEPROM 1 kb 

Velocidad del reloj 16 Mhz 

Dimensiones 68.6 x 53.4 mm. 

Peso 25 g. 

 (ARDUINO, 2016) 
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2.7.      LABVIEW SOFTWARE 

LABVIEW es un entorno gráfico que permite al usuario acceder a un sin 

número de lógicas de programación para realizar actividades de 

investigación, automatización y desarrollo de prototipos en todos los 

aspectos científicos que el usuario considere correctos. 

Gracias a su interfaz gráfica los usuarios pueden desarrollar proyectos de 

forma rápida y eficaz, y permite el desarrollo de scripts en caso de que el 

programador esté acostumbrado a este tipo de desarrollo. Su importancia 

radica en la facilidad de acceder a comandos pre programados o bloques 

para crear aplicaciones rápidamente.  

 

 

Figura 35. Software LABVIEW 
(NI, 2015) 

 

Una de las características principales de este software es su naturaleza 

intuitiva, esto se traduce en la capacidad de indicar al usuario si existe algún 

error en su diseño sin la necesidad de compilar o comprobar la lógica 

desarrollada. Permite también una programación abierta gracias a sus 

numerosos comandos y la capacidad de crear programas embebidos a la 

vanguardia del desarrollo científico. 
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2.7.1. PAQUETE DE SOPORTE PARA ARDUINO  

ARDUINO se ha convertido en uno de los dispositivos de control de acceso 

libre más usado alrededor del mundo, debido a su alcance y aplicaciones NI 

ha incorporado en su software comandos para controlar y relacionar 

ARDUINO con el entorno de desarrollo LABVIEW. Utilizando este paquete 

gratuito es posible realizar proyectos sin la necesidad de adquirir hardware 

especializado y además es posible aprovechar la interfaz gráfica de este 

software para investigación y desarrollo de nuevos prototipos a costos 

accesibles. 

 

 

 

Figura 36. Paquete de desarrollo ARDUINO en LABVIEW 
(NI, 2015) 

2.8. PROGRAMA DE DISEÑO DE ELEMENTOS Y PIEZAS 

MECÁNICAS SOLIDWORKS 

Existen muchas herramientas de diseño mecánico disponibles en el mercado 

pero SOLIDWORKS destaca por su ayuda el usuario y módulos industriales 

disponibles como tubería, cableado, etc. Una de sus más grandes 

innovaciones es la integración de un sistema de simulación de cargas, 

fuerzas, torques y demás acciones físicas que pueden afectar a la pieza 
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desde el exterior. Este módulo de simulación permite realizar operaciones 

rápidas de cálculo con alta precisión  y confianza aportando facilidades de 

diseño en un solo paquete.  

 

 

Figura 37. Módulo de simulación SOLIDWORKS 
(SOLIDWORKS, 2015) 

2.9. MATERIALES DE CONSTRUCCIÓN PARA 

EXOESQUELETOS 

Los exoesqueletos deben ser capaces de sostener al paciente, a los 

actuadores y demás elementos necesarios para su funcionamiento sin 

aportar un porcentaje alto de peso al sistema global. Es por eso que el uso 

de plásticos altamente resistentes y livianos es ampliamente aceptado y 

estudiado. Es el caso del propileno pp usado para aplicaciones que 

requieren alta resistencia como baja densidad. Su característica más 

importante es la capacidad de ser moldeable y utilizarlo en aplicaciones 

caseras e industriales. 

 

2.9.1.  PROPILENO  

El propileno es un plástico moldeable bajo la acción de elevadas 

temperaturas. Se caracteriza por su amplio uso industrial en citas de 

embalaje, fundas, plásticos de uso múltiple, etc. Muchas de las aplicaciones 

de este bondadoso compuesto se basan en la sujeción de elementos 
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mecánicos o como piezas de sistemas que requieren alta resistencia y baja 

cantidad de masa. Para aplicaciones donde la pieza va a ser sometida a 

fuerzas externas o torques, se utiliza el propileno PP o hPP que tiene una 

densidad baja. (Morhain, 2001) 

Tabla 7. Propiedades mecánicas del propileno 

Propiedad PP Homopolímero PP Copolímero Datos importantes 

Módulo elástico en 

tracción (GPa) 
De 1.1 a 1.6 De 0.7 a 1.4  

Carga máxima de 

rotura en tracción 

(MPa) 

De 31 a 42 De 28 a 38  

Porcentaje máximo de 

alargamiento en rotura 

por tracción (%) 

De 100 a 600 De 450 a 900 

Una de las más altas 

dentro de los 

termoplásticos 

Módulo de flexión 

(GPa) 
1,19 a 1,75 0,42 a 1,40  

Resistencia al impacto 

(kJ/m2) 
De 4 a 20 De 9 a 40 

Una de las más altas 

dentro de los 

termoplásticos 

 (Morhain, 2001) 

Este compuesto es idóneo para realizar prototipos, probar diferentes acoples 

e incluso realizar piezas complejas para su estudio, en este trabajo de 

titulación se lo utiliza como base para sostener parte de los miembros 

inferiores en la persona a rehabilitar. 
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3.1. INVESTIGACIÓN BIBLIOGRÁFICA 

Para comprender a profundidad las necesidades del proyecto se investigó el 

funcionamiento de los exoesqueletos, los sistemas de control empleados en 

este tipo de sistemas, como adquirir las señales necesarias y finalmente la 

lógica de control a utilizar. Para ordenar correctamente la información se 

realizaron varios resúmenes con lo que se pudo construir una base 

bibliográfica con la información necesaria.  

El proyecto también contó con el apoyo de diferentes técnicos 

experimentados, los cuales contribuyeron con su experiencia en campo a la 

base documental creada.  

3.2.ESTUDIO DE CAMPO 

El exoesqueleto aquí planteado fue construido de acuerdo a diseños 

realizados por parte de la fundación Hermano Miguel Para conocer los 

elementos utilizados y desarrollar una correcta estrategia para adquirir los 

datos necesarios se establecieron cuatro puntos importantes para el 

levantamiento y tratamiento de la información. 

 Visitas coordinadas al lugar de instalación 

 Levantamiento de información 

 Análisis de datos 

 Toma de decisiones 

En las visitas coordinadas a la fundación, se pudo verificar la acometida 

disponible, toma corrientes instalados, condiciones ambientales de 

operación, distancias para cableado y los sensores que podrían necesitarse.  

Con la información obtenida de los recursos disponibles se desarrollaron 

varios esquemas de conexión y las diferentes protecciones requeridas para 

los elementos de medición y el sistema de control. Dichos esquemas fueron 

analizados por el personal técnico de la fundación, los cuales determinaron 

la mejor opción de desarrollo. 
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3.3.METODOLOGÍA MECATRÓNICA 

El método Mecatrónico abarca el sistema electrónico, mecánico, y procesos 

de control permitiendo el análisis, diseño, y  desarrollo de aplicaciones de 

dispositivos inteligentes. En este trabajo se inicia con el estudio del 

comportamiento de los movimientos del miembro inferior y de la marcha 

bípeda del ser humano, luego se realiza el diseño mecánico tomando en 

cuenta la estructura fisiológica del cuerpo humano el cual permite un diseño 

más personalizado estableciendo los puntos de movilidad en cada 

articulación donde se establecerán los motores que accionan el movimiento. 

Se empleara un sistema de control que se ajusta al movimiento que realiza 

la marcha bípeda del paciente en donde el software define el movimiento de 

las piernas.Fuente: (NI, 2013) 

 

Figura 38: Metodología mecatrónica 
 (NI, 2013) 

En la actualidad, los sistemas mecatrónicos son muy utilizados para, reducir 

los tiempos de diseño e implantación, reducir los costos asociados al diseño 

y la implantación, tener un orden de actividades en un proyecto integral, 

visualizar la dirección de un proyecto. (Vargas, 2005). 

Para aplicar la metodología mecatrónica iniciamos utilizando la información 

recopilada  mediante  investigación bibliográfica, donde encontramos todos 

los posibles requerimientos que podría exigir un exoesqueleto. Con esta 
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información pasamos al estudio de campo para determinar los 

requerimientos reales del paciente, creando en principio un bosquejo del 

diseño mecánico, su posible circuito de potencia y un sistema de control.  

 

Figura 39. Requerimientos de medidas para el paciente 
(Fundación Hermano Miguel, 2013) 

Para comprobar que los diseños preliminares cumplan con los objetivos de 

rehabilitación debemos simular el prototipo y corregir los errores.  

Al terminar este proceso, se seleccionan los actuadores de acuerdo a la 

fuerza necesaria para impulsar al paciente como se verá en el capítulo 4. 

Dependiendo de su alimentación y lógica de funcionamiento desarrollamos 

el sistema de control.  
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4.1.FABRICACIÓN DEL PROTOTIPO 

La fundación “Hermano Miguel” utiliza el desarrollo de órtesis tipo KAFO, la 

cual consta de variedad de materiales y planeamiento de formas de acuerdo 

al paciente. KAFO hace referencia a la clasificación topográfica de cada 

articulación en los diferentes segmentos y tiene objetivos perfectamente 

definidos: 

 Debe estabilizar y alinear siempre la rodilla en el plano coronal 

 Debe dar siempre estabilidad y alineación en el tobillo en el plano 

coronal 

 Según el paciente, debe dar soporte en extensión alineando la rodilla 

en el plano sagital 

 Según sea el caso, debe dar apoyo axial a la extremidad a nivel 

pélvico. 

 Según sea el caso, debe dar posicionamientos concretos de la 

cadera, rodilla y tobillo para su rápida recuperación. 

 La estructura debe ser capaz de absorber momentos torsionales en la 

fase de apoyo y transformarlos en momentos cinéticos. 

 

4.1.1.Aspectos clínicos 

Analizando las distancias de distal a proximal, encontramos segmentos que 

determinan el desarrollo de una órtesis KAFO, las cuales son: 

- Tobillo – pie 

En el caso del tobillo debemos tener en cuenta dos cosas fundamentales, 

que control del pie vamos a aplicar y que ángulo del pie respecto a la línea 

de marcha vamos a tener. En el primer caso, el pie basa gran parte de su 

funcionalidad en las distintas fases de la marcha en la zona del medio pie, 

esto es, en las articulaciones calcáneo-astrágalo-cuboideo-escafoidea 

(Choppard) y en las articulaciones cuneo- cuboideo-metatarsiana (Lisfranck) 
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Estas dos articulaciones deben estar preservadas y posicionadas de forma 

que no provoquen dolor ni hipermovilidad (un pie laxo o hipotónico). Por ello 

escoger un sistema u otro puede ser esencial para que todo el aparato 

funcione. En el caso de deformidades irreductibles o resistentes optaremos 

por un calzado o botín que recoja la forma fisiológica que presenta el 

paciente sin intentar una corrección importante, aplicando así una solución 

de apoyo y protección. Si ese mismo pie está desalineado pero tiene 

movilidad a la palpación (sin causar dolor), optaremos por una solución más 

correctora, aplicando un calzado o botín más alineado que posicione los 

segmentos mejorando su función. Otro aspecto importante es el plano 

coronal, los pies excesivamente pronados o supinados pueden dar serios 

problemas a la alineación superior del eje de tobillo e incluso de rodilla. 

Debemos aplicar cuñas solo cuando sea estrictamente necesario y no 

abusar de esta solución puesto que puede ser perjudicial para el paciente. 

En el caso de aplicarlas, siempre las aplicaremos entre el pie y el estribo 

(por dentro o por fuera del calzado, pero nunca por debajo del estribo o de la 

órtesis porque entonces lo que hacemos es desviar el eje de carga global de 

la órtesis aplicando momentos de fuerza patógenos a nivel del fémur y/o 

cadera. (Jariod, 2008) 

En el caso del ángulo del pie, se trata sin duda de uno de los problemas más 

importantes en una órtesis KAFO. Dependiendo de cómo cargue el paciente 

debemos posicionar el pie en el punto exacto para que todo el sistema 

funcione. Por ejemplo, en el caso de un paciente que anda con insuficiencia 

del cuádriceps y que en la fase de apoyo realiza una rotación interna de todo 

el tronco (para contrarrestar el déficit evidente de su psoas ilíaco, glúteo 

mayor y posiblemente oblicuos abdominales), nunca pondremos el pie en 

rotación externa, porque estamos condenando al paciente a no poder dar el 

paso, necesitamos buscar una posición neutra o con ligera rotación interna 

(unos 10º bastarán). Lo mismo ocurre en un paciente que tenga deformidad 

en la cabeza femoral, es decir, ante o retrotorsión de cadera, entonces 

debemos poner el pie en el mismo ángulo que tiene de torsión en cadera 
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(esto es solo aplicable a pacientes con edades superiores a los 6 o 7 años 

en niñas y hasta los 8-9 en niños debido a que por debajo de esas edades 

podemos incidir sobre el modelado óseo y entonces si podría estar indicado 

forzar la rotación de esa cabeza femoral). La rotación del pie debe estar 

alineada con los ejes del tobillo, es decir, cualquier eje de rotación, ya sea un 

estribo, un cáliper, o cualquier otro sistema deben situarse siempre a la 

altura del maléolo tibial (interno) debido a que es ese el eje fisiológico de giro 

del tobillo, y la línea intermaleolar nos marcará en el plano transverso el 

ángulo que debe tener el eje de flexo extensión respecto del pie. (Lemaire, 

2014) 

- Rodilla 

En el segmento de la rodilla es importante también tener varios puntos en 

cuenta; por un lado el eje de rodilla siempre se situará un poco 

posteriorizado respecto a la línea media sagital, se acepta 

internacionalmente en una proporción del 60%/40%. La altura de este eje 

debe posicionarse más menos a nivel de la interlinea medial (cóndilo interno) 

y mayor a 14 mm en adultos. Pero hay otras cuestiones a valorar, una de 

ellas es el concepto de rotación genicular y hace referencia a la rotación que 

tiene la tibia con respecto al fémur, es decir, la Tuberosidad Tibial Anterior 

(TTA) gira hacia fuera o hacia dentro con respecto a la línea media genicular 

que la suele marcar la rótula (siempre y cuando no este desviada o luxada). 

El KAFO debe respetar esa rotación en el caso que esté estructurada o 

corregirla, y se puede hacer precisamente desde la parte del pie o bien 

desde la propia tibia con dispositivos de contención o anti rotatorios. 

Uno de los aspectos más importantes en un aparato de miembro inferior es 

el punto donde aplicamos los apoyos anteriores de rodilla. Las rodilleras con 

agujero rotuliano se han mostrado insuficientes y sobretodo lesivo y 

peligroso, puesto que pueden modificar su posición respecto al tutor y 

provocar desviaciones patelares más o menos graves. Al mismo tiempo, un 

apoyo frontal sobre la rótula conduce de forma lógica a una condromalacia 
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rotuliana por choque patelar contra el fémur. Por tanto es lógico concluir que 

las zonas más adecuadas para realizar apoyos en extensión de la rodilla 

serán la zona que se encuentra a la altura de la cabeza del peroné en la 

parte frontal de la tibia, porque no existe fascias musculares importantes y 

no corremos el riesgo de atrofiar o inhibir su función por presión. En la parte 

superior, en la zona más distal del cuádriceps, porque la mayoría de la 

actividad de ese musculo, aunque esté seriamente afectado, puede 

proseguir y no producimos un efecto de anulación de su función. (Pardo, 

2010) 

- Cadera 

Habitualmente recurrimos al apoyo por inercia, y no siempre es beneficioso. 

Si sabemos que balance muscular tiene el paciente podemos diseñar un 

KAFO adecuado al potencial muscular del paciente, es decir, si tenemos una 

capacidad muscular leve o nula, vamos a precisar apoyo isquiático porque 

en caso contrario el vector de fuerza aplicado sobre el cuello femoral es 

demasiado elevado. Sin embargo si la capacidad muscular está afectada 

pero su función es moderada o normal, con algunos fallos ocasionales del 

musculo, podemos aplicar un KAFO sin apoyo isquiático y que llegue hasta 

tercio proximal femoral. 

Un tema importante es que ángulo darle al aro o apoyo superior. Cada 

paciente tiene una morfología pélvica distinta, y debemos tener en cuenta 

que, además, la pelvis es un hueso móvil, hecho que complica aún más la 

decisión de altura y ángulo del aro superior de apoyo; lógicamente es 

también aplicable a termoplásticos en el caso de no poner aros metálicos o a 

cualquier otro material. 

El ángulo del aro se mide tomando como referencia desde atrás dos huesos: 

el trocánter y el isquion. Si trazamos una línea recta que una estos dos 

referentes óseos, tenemos el ángulo que debe tener ese apoyo. Luego le 

podemos dar la forma que queramos, englobando isquion o no, etc., pero la 

orientación va a ser esa. En cuanto a la altura del apoyo, debemos tener en 
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cuenta varios aspectos; por un lado si el paciente tiene ante versión o 

retroversión pélvicas (podemos saberlo analizando en carga su ángulo 

pélvico), en el caso de que exista una ante versión pélvica importante va a 

ser necesario que apliquemos el aro con apoyo lo más bajo posible, para 

intentar llevar esa hemipelvis a retroversión es decir alinearse con su 

contralateral, mientras que si el paciente presenta retroversión pélvica, 

haremos lo contrario, subiremos el aro o apoyo lo necesario para igualar el 

ángulo con su contralateral. Es muy importante no compensar asimetrías 

con el apoyo isquitatico; un miembro más corto se compensa desde abajo, 

nunca elevando el apoyo, porque lo que se realiza es colgar literalmente la 

pierna en lugar de darle apoyo que es lo que necesita la pelvis. 

Para la fabricación del prototipo se debe tomar en cuenta las variables de 

resistencia y flexibilidad del material a utilizar, el peso es un factor 

predominante. 

- Montaje y alineación 

Una vez tenemos hecho un estudio en profundidad de aspectos clínicos y 

biomecánicos debemos construir la órtesis. En el proceso de construcción 

debemos tener en cuenta cuestiones técnicas relevantes para el buen 

funcionamiento de la misma, podemos dar unos principios fundamentales 

que siempre deben cumplirse: 

• Las articulaciones de rodilla y de tobillo deben estar siempre paralelas en el 

plano coronal. 

• El plano articular (la cabeza del tornillo, y por extensión la superficie interna 

de las articulaciones) de rodilla debe estar alineado en los tres planos, pero 

atención en el plano sagital tenemos dos variantes: nunca debe estar una 

más adelantada que otra, y nunca debe estar una más inclinada que otra. 

• El tobillo debe cumplir las mismas condiciones mecánicas, y si 

necesitamos aumentar o disminuir la rotación del pie, la única opción es 
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adelantar una de las barras para orientar después el plano de las 

articulaciones de nuevo. 

• En órtesis que no usen anillos metálicos ni uniones rígidas entre las 

platinas pueden desalinearse con el uso, es importante incluir nerviaciones o 

refuerzos en el termoplástico, carbono o material que se use para que no 

suceda eso. 

• El eje sagital de tobillo siempre va a ir retrasado con respecto al de rodilla, 

excepto en los casos de recurvatum genicular en que debemos valorar la 

cantidad de corrección que podemos darle al paciente puesto que podemos 

poner en riesgo la rodilla. 

• Los ejes de tobillo y rodilla pueden no ser paralelos en el plano transverso 

(rotaciones axiales) (Sawicki, 2010). 

En el proceso de fabricación de órtesis de marcha para pacientes con lesión 

medular, se tomó en cuenta los siguientes materiales. 

 Vendas de yeso. 

 Yeso calcinado. 

 Polipropileno de 5mm 

 Barras de duraluminio de espesor de ¾  x 3/16 articulación de rodilla 

en acero inoxidable con bloqueo automático de gatillo suizo. 

 Barras de duraluminio de espesor de ¾  x  3/16 articulación en acero 

inoxidable de eje libre. 

 Articulaciones de tobillo en acero inoxidable bloqueo para la flexión 

plantar y regulador ajustable para la flexión dorsal. 

4.2.JUSTIFICACIÓN DE LOS MATERIALES  

Se usaron vendas de yeso de secado extra rápido por su fácil manipulación 

para moldear las extremidades inferiores. 

Yeso calcinado para rellenar los moldes de yeso y polipropileno utilizado por 

las siguientes características: 
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El polímero termoplástico, parcialmente cristalino, que se obtiene de la 

polimerización del propileno (o propeno) pertenece al grupo de las poli 

olefinas y es utilizado en una amplia variedad de aplicaciones. Tiene gran 

resistencia contra diversos solventes, químicos, así como 

contra álcalis y ácidos. En la figura 40 puede observarse el cuadro de 

selección de articulaciones para su posterior construcción. 

 

Figura 40. Cuadro de articulaciones de la fundación 
(Fundación “Hermano Miguel”, 2015) 

Con respecto a las barras metálicas mencionadas se utilizaron por su peso y 

su gran resistencia el modelo 1003 A y 3250 A, como se observa en las 

tablas 8 y 9. 

 Tabla 8. Modelos de barras de aluminio serie 1003 A 

Aluminio modelo 1003 con borde redondeado  

Modelo No. Tamaño de junta Dimensiones 

1003-A4 A 𝟏
𝟒⁄ "  𝒙  𝟑

𝟒⁄ " 

1003-A6 A 𝟑
𝟏𝟔⁄ "  𝒙  𝟑

𝟒⁄ " 

1003-B4 B 𝟏
𝟒⁄ "  𝒙  𝟓

𝟖⁄ " 

1003-B6 B 𝟑
𝟏𝟔⁄ "  𝒙  𝟓

𝟖⁄ " 

https://es.wikipedia.org/wiki/Pol%C3%ADmero
https://es.wikipedia.org/wiki/Termopl%C3%A1stico
https://es.wikipedia.org/wiki/Cristal
https://es.wikipedia.org/wiki/Propileno
https://es.wikipedia.org/wiki/Polioleofina
https://es.wikipedia.org/wiki/Polioleofina
https://es.wikipedia.org/wiki/%C3%81lcali
https://es.wikipedia.org/wiki/%C3%81cidos
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Tabla 9. Modelos de barras de aluminio serie 3250ª 

Modelo No. Longitud 

3250-A8 8” 

3250-A8.5 8-1/2” 

3250-A9 9” 

3250-A9.5 9-1/2” 

3250-A10 10” 

3250-A10.5 10-1/2” 

3250-A11 11” 

(Bohma, 2015) 

Finalmente se utilizó cinta de dacrón de 2 ½ “por su resistencia y fácil 

adaptación al cierre en velcro. 

4.3.PROCESO DE CONSTRUCCIÓN  

El proceso se basa en tomar un molde en yeso, para lo cual utilizamos 

vendas de yeso de 8”, se empieza delimitando las prominencias Oseas del 

tobillo y señalando las articulaciones de tobillo rodilla y cadera enyesamos la 

extremidad inferior desde el pie hasta el periné borde proximal del muslo 

para ambas extremidades. 

Para la parte superior del tronco enyesamos desde la cadera  hasta la parte 

dorsal de la columna vertebral. 

Una vez obtenidos los moldes procedemos a sellar para llenar con yeso 

calcinado y así obtener moldes positivos a los cuales vamos a dar forma 

siguiendo y respetando la configuración de las extremidades inferiores y de 

la parte de la columna lumbar y dorsal. 
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Después con los moldes delimitados se precede a dar formas a las barras 

siguiendo la configuración de la parte lateral del molde de la extremidad 

inferior de la misma manera procedemos a dar forma de las barras para la 

parte columna lumbar y dorsal. 

Para ubicar las articulaciones de tobillo metálicas se tomó como referencia el 

borde inferior del maléolo externo.  

Para las articulaciones metálicas de rodilla se tomaron como referencia la 

articulación anatómica que se ubica entre la parte distal del fémur y la parte 

proximal de la tibia sobre esa línea subimos 2 cm para colocar la articulación 

mecánica. 

La articulación metálica de la cadera la ubicamos a nivel del trocánter mayor. 

 

 

Figura 41. Posición de la articulación mecánica 
 (Li, 2012) 

4.4.CÁLCULOS CINEMÁTICOS DE LA ESTRUCTURA 

El equipo de rehabilitación consta de un segmento para el soporte de la 

pelvis y la espalda baja, dos segmentos para el movimiento y soporte de los 

muslos, dos segmentos para el soporte y movimiento de las pantorrillas, y 

Trocánte

Línea 

Articulación 

anatómica del tobillo. 

Articulación mecánica 
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dos segmentos para los pies. Estas partes están formadas por barras 

metálicas que se unen entre sí por medio de articulaciones que poseen 1 

grado de libertad (1 GDL); las barras van acopladas a estructuras plásticas 

con forma de anillo que rodean la pelvis, espalda baja y miembros inferiores 

del paciente, fijándose al torso y extremidades a través de correas 

ajustables. El equipo de rehabilitación posee como características: alta 

resistencia mecánica, bajo peso, facilidad de uso y buena ergonomía para el 

paciente. La movilidad de los miembros inferiores se logrará con actuadores 

lineales acoplados al exoesqueleto. En la siguiente figura se muestra el 

armazón del equipo de rehabilitación sin sus actuadores lineales. 

 

Figura 42. Estructura del exoesqueleto 

Es importante indicar que el armazón del exoesqueleto fue diseñado y 

construido a la medida del paciente que lo usará, asegurándose de esta 

manera su funcionamiento específico durante el proceso de rehabilitación. 

Así mismo, se debe mencionar que el equipo no permitirá al paciente 

caminar de forma totalmente autónoma, debiéndose asegurar su equilibrio y 

estabilidad, así como su apoyo parcial por medio de otra persona o de 

barras paralelas de rehabilitación. Los actuadores lineales permitirán el 

movimiento de flexión y extensión de los muslos y pantorrillas del paciente, 
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sin considerarse actuadores para los pies, ya que el exoesqueleto posee 

resortes a nivel de los tobillos que facilitan el movimiento de los pies durante 

el funcionamiento del exoesqueleto; además, con la ayuda  de otra persona 

o de barras paralelas de rehabilitación se complementará la función de los 

pies durante el proceso de caminar.  

4.4.1.ANÁLISIS CINEMÁTICO 

Para efectuar el análisis cinemático se requieren conocer las dimensiones de 

cada segmento del exoesqueleto, sus amplitudes de movimiento y grados de 

libertad (GDL). El equipo posee articulaciones de 1 GDL en la cadera, 

rodillas y tobillos. Por este motivo, el  movimiento de cada segmento se 

realizará con un actuador, sumando un total de 4 actuadores; 2 para los 

muslos y 2 para las pantorrillas. En la figura 43 se indica un esquema de las 

partes y GDL del dispositivo de rehabilitación. 

 

Figura 43. Segmentos y GDL del exoesqueleto 

Los segmentos del exoesqueleto tienen las siguientes dimensiones: 

 L1 (cadera y espalda baja) = 216 mm 

 L2 (muslo) = 296 mm 

 L3 (pantorrilla) = 326 mm 

 L4 (tobillo-pie) = 104 mm 
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La selección del tipo de actuador lineal y sus dimensiones dependerán de 

las longitudes de los segmentos del equipo, sus ángulos de rotación y 

fuerzas necesarias en el proceso de caminar. Tomando en cuenta la 

longitud de los segmentos y la velocidad de los movimientos durante la 

rehabilitación de personas parapléjicas o con grados inferiores de 

parálisis de los miembros inferiores, se escogieron actuadores lineales 

eléctricos para el funcionamiento del exoesqueleto. Este tipo de 

actuadores lineales se caracterizan por: 

 Baja velocidad de avance del pistón 

 Fuerza del pistón relativamente baja (100-150 kg) 

 Fácil instalación y operación 

 Bajo costo 

Estas características hacen de los actuadores lineales eléctricos una muy 

buena alternativa para la rehabilitación de personas parapléjicas o con 

problemas de movilidad en sus miembros inferiores, pues durante la acción 

de caminar, las fuerzas necesarias que deben ejercer los actuadores no son 

muy altas (máximo de 600 N en total para este caso en específico) y se debe 

asegurar un movimiento lento y controlado de los miembros inferiores. Una 

vez seleccionado el tipo de actuador, queda por determinar la longitud de 

carrera, velocidad y fuerza máxima del pistón. 

 

Figura 44. Actuador lineal eléctrico de 6 pulgadas de carrera 
(Windynation, 2016) 

4.4.2.CINEMÁTICA DIRECTA 

El problema de la cinemática directa para un actuador de una cadena de 

eslabones reside en encontrar la posición y orientación del efector final de la 
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cadena respecto a su base, dadas las posiciones de todas las articulaciones 

y los valores de todos los parámetros geométricos de la cadena (Siciliano, 

2008). Partiendo de este concepto, la locomoción del exoesqueleto para los 

miembros inferiores es básicamente un problema de cinemática directa, 

pues se conocen las dimensiones de sus segmentos, posición de sus 

articulaciones y parámetros geométricos generales. 

El primer paso para la determinación de los puntos de fijación de los 

actuadores lineales consiste en conocer detalladamente el ciclo de la 

marcha humana (caminar), sus fases, duración de cada fase y ángulos que 

se forman entre los segmentos del cuerpo humano. El ciclo de la marcha se 

divide en dos fases principales, la fase de Apoyo (Stance) y la fase de 

Oscilación (Swing), con una duración del 60% y 40% del ciclo, 

respectivamente (Perry, 1992). Durante la fase de apoyo, el pie se encuentra 

en contacto con el suelo soportando el peso del cuerpo, mientras que en la 

fase de oscilación, la pierna se mueve hacia delante sin tocar el suelo. 

A su vez, la fase de Apoyo se divide en: 

• Contacto Inicial (Initial Contact, IC). 0-2 % 

• Fase de Respuesta Inicial a la Carga (Loading Response, LR). 

0-10 % 

• Fase Media de Apoyo (Mid Stance, MST). 10-30 % 

• Fase Final de Apoyo (Terminal Stance, TST). 30-50 % 

• Fase previa de balanceo (Pre-Swing, PS). 50-60 % 

La IC tiene lugar en el instante que el talón hace contacto con el suelo, 

representa un intervalo de 0-2 % de la marcha. La IC es el inicio del periodo 

en que ambos pies se encuentran apoyados sobre el suelo (DLS). La LR 

inicia con la IC y continúa hasta que el otro pie se despega del suelo, 

transfiriéndose todo el peso del cuerpo a la pierna, tiene una duración del   

0-10 % de la marcha. La MST inicia al final de la LR cuando el otro pie se 

levanta del suelo, continúa hasta que el peso del cuerpo se alinea con el 

antepié, corresponde a un intervalo del 10-30 % de la marcha. La TST inicia 
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con el levantamiento del talón y continua hasta que el otro pie golpea el 

suelo, representa un intervalo del 30-50 % de la marcha. El final de la fase 

de Apoyo es la PS, inicia con el contacto del otro pie y el suelo, concluyendo 

al separar el pie del piso, es al final de esta fase donde se transfiere el peso 

del cuerpo al otro pie, su duración va del 50-60 % de la marcha. 

La fase de Oscilación se divide en:  

• Fase Inicial de Oscilación (Initial Swing, ISW). 60-73 % 

• Fase Media de Oscilación (Mid Swing, MSW). 73-87 % 

• Fase Final de Oscilación (Terminal Swing, TSW). 87-100 % 

La ISW inicia al despegar el pie del piso y termina con el pie en posición 

opuesta al pie de apoyo, representa el 60-73 % de la marcha. La MSW 

comienza en la posición final de la ISW y termina con el miembro inferior 

hacia adelante y la pierna en posición vertical, su duración va del 73-87 % de 

la marcha. La última parte de la fase de Oscilación es la TSW, inicia con la 

pierna en posición vertical y concluye con el contacto entre el talón y el 

suelo, representa el intervalo de 87-100 % de la marcha. 

Una vez conocidas las fases del ciclo de la marcha y el tiempo de ejecución 

de cada una, quedan por determinar los parámetros más importantes del 

ciclo, los ángulos que se forman en las articulaciones de los miembros 

inferiores. En la siguiente figura se muestran estos ángulos, donde  θh es el 

ángulo entre el torso (torso en posición vertical) y el muslo, mientras que θk 

es el ángulo formado entre el muslo y la pierna.  

En la siguiente figura se puede comprobar las reacciones determinadas y 

utilizadas para realizar los cálculos presentados, este modelo permitió 

establecer fuerzas que actúan en el caminado, y posteriormente encontrar 

torques que actúan en la estructura del exoesqueleto. 
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Figura 45. Ángulos de las articulaciones de los miembros inferiores durante 
el ciclo de marcha 

 (Koceska, 2011) 

Si bien la pierna puede tener un movimiento de flexión y extensión, θk 

siempre corresponde a un ángulo de flexión. Para el caso del muslo, sus 

movimientos también son de flexión y extensión, pero el ángulo θh es de 

flexión para todas las fases del ciclo de la marcha, a excepción de las fases 

TST y PS, donde el ángulo es de extensión. La tabla 5 del capítulo 3 indica 

los ángulos iniciales y finales del muslo y la pierna durante el ciclo normal de 

la marcha. Como se puede observar en la tabla 10, la pierna puede realizar 

un movimiento de flexión y otro de extensión en una misma fase. 

A continuación se deben analizar las relaciones geométricas entre los 

actuadores y los segmentos del exoesqueleto, las variables que se deben 

calcular son las distancias entre las articulaciones y los puntos de fijación de 

los actuadores y las diferentes longitudes que tendrán los actuadores 

durante el ciclo de la marcha. En la figura 46 se muestra un esquema 

cinemático del exoesqueleto para un miembro inferior junto con sus 

actuadores lineales.  
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Figura 46. Esquema cinemático del exoesqueleto y actuadores lineales 

De acuerdo a la figura anterior, el segmento p1 representa al actuador lineal 

del muslo y el segmento p2 corresponde al actuador lineal de la pierna. 

Como ya se indicó, el ángulo entre el torso en posición vertical y el muslo es 

θh, mientras que θk es el ángulo formado entre el muslo y la pierna.  

La longitud p2en función de θk se puede calcular aplicando el teorema de 

Pitágoras y la ley de cosenos, obteniéndose: 

𝛿2 = 180° − 𝜃𝑘 − 𝛼2 − 𝛾2                                                                               

𝑐 = √𝑔2+𝐻𝐹̅̅ ̅̅ 2                                                                                               

𝑑 = √𝑒2+𝑓2                                                                                                  

𝑝2 = √𝑐2+𝑑2 − 2𝑐𝑑 cos 𝛿2                                                                              [5]                                                      

El valor de p1en función de θh está dado por: 

𝛿1 = 180° − 𝜃ℎ − 𝛼1 − 𝛾1                                                                              [6]                                                                                     
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𝛾1 = tan−1 (
𝑗

𝐶𝐼̅̅ ̅
)                                                                                               

𝑎 = √𝑖2+𝐶𝐼̅̅̅2                                                                                                 

𝑏 = √𝑖2+ℎ2                                                                                                   

Tomando en cuenta las dimensiones del exoesqueleto y los valores de p1 y 

p2 durante todas las fases de ciclo de la marcha, se escogió un actuador 

lineal eléctrico con una carrera de 4 pulgadas, cuya longitud máxima es de 

300 mm y la mínima de 200 mm. Los valores de p1 y p2 se encuentran 

dentro del intervalo de 200 a 300 mm para todas las posiciones del ciclo de 

la marcha, ver las tablas 2 y 3 del Anexo 2.  

Las distancias escogidas entre las articulaciones y los puntos donde se 

fijarán los actuadores lineales son las siguientes: 

Actuador para el muslo        

 h = 70 mm 

 i = 50 mm 

 CI̅ = 220 mm 

 j = 25 mm 

Actuador para la pierna 

 f = 70 mm 

 e = 60 mm 

 FH̅̅ ̅̅ = 220 mm 

 g = 25 mm 

Los símbolos de las dimensiones anteriores corresponden a la nomenclatura 

de la figura 46, cuyos valores fueron seleccionados a partir de los resultados 

de las ecuaciones [5] y [6] (tablas 2 y 3 del Anexo 2). Si bien durante el ciclo 

de la marcha, el muslo en las fases TST y PS tiene un ángulo de extensión 

respecto al torso, el exoesqueleto construido únicamente permite un ángulo 
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de flexión, por este motivo, el ángulo de extensión entre el muslo y el torso 

durante las fases TST y PS se lo tomará como de cero grados. 

4.4.3.ANÁLISIS DINÁMICO 

La primera operación que debe realizar el exoesqueleto y en donde se 

ejercen las mayores fuerzas por parte de los actuadores lineales, es el poner 

de pie a la persona desde una posición sentada; en este proceso, las 

fuerzas principales las ejercen los actuadores que rotan las pantorrillas 

respecto a los muslos. Los parámetros necesarios para el cálculo de la 

fuerza que debe ejercer cada actuador y su posición óptima en el armazón 

del exoesqueleto son: la masa de la persona (65 kg), su estatura (162 cm) y 

la ubicación del centro de gravedad de la persona en la posición sentada. En 

la figura 46 se indica un esquema de la persona en posición sentada y con 

los brazos extendidos hacia adelante, esta disposición de los brazos 

desplaza el centro de gravedad hacia el punto de rotación (rodillas), 

disminuyendo las fuerzas que deben ejercer los actuadores. 

 

Figura 47. Persona en posición sentada con los brazos extendidos hacia 
adelante 

 (Koceska, 2011) 

Para determinar la ubicación del centro de gravedad del cuerpo se debe 

conocer la masa, longitud y ubicación del centro de gravedad de cada una 

de sus partes. Primero se escoge un punto de referencia apropiado, en este 

caso, la articulación de la cadera; y se mide la distancia horizontal desde 

este punto hasta el sitio de localización del centro de gravedad de cada 
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segmento. Después se obtiene el momento de cada porción respecto al 

punto de referencia y se suma los resultados; finalmente se divide el peso de 

la persona entre el momento total, obteniéndose la ubicación del centro de 

gravedad del cuerpo. En las siguientes tablas se muestran la masa y 

longitud promedios de los diferentes segmentos del cuerpo de una mujer, 

dados en porcentaje respecto a su masa total y estatura, así como la 

posición del centro de gravedad de cada parte. Es importante entender que 

estos valores son promedio, para realizar un análisis más profundo se debe 

ingresar los valores del paciente de manera adecuada, realizando 

mediciones periódicas donde se pueda establecer el error de estas 

actividades, determinar el valor correcto y hacer uso de estas herramientas.  

Tabla 10. Longitud porcentual de cada segmento del cuerpo respecto a la 

estatura. 

Segmento Hombres Mujeres Promedio 

Cabeza y cuello 10.75 10.75 10.75 

Tronco 30 29 29.5 

Tórax 12.7 12.7 12.7 

Abdomen 8.1 8.1 8.1 

Pelvis 9.3 9.3 9.3 

Brazo 17.2 17.3 17.25 

Ante brazo 15.7 16 15.85 

Mano 5.75 5.75 5.75 

Muslo 23.2 24.9 24.05 

Pierna 24.7 25.7 25.2 

Pie 4.25 4.25 4.25 

Biacromial 24.5 20 22.25 

Bi-iliac 11.3 12 11.65 
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Tabla 11. Puntos extremos de los segmentos del cuerpo 

Segmento Proximal Distal 

Cabeza y cuello Vértice Hombro (Cervical 7) 

Tronco Hombro (Cervical 7) Cadera 

Brazo Hombro Codo 

Ante brazo Codo Muñeca 

Mano Muñeca Punta del dedo 

Muslo Cadera Rodilla 

Pierna Rodilla  Tobillo 

(Plagenhoef, 1983) 

Tabla 12. Porcentaje másico de cada segmento respecto a la masa del 

cuerpo 

Segmento Hombres Mujeres Promedio 

Cabeza y cuello 8.26 8.2 8.23 

Tronco 55.1 53.2 54.15 

Tórax 20.1 17.02 18.56 

Abdomen 13.06 12.24 12.65 

Pelvis 13.66 15.96 14.81 

Total Brazo 5.7 4.97 5.335 

Brazo 3.25 2.9 3.075 

Ante brazo 1.87 1.57 1.72 

Mano 0.65 0.5 0.575 

Antebrazo y mano 2.52 2.07 2.295 

Total pierna 16.68 18.43 17.555 

Muslo 10.5 11.75 11.125 
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Pierna 4.75 5.35 5.05 

Pie 1.43 1.33 1.38 

Pierna y pie 6.18 6.68 6.43 

(Plagenhoef, 1983) 

De estas tablas es posible deducir la distancia porcentual en hombres y 

mujeres de acuerdo a sus medidas.Este tipo de cálculos son en principio 

para determinar una base del paciente lo que le da al terapista una idea de 

lo que sucede en el ambiente al momento de realizar rehabilitación.  

Tabla 13. Distancia porcentual promedio de la ubicación del centro de 

gravedad en cada segmento del cuerpo humano 

Segmento Hombres Mujeres Promedio 

Cabeza y cuello 55 55 55 

Tronco 63 56.9 59.95 

Tórax 56.7 56.3 56.5 

Abdomen 46 46 46 

Pelvis 5 5 5 

Brazo 43.6 45.8 44.7 

Ante brazo 43 43.4 43.2 

Mano 46.8 46.8 46.8 

Muslo 43.3 42.8 43.05 

Pierna 43.4 41.9 42.65 

Pie 50 50 50 

Abdomen y pelvis 44.5 39 41.75 

(Plagenhoef, 1983) 



  

65 

 

Con los datos de las tablas anteriores (10 – 13), la masa de la paciente y su 

estatura, se estimaron la longitud y masa de cada parte del cuerpo, así como 

la distancia horizontal entre su centro de gravedad y la articulación de la 

cadera. Los datos obtenidos permiten calcular el centro de gravedad o masa, 

el cual servirá para futuros cálculos de equilibrio. Estos resultados se indican 

en la siguiente tabla:  

Tabla 14. Estimación de las masas del paciente, longitudes y distancias al 

centro de gravedad. 

Segmento Masa 

(kg) 

Longitud 

(m) 

Distancia del CG 

(m) 

Cabeza y cuello 4.342 0.2689 0.0000 

Torso 27.677 0.4698 0.0000 

Muslo 9.607 0.4033 0.1952 

Pierna 3.1265 0.4163 0.4033 

Pie 0.8385 0.2327 0.4967 

Brazo 1.6575 0.2802 0.1612 

Antebrazo 0.897 0.2595 0.3985 

Mano 0.364 0.164 0.6622 

La localización horizontal del CG del cuerpo respecto a la articulación de la 

cadera está dada por: 

𝑋𝑐𝑔 =
∑ 𝑥𝑖∙𝑊𝑖

∑ 𝑊𝑖
=  

6.83

65
= 0.1051 𝑚                                                                    [7] 

Donde  𝑊𝑖 es la masa de cada segmento del cuerpo y 𝑥𝑖  es la distancia 

horizontal entre el centro de gravedad de cada parte del cuerpo y la 

articulación de la cadera. Una vez calculada la distancia 𝑋𝑐𝑔, se procede a 

estimar la fuerza que ejercerán los actuadores de las piernas; en este 
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cálculo se usaran las distancias y parámetros geométricos que fueron 

estimados en la sección de análisis cinemático. En la figura 48 se muestra 

un diagrama del cuerpo humano en posición sentada junto con las fuerzas 

que intervienen en el movimiento de ponerse de pie. 

 

Figura 48. Esquema del cuerpo en posición sentada y fuerzas que 

intervienen para ponerse de pie 

La longitud del segmento del exoesqueleto correspondiente al muslo es de 

0.296 metros, si restamos de esta cifra el valor de Xcg, tenemos una longitud 

de 0.1909 metros, correspondientes a la distancia horizontal entre el centro 

de gravedad y la articulación de la rodilla. Se tiene entonces que el torque 

total ejercido por el peso del cuerpo en posición sentada es: 

𝑇 = 𝐹 ∗ 𝑑 ∗ 𝑐𝑜𝑠∅                                                                                             [8] 

𝑇 = 65 𝑘𝑔 ∗ 9.81
𝑚

𝑠2 ∗ 0.1909 𝑚 ∗ cos (0) = 121.73 𝑁 ∙ 𝑚                                              

De acuerdo a las figura 45 y 47, la fuerza que debe ejercer el actuador de la 

pierna es igual a: 
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𝐹1 =
121.73

2𝑐∙sin 𝛽2
                                                                                                  [9]                                                                                          

Donde el ángulo β está dado por: 

𝛽 =  cos−1 (
𝑝2

2+𝑐2−𝑑2

2𝑝2∙𝑐
)                                                                                    [10] 

En la posición sentada se tiene que p2 = 196 mm, c = 225.6 mm y d = 74.3 

mm, reemplazando en [9] se obtiene: 

𝐹1 =
121.73

2∗0.2256∗sin 18.65
= 843.66 𝑁                                                                    

Durante el funcionamiento del exoesqueleto, la mayor fuerza que deben 

ejercer los actuadores es de 843.66 N, es decir, 86 kg fuerza. Por este 

motivo, se han seleccionado actuadores lineales con una fuerza máxima de 

100 kg para dar movilidad y soporte al armazón del exoesqueleto. 

4.5.DISEÑO EN SOLIDWORKS 

Para comprender el estado de las diferentes piezas desarrolladas en la 

fundación se realiza el diseño de la estructura en SOLIDWORS para 

comprobar posiciones y obtener imágenes para el HMI. 

 

Figura 49. Diseño de la estructura en SOLIDWORKS 
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De acuerdo a los análisis anteriores se comprueba que un estudio de la 

estructura completa no es necesario, solo es importante verificar que las 

barras de la estructura no fallen al corte por la acción de los torques de los 

actuadores. 

4.5.1.ANÁLISIS DE ESFUERZOS 

Se analizarán los esfuerzos de los segmentos del exoesqueleto 

correspondientes al muslo y la pierna. Únicamente se evaluaron estos dos 

segmentos porque son los que soportan los mayores esfuerzos de toda la 

estructura. Por simplicidad, el análisis de fuerzas, momentos y esfuerzos 

parte de las siguientes suposiciones: 

 El exoesqueleto se analiza en posición sentada durante la operación 

de ponerse de pie (ver la figura 48) 

 Se eliminan de los cálculos a la fuerza ejercida por el actuador que da 

movilidad al muslo, pues la magnitud de esta fuerza es mucho menor 

a la ejercida por el actuador que mueve la pierna. 

 Debido a la lentitud de los movimientos, se considera al exoesqueleto 

como una estructura estática. 

 Se considera al segmento de la pierna anclado al piso en el punto G 

de la figura 48. 

En la figura 50 se indica el diagrama de cuerpo libre del segmento del 

exoesqueleto correspondiente al muslo, las fuerzas y el momento máximo 

que actúan sobre el cuerpo son: 

Fx = 826.546 N,  Fy = 468.586 N 

F1 = 843.66 N, Mmax = 169.064 ∗ (FH̅̅ ̅̅ ∗ HC̅̅ ̅̅ ) FC̅̅̅̅⁄ = 9.55 N. m 
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Figura 50. DCL del segmento del muslo del exoesqueleto 

El armazón del exoesqueleto fue construido con barras de sección 

rectangular de duraluminio, las dimensiones de la sección transversal de las 

barras son h= 19.05 mm y b=4.76 mm. Para garantizar la integridad 

estructural del exoesqueleto, la siguiente ecuación debe cumplirse 

𝐹𝑥 𝐴⁄

𝑘𝑡𝜎𝑎𝑑𝑚
+

(𝑀𝑚𝑎𝑥∙𝑦 𝐼)⁄

𝜎𝑎𝑑𝑚
≤ 1                                                                             [11] 

Donde A es el área de la sección transversal de la barra restada el área del 

orificio hecho para fijar el actuador lineal, kt es el factor de concentración de 

esfuerzos debido al orificio, y es la distancia entre el eje neutro de la barra y 

el punto de mayor esfuerzo en la misma, I es el momento de inercia de la 

barra y σadm es el esfuerzo admisible del duraluminio. El esfuerzo admisible 

del duraluminio tiene un valor aproximado 30 kg/mm2 (Beck, 1924), es decir, 

294.3 Mpa. Los valores de las variables de la ecuación anterior son:  

𝐴 = 9.0678𝑥10−5𝑚2 

 𝑦 =
0.01905

2
= 0.009525 𝑚 

 𝑘𝑡 = 2.42 

Diámetro agujeros = 4.76 mm 

Es importante indicar que el numerador del segundo miembro de la ecuación 

10 es igual al esfuerzo máximo de flexión en el segmento FC del 

exoesqueleto; obteniéndose: 
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826.546 𝑁 9.0678𝑥10−5𝑚2⁄

2.42 ∙ 294.3𝑥106𝑃𝑎
+

33.6966𝑥106𝑃𝑎

294.3𝑥106𝑃𝑎
= 0.13 

El resultado de la ecuación es mucho menor a 1, por ende la estructura del 

exoesqueleto funcionará con un amplio rango de seguridad durante la 

rehabilitación de la paciente. 

4.6.SISTEMA DE CONTROL 

Las variables más importantes a controlar para un exoesqueleto de última 

generación son las de posición y fuerza esto se puede entender como 

ángulo deseado y torque aplicado, en el caso particular de este prototipo se 

realizará el control haciendo uso del tiempo de trabajo del actuador. Para 

desarrollar estrategias sencillas se considera el uso específico del prototipo, 

en este caso realizar pasos cortos y de bajo impacto para un tratamiento 

preliminar. Para iniciar un correcto proceso de adaptación el rehabilitador 

debe ajustar el programa para cada paciente. En este caso el único 

beneficiario contará con asesoría completa para empezar su desarrollo. 

Después de un periodo de adaptación utilizando rutinas pre programadas se 

puede iniciar un proceso más intenso de trabajo. (Chen, 2016) 

Para este prototipo en específico se integran rutinas desarrolladas con el 

terapista en base al grado de incapacidad del paciente, determinando en 

ellas ángulos de trabajo y extensión del actuador relacionados a tiempo de 

trabajo. Para el sistema de control se integran relés en distribución de 

puente H, el cual permite cambiar el sentido de flujo de la corriente hacia el 

motor del actuador causando extensión y contracción del miembro 

intervenido, en la figura 51 se puede observar el diagrama de flujo de un 

sistema avanzado, el cual integra sensores, actuadores y controladores de 

alto costo, en base a este diagrama se construye el flujograma del prototipo 

de este proyecto de titulación, el cual se observa en la figura 52. 
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Figura 51. Interacción Humano-máquina de un exoesqueleto avanzado 
 (Chen, 2016) 

Para asistir personas con lesiones leves la mejor estrategia es instalar un 

sistema de seguimiento de objetivos, esto quiere decir que se integran 

circuitos con metas establecidas las cuales el exoesqueleto debe encontrar y 

perseguir. En este tipo de prototipos el sistema debe corregir la desviación 

del sujeto de acuerdo a su inclinación y conducirlo al objetivo planteado. 

Este sistema de ayuda-guía también permite trabajos difíciles en condiciones 

ambientales donde existe visibilidad escasa, aplicaciones de aumento de 

fuerza y militares. Este tipo de control requiere más elementos y variables a 

considerar como sensores de movimiento, acelerómetros, controles híbridos, 

etc. (Chen, 2016). 

El diagrama de la figura 52 demuestra el uso de un control en lazo abierto ya 

que el prototipo no cuenta con una realimentación específica, para detallar 

este control sencillo se puede observar el Anexo 4. 
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Figura 52. Diagrama de flujo del sistema implementado 

Para el prototipo desarrollado en este trabajo de titulación se emplea un 

control basado en el tiempo de trabajo requerido por el paciente, dichos 

valores son ingresados por el terapista y puestos a prueba en la 

rehabilitación. La placa de control ARDUINO UNO R3 interactúa con los 

actuadores mediante relés de acuerdo a la rutina establecida y durante el 

tiempo necesario para llegar al ángulo requerido. Dependiendo del tiempo de 

circulación de corriente a través del circuito, el pistón extenderá su cuerpo 

hasta llegar a la carrera deseada. Para monitorear estas acciones e ingresar 

los valores deseados el programa de control se desarrolla en LABVIEW, 

donde interactuaremos con el prototipo usando una computadora y un HMI 

(interfaz humano-máquina). La pantalla principal permite al usuario observar 

el prototipo desarrollado y las diferentes opciones de trabajo. 

 

Figura 53. Pantalla principal HMI 
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Las rutinas establecidas para el paciente se basan en sus características 

físicas, como peso y altura, estas variables son requeridas por el programa 

antes de empezar la rutina de trabajo. Estos valores son adaptados previos 

al inicio del programa, por lo que es necesario un trabajo e conjunto para el 

correcto desarrollo del sistema.  

La pantalla de rutinas permite al usuario seleccionar entre tres diferentes 

patrones de trabajo, ya sea una caminata leve, media o intensa dependiendo 

del grado de dificultad necesario para la sesión de rehabilitación. En caso de 

requerir diferentes acciones a las establecidas es posible acceder a un 

control manual de cada uno de los actuadores. 

 

Figura 54. Pantalla de rutinas establecidas  

 En cada una de las pantallas disponibles contamos con una ayuda, la cual 

al ser seleccionada despliega un cuadro que permite al usuario entender que 

hace cada uno de los botones disponibles.  

4.6.1.PROGRAMACIÓN 

LABVIEW integra un sistema de programación basado en código G, esto 

significa que es posible programar de manera gráfica. La placa de control es 

un ARDUINO  UNO R3, el cual cumple con las necesidades del proyecto,  

este dispositivo controlará 4 actuadores lineales de alto torque para realizar 

el proceso de movimiento. Ya que es necesario realizar extensión y 
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contracción del miembro intervenido, es necesario invertir la polaridad del 

motor para permitir los movimientos necesarios. Para lograr que el 

dispositivo funcione en cualquier computadora sin necesidad de que el 

programa LABVIEW esté instalado, creamos un ejecutable (.exe) que 

permite llevarlo a cualquier lugar. 

 

Figura 55. Programación del sistema de control en modo manual. 

El programa desarrollado controla relés a 5 voltios que realizan el cambio de 

polaridad de los motores, esta estrategia de control se basa en un control 

ON/OFF el cual basa sus acciones en un tiempo de trabajo; para detener un 

actuador en la posición deseada se pasa a los dos polos del motor a tierra. 

Los valores de tiempo para activar, invertir y detener el motor son 

determinados de acuerdo al paciente, realizando pruebas preliminares en 

cada usuario, creando plantillas en hojas de cálculo de los requerimientos de 

cada usuario. El programa permite establecer rutinas de cada uno para 

evitar detener del programa y reiniciarlo. Para el uso del modo manual de la 

figura 55, el usuario debe seleccionar el motor y la acción a realizarse, esto 

permite a la placa de ARDUINO controlar la placa de relés de acuerdo a las 

acciones requeridas. 
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Figura 56. Diagrama unifilar de inversión de giro de motor usando relés 

Utilizando las librerías de software para ARDUINO en LABVIEW la 

programación se reduce a realizar activación de compuertas de acuerdo a la 

lógica establecida en conjunto con el rehabilitador. El programa consta de 

bloques que designan las compuertas lógicas como salidas digitales; estas a 

su vez interactúan con la placa de relés para los motores. Cada rutina 

contará con un sistema basado en tiempos de trabajo y acciones 

perfectamente definidas para evitar accidentes, al iniciar el programa 

LABVIEW colocará al prototipo en posición sentada para encerar todos los 

motores en contracción.  

 

Figura 57. Rutina de sentado del prototipo. 
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En la figura 57, se observa la designación de cada salida digital de la placa 

ARDUINO, donde se determina su estado lógico mediante programación por 

tramas dentro de un bloque de control DO-WHILE. El programa inicia 

indicando el tipo de placa, la conexión y designando las compuertas de la 

placa en salidas digitales, para este caso se usaron 8 salidas, designadas 

desde Digital 2 hasta 9, cada motor necesita dos relés para realizar su 

trabajo por lo que se asignan dos compuertas digitales a cada motor. Para 

realizar las rutinas de trabajo se designan tiempos de control de acuerdo a 

las pruebas realizadas previamente, en promedio se requiere de 10 

segundos para sentarse y levantarse, y para el caminado cada juego de 

actuadores trabaja 22 segundos. Al momento de realizar la acción de 

caminado el usuario debe sostenerse en las barras de rehabilitación para 

que pueda empezar sus actividades, en este instante el control inicia una 

rutina de trabajo que basa sus acciones en contraer dos actuadores y 

volverlos a extender, esto en cada pierna. 

 

Figura 58. Tiempos de trabajo para realizar el caminado 

 

Como lo muestra la figura 58, el programa se reduce a establecer cada 

compuerta lógica a utilizarse como salida digital para activación de los relés 

durante un tiempo establecido según lo requiera el paciente. 



 

 

 

5. ANÁLISIS DE RESULTADOS 
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De las pruebas realizadas en primera instancia se determina que la posición 

de los actuadores no eran las óptimas por lo cual se realiza la corrección 

tomando medidas con calibrador y graduador. En principio el prototipo 

presenta un funcionamiento normal pero es corregido para iniciar un proceso 

óptimo de trabajo mediante la colocación correcta de las placas que 

sostienen los actuadores y corrigiendo la programación del dispositivo. 

 

Figura 59. Platinas de sujeción de los actuadores 

Debido al error de instalación, se corrige la posición en la misma platina para 

realizar una instalación inmediata de los actuadores eléctricos, esto evita 

sacar la platina o instalar una nueva. En primera instancia el error ocurre por 

la falta de equipos especializados para realizar este tipo de trabajos como 

tornos o CNC, por lo cual las correcciones son inevitables.  

Los actuadores son colocados de acuerdo a los cálculos presentados en el 

capítulo anterior, midiendo la distancia de posición respecto a las 

articulaciones ya presentes en la estructura. Es importante mencionar que 

en primera instancia se colocaron los motores de cada pierna apuntando al 

suelo pero se observó la dificultad de movimiento por lo cual han sido 

colocados en la disposición que se muestra en la Figura 52. 
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Figura 60. Disposición de los actuadores 

Luego de terminar la instalación se comprobó que el gabinete de control se 

encuentre dentro de los rangos de voltaje y corriente necesarios para cumplir 

con los requerimientos de potencia de los elementos para lo cual se probó 

un actuador en operación, con una pinza FLUKE 376 para corriente y voltaje.  

Este elemento comprueba que el motor trabaja a 0,3 amperios sin carga lo 

cual es comparable con la gráfica de operación provista por el fabricante de 

estos dispositivos. En la tabla 10 se muestran los datos obtenidos de 

corriente al trabajar sin peso. 
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Figura 61. Medición de corriente en los actuadores 

 

Tabla 15. Mediciones de corriente sin el paciente 

Medición Valor (Amperios) 
Peso actuador-

estructura (kg) 

1 0,3 1.5  

2 0,2 1.5 

3 0,3 1.5 

Estos valores los comparamos con la gráfica provista por el fabricante, 

analizando carga vs corriente: 
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Figura 62. Gráfica de relación entre carga y corriente 

 (WindyNation, 2015) 

Observamos que los valores obtenidos se encuentran dentro del rango 

esperado ya que cuando la carga sea aplicada el actuador necesitará más 

corriente para suplir su necesidad de impulso. El paciente recibirá ayuda de 

su terapeuta entonces la carga aplicada será variante en el tiempo 

cambiando la gráfica de acuerdo a esta variable. 

Cada actuador supone un levantamiento de hasta 900 N, pero este valor es 

instantáneo por lo que su eficiencia se refleja en su ciclo de trabajo del 25%. 

Este valor significa que podrá trabajar a su máxima capacidad durante 

periodos muy cortos de tiempo lo que impide realizar rutinas extensas.  
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 DIAGNÓSTICO 

Al finalizar las pruebas de trabajo de la estructura comprobamos sus 

ventajas y desventajas de acuerdo a las necesidades del paciente. Para 

realizar actividades de prueba de postura y caminado sencillas el prototipo 

funciona a la perfección, ya que si fuera necesario implementar un sistema 

más exacto y disponible para trabajos exhaustivos sería necesario cambiar 

toda la estructura del prototipo y los actuadores del mismo. Para casos de 

estudio y pruebas iniciales de tratamientos de rehabilitación el sistema 

presenta grandes cualidades, las cuales se traducen en su facilidad de 

operación y rápida respuesta en casos de emergencia.  



 

 

 

6. CONCLUSIONES Y 

RECOMENDACIONES
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CONCLUSIONES 

 El aumento de personas con discapacidad de miembros inferiores va 

en aumento debido al crecimiento poblacional en el mundo. 

Analizando estas cifras que en Ecuador es del 13%, sin duda alguna 

el uso de exoesqueletos para rehabilitación será primordial por lo cual 

es necesario desarrollar estos prototipos de manera local y a costos 

accesibles. 

 Durante la rehabilitación de personas parapléjicas o con daños totales 

o parciales en sus miembros inferiores; el restablecimiento de la 

acción de caminar, aunque sea de forma parcial y con la ayuda de un 

exoesqueleto; aparte de mejorar la condición física del paciente, 

incrementa su autoestima, salud emocional y optimismo en los 

resultados de la rehabilitación. 

 Se modificó y adaptó un exoesqueleto destinado originalmente a 

mantener de pie a una persona parapléjica, de modo que el paciente 

pueda caminar con la asistencia de barras paralelas de rehabilitación 

o la ayuda de otra persona, ahora es posible asistirlo de manera 

automatizada aumentado su habilidad de recuperación, así como 

realizar una gran variedad de movimientos de los miembros inferiores 

durante su rehabilitación.  

 Los actuadores lineales eléctricos son una muy buena alternativa para 

dar movilidad a exoesqueletos de rehabilitación de miembros 

inferiores. Son fáciles de instalar, permiten un movimiento lento y 

controlado de las extremidades, pudiéndose variar fácilmente la 

amplitud del movimiento de los miembros de acuerdo al grado de 

parálisis del paciente. 

 La amplitud del movimiento de cada segmento de los miembros 

inferiores se controló manteniendo encendido o apagado cada 

actuador durante un tiempo especificó y en secuencias determinadas. 

Esta forma de control se basa en que los actuadores lineales 
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eléctricos tienen una velocidad promedio relativamente constante 

cuando son sometidos a fuerzas de carga. 

 El sistema de control se basa en una lógica booleana la cual activa 

relés para extender y contraer el actuador, este sistema ha probado 

realizar su trabajo correctamente gracias a la velocidad de reacción 

de los motores. Cada motor presenta fines de carrera internos que 

trabajan en armonía con el sistema de control implementado. 

 LABVIEW permite trabajar casi en tiempo real con la placa de control 

ARDUINO UNO R3; la limitación de este tiempo de trabajo radica en 

la velocidad del reloj interno de la placa. De las pruebas realizadas se 

determina el tiempo mínimo en 7 mili segundos para tener una 

comunicación óptima y evitar perder los datos de conexión. 

 En primera instancia se pensó realizar la adecuación del gabinete de 

control a la estructura para evitar tener dos dispositivos separados 

pero debido al aumento de peso en el paciente se descartó la idea de 

realizar esta adecuación. 

 El gabinete de control cuenta con una única fuente de alimentación de 

PC de 700 watts, la cual está sobredimensionada en un 60% para los 

actuadores, ya que cada motor en carga máxima consume 2.5 

amperios y la fuente puede entregar hasta 59 amperios a 12 voltios. 

 El cableado del sistema se ha realizado utilizando cable calibre 18 

para alimentación de sensores y 16 para transmisión de señal con la 

finalidad de salvaguardar los actuadores y su cable de potencia.  

 El sistema HMI permite controlar el sistema de manera intuitiva así 

como incorpora una interfaz interactiva para el usuario evitando la 

necesidad de que el desarrollador se encuentre presente para su 

operación. 

 

RECOMENDACIONES. 

 Para mejorar el funcionamiento del equipo de rehabilitación, se 

recomienda no modificar un equipo existente, más bien sustituir 
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directamente el aparato destinado al soporte y movilidad de los 

miembros inferiores de un paciente parapléjico o con otros grados de 

parálisis en estos. 

 Para iniciar el programa se recomienda activar el paro de emergencia, 

el cual cortará la alimentación de 12 voltios a los actuadores. Esto 

permite encerar los relés para su uso inicial.  

 Antes de iniciar el trabajo de rehabilitación es recomendable verificar 

el estado de conexión de la placa ARDUINO UNO R3. Esta 

comprobación la realiza LABVIEW al momento de iniciar cualquier 

actividad; en caso de ser desfavorable el sistema no iniciará ninguna 

actividad. 

 Es importante colocar el gabinete de control en un área seca y libre 

de humedad para evitar daños por cortocircuito. Debido a que el 

prototipo será transportado de un lugar a otro es indispensable 

verificar la zona de albergue del sistema. 

 Las caídas de tensión en conexiones locales suelen ser comunes, 

normalmente de 120V a 110 V, por lo que es recomendable conectar 

el sistema a una toma corriente independiente y evitar el uso de 

cortapicos para evitar sobrecargas al sistema. 

 La estructura se encuentra cableada directamente a los actuadores. 

Antes de iniciar cualquier actividad verifique que la manguera que 

protege al cableado se encuentre fuera de cualquier riesgo y que no 

exista peligro alguno de corte o daño hacia el cableado. 

 Antes de iniciar cualquier rutina de rehabilitación compruebe que el 

paciente no presente ningún tipo de incomodidad o falta de 

ergonomía, ya que estas anomalías podrían interferir en el desarrollo 

normal de la rutina establecida. 

 Se recomienda controlar el grado de extensión de los actuadores 

lineales por medio de sensores de distancia, de esta manera se 

elimina cualquier error producido por la variación de velocidad de los 

actuadores cuando son sometidos a fuerzas variables. 
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ANEXO 1 

Especificaciones técnicas de los actuadores. 
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ANEXO 2 

Parámetros geométricos del actuador lineal de la pierna durante el ciclo 

de marcha. 

Fase Pierna θk ϒ2 α2 δ2 c d e f g HF p2 

LR 

Inicial  5 19,7 12,8 142,5 225,6 74,3 25 70 50 220 288,2 

Final 20 19,7 12,8 127,5 225,6 74,3 25 70 50 220 277,2 

MST 

Inicial  20 19,7 12,8 127,5 225,6 74,3 25 70 50 220 277,2 

Final 8 19,7 12,8 139,5 225,6 74,3 25 70 50 220 286,3 

TST 

Inicial  8 19,7 12,8 139,5 225,6 74,3 25 70 50 220 286,3 

Medio 5 19,7 12,8 142,5 225,6 74,3 25 70 50 220 288,2 

Final 12 19,7 12,8 135,5 225,6 74,3 25 70 50 220 283,5 

PS 

Inicial  12 19,7 12,8 135,5 225,6 74,3 25 70 50 220 283,5 

Final 1 40 19,7 12,8 107,5 225,6 74,3 25 70 50 220 257,9 

Final 2 45 19,7 12,8 102,5 225,6 74,3 25 70 50 220 252,4 

ISW 

Inicial 1 40 19,7 12,8 107,5 225,6 74,3 25 70 50 220 257,9 

Inicial 2 45 19,7 12,8 102,5 225,6 74,3 25 70 50 220 252,4 

Medio 60 19,7 12,8 87,5 225,6 74,3 25 70 50 220 234,5 

Final 55 19,7 12,8 92,5 225,6 74,3 25 70 50 220 240,7 

MSW 

Inicial  55 19,7 12,8 92,5 225,6 74,3 25 70 50 220 240,7 

final 20 19,7 12,8 127,5 225,6 74,3 25 70 50 220 277,2 

TSW 

Inicial 20 19,7 12,8 127,5 225,6 74,3 25 70 50 220 277,2 

Medio 0 19,7 12,8 147,5 225,6 74,3 25 70 50 220 291,1 

Final 5 19,7 12,8 142,5 225,6 74,3 25 70 50 220 288,2 

Sentado 90 19,7 12,8 57,5 225,6 74,3 25 70 50 220 196,0 

De pie 0 19,7 12,8 147,5 225,6 74,3 25 70 50 220 291,1 
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Parámetros geométricos para un actuador lineal durante el ciclo de 

marcha. 

Fase  Muslo θh α1 ϒ1 δ1 a b i h j IC p1 

LR 

Inicial  30 35,538 6,48307 107,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 261,1 

Final 1 30 35,538 6,48307 107,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 261,1 

Final 2 28 35,538 6,48307 110,479 221,42 86,0233 50 70 25 220 264,1 

MST 

Inicial 1 30 35,538 6,48307 107,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 261,1 

Inicial 2 28 35,538 6,48307 110,479 221,42 86,0233 50 70 25 220 264,1 

Final 5 35,538 6,48307 132,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 287,0 

TST 

Inicial  5 35,538 6,48307 132,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 287,0 

Final 0 35,538 6,48307 137,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 291,1 

PS 

Inicial  0 35,538 6,48307 137,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 291,1 

Final  0 35,538 6,48307 137,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 291,1 

ISW 

Inicial  0 35,538 6,48307 137,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 291,1 

Final 1 23 35,538 6,48307 114,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 269,3 

Final 2 25 35,538 6,48307 112,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 267,0 

MSW 

Inicial 1 23 35,538 6,48307 114,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 269,3 

Inicial 2 25 35,538 6,48307 112,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 267,0 

Final 35 35,538 6,48307 102,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 254,9 

TSW 

Inicial 35 35,538 6,48307 102,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 254,9 

Final 30 35,538 6,48307 107,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 261,1 

Sentado 90 35,538 6,48307 47,9792 221,42 86,0233 50 70 25 220 175,9 

De pie 0 35,538 6,48307 137,979 221,42 86,0233 50 70 25 220 291,1 
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ANEXO 3 

Diagrama Unifilar de conexión ARDUINO  
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ANEXO 4 

Diagrama de flujo de funcionamiento de los actuadores lineales  
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ANEXO 5 

Instructivo de arranque y funcionamiento del exoesqueleto 

Para arrancar la máquina de manera correcta es necesario seguir los 

siguientes pasos: 

1. Conectar el cable de poder a un toma corriente  

 

2. Verificar que el indicador luminoso de color rojo se encuentre 

encendido. 

 

3. Presione el botón de paro de emergencia firmemente para evitar 

cualquier activación innecesaria 

 

4. Coloque la llave de encendido en la posición ON 
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5. Verifique que el indicador luminoso rojo se apague y el verde se 

encienda 

 

6. Conecte el cable USB de color negro que sale del gabinete a la 

computadora con el programa de activación de la estructura 

 

7. Abra el gabinete y compruebe que la palca de ARDUINO R3 se 

encuentre encendida 
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8. Inicie el programa de LABVIEW en la computadora seleccionando el 

que dice principal 

 

9. Haga click en la flecha como se muestra en la figura 

 

10. El programa iniciará sin contratiempos, en caso de haber errores 

verifique los pasos anteriores. Luego de iniciado seleccione el botón 
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de rutinas localizado en la parte derecha, el cual desplegará la 

siguiente pantalla: 

 

 

 

11. El programa está listo para iniciar rutinas de trabajo como levantarse, 

sentarse y caminar que es la Rutina 1. Seleccione la acción deseada 

y desactive el paro de emergencia para iniciar sus actividades de 

trabajo. El programa cuenta con 5 segundos de retraso para cada 

rutina con la finalidad de permitir al operador activar y desactivar el 

paro de emergencia. 


