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Resumen 
 

Este trabajo presenta el desarrollo del diseño de un exoesqueleto para la rehabilitación de 

extremidades inferiores controlado por señales mioeléctricas. La aplicación de este exoesqueleto 

está orientada a pacientes de hemiplejia (parálisis en el lado izquierdo o derecho del cuerpo). El 

movimiento de asistencia transmitido por el exoesqueleto hacia la pierna afectada del paciente 

es controlado a partir de la actividad eléctrica registrada en músculos de la pierna sana e 

instrumentos en la pierna correspondiente en la estructura del exoesqueleto. Los posibles 

movimientos que el exoesqueleto puede asistir se limitaron a movimientos iguales para ambas 

piernas en flexión y extensión de los miembros inferiores. 

El diseño de la estructura mecánica del exoesqueleto fue basado en consideraciones de la 

biomecánica de miembros inferiores y guías para el diseño de dispositivos de rehabilitación. La 

resistencia de la estructura bajo escenarios de carga planteados se estudió a partir de 

idealizaciones con respecto de modelos clásicos del diseño mecánico y dimensionamientos 

basados en la influencia de los factores de concentración de esfuerzos debidos a los cambios de 

sección en los perfiles utilizados. 

Las señales mioeléctricas utilizadas para el control del exoesqueleto registraron la actividad 

muscular de dos músculos observados para los movimientos de flexión y extensión en la 

articulación de cadera. El procesamiento de la señal estuvo basado en parámetros estadísticos 

de la señal y un clasificador de señales capaz de tomar una decisión en función del músculo que 

registre mayor actividad eléctrica durante un registro de señales en tiempo real. 

Se realizaron pruebas durante el desarrollo del algoritmo encargado de procesar las señales 

mioeléctricas y la extracción de características de la señal para su aplicación en un programa de 

detección en tiempo real. Una vez definido el programa en tiempo real y los instrumentos 

necesarios para su implementación, se realizaron pruebas adicionales con sujetos de prueba 

utilizando el prototipo físico del exoesqueleto en pruebas para los movimientos de flexión y 

extensión de la articulación de cadera, y el movimiento funcional al ponerse de pie desde una 

posición sedente. 

  



 

Abstract 
 

This work presents the development on the design of an exoskeleton for the rehabilitation of 

lower limbs controlled by myoelectric signals. The application of this exoskeleton is aimed on 

hemiplegic patients (paralysis on left or right side of the body). The assistive movement 

transmitted by the exoskeleton to the patient's affected leg is controlled from electrical activity 

registered on muscles of the healthy leg and instruments on the respective leg on the exoskeleton 

structure. The possible movements that can be assisted by the exoskeleton were limited to equal 

movements for both legs on flexion and extension of the lower limbs. 

The design of the mechanical structure of the exoskeleton was based on biomechanical 

considerations for the lower limbs and design guidelines for rehabilitation devices. The 

structure's strength under proposed load scenarios was studied from idealizations regarding 

classic models of the mechanical design and sizing based on the influence of stress concentration 

factors due to changes in the section of used profiles. 

The myoelectric signals used for the control of the exoskeleton registered muscular activity 

of two observed muscles in flexion and extension movements of the hip joint. Signal processing 

was based on statistical signal parameters and a signal classifier capable of make a decision in 

function of the muscle registering greater electrical activity during a signal recording in real 

time. 

During the development of the algorithm responsible for processing myoelectric signals and 

feature extraction on the signal for use in a real time detection program, tests were carried. Once 

the real time program and instruments for the implementation were defined, additional tests 

were performed on test subjects wearing the physical prototype of the exoskeleton on tests for 

flexion and extension movements for the hip joint, and the sit-to-stand functional movement. 
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Capítulo 1 

 

Introducción 
 

Cuando el ser humano padece una enfermedad o sufre un incidente que limita su capacidad 

motriz, la rehabilitación física toma un papel importante. Una disminución en la capacidad 

motriz, específicamente en miembros inferiores, puede afectar distintos procesos fisiológicos 

como la circulación y la digestión, además de afectaciones al tono muscular o incluso una caída 

anímica en la persona que padece esta condición.  

En México, cerca del 5% de la población total del país (alrededor de 5 739 270 personas) 

tiene algún tipo de discapacidad, y más de la mitad tienen algún tipo de discapacidad para 

caminar o moverse debido a dificultades de movimiento o pérdida de miembros [1, 2]. 

El exoesqueleto desarrollado en este trabajo está enfocado a la asistencia en la rehabilitación 

física de miembros inferiores para pacientes (adultos y adultos mayores de la población 

mexicana) que han sufrido parálisis o debilitamiento en una mitad de su cuerpo (condición 

conocida como hemiplejia o hemiparesia, respectivamente).  

El uso de exoesqueletos enfocados a rehabilitación y tareas de asistencia para personas 

discapacitadas o adultos mayores ha aumentado en los últimos años. La interacción cognitiva 

entre el ser humano y el sistema robótico permite una retroalimentación desde el dispositivo 

hacia el usuario acerca de la forma en que se transmiten fuerzas desde la estructura mecánica. 

A lo largo de este trabajo se abordan las consideraciones y los análisis desarrollados para el 

diseño de la estructura mecánica de un exoesqueleto enfocado a la rehabilitación de 

extremidades inferiores para pacientes de hemiplejia izquierda o derecha. El objetivo de este 

exoesqueleto es asistir en la recuperación de la movilidad en la articulación de  cadera en los 

movimientos de flexión y extensión. El usuario del exoesqueleto tiene control sobre los 

movimientos de asistencia a partir de las señales mioeléctricas adquiridas en músculos 

seleccionados de sus miembros inferiores. 
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1.1 Objetivos 

 Objetivo General 

Diseñar y construir un exoesqueleto orientado a la rehabilitación de la articulación de cadera en 

terapia asistida de pacientes que han sufrido de hemiplejia, actuado por dispositivos 

electromecánicos controlados por señales mioeléctricas de la pierna sana. 

 

 Objetivos Específicos 

 Desarrollar un análisis mecánico de la estructura del exoesqueleto para asegurar su 

resistencia bajo cargas propuestas. 

 Diseñar y construir un exoesqueleto adaptable a las dimensiones antropométricas de los 

principales pacientes potenciales de acuerdo a su edad y posible padecimiento. 

 Diseñar y construir un exoesqueleto con diseño universal izquierda/derecha.  

 Desarrollar un algoritmo para la captación de señales mioeléctricas y su procesamiento 

como señales de control en el actuador acoplado al exoesqueleto con cada paciente. 

 

1.2 Justificación 
La terapia física a partir de dispositivos biónicos y robóticos ha demostrado resultados positivos 

en pacientes con dificultades motrices. La rehabilitación física utilizando dispositivos de este 

tipo es de utilidad para que el paciente pueda recuperar fuerza y coordinación, así como una 

reducción en la espasticidad (alteración en la relajación de los músculos) y mejora en la 

propiocepción (sensación de la posición relativa entre las partes del cuerpo). 

Los exoesqueletos existentes destinados a tareas de rehabilitación se han centrado en su 

mayoría en la mejora del ciclo de marcha del paciente, sin embargo, en ocasiones no consideran 

el uso en pacientes que se encuentran en etapas de la rehabilitación anteriores al ciclo de marcha. 

El diseño mecánico del exoesqueleto a desarrollar en este trabajo busca tener la capacidad de 

llevar los movimientos del paciente a lo largo del plano sagital desde que se encuentre en 

fisioterapia en decúbito, hasta sedestación y finalmente bipedestación. Durante una sesión de 

terapia física, el exoesqueleto toma el rol del terapeuta en terapia activa y pasiva.  

En el ámbito del diseño mecánico, se propone un diseño de exoesqueleto dimensionado a 

partir de en un análisis de la resistencia de los eslabones en la estructura, apoyado en 

consideraciones clásicas del diseño mecánico y observaciones especiales en los concentradores 

de esfuerzos a lo largo de las distintas secciones transversales. Es necesario proponer las 

distintas consideraciones a tener en cuenta cuando se desarrolla un exoesqueleto enfocado a la 

rehabilitación y la forma en que es posible abordar los desafíos que presenta la biomecánica de 

los miembros inferiores del cuerpo humano. 
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El exoesqueleto propuesto en este trabajo busca ser compatible con la cinemática del cuerpo 

humano sin que el movimiento del sistema mecánico interfiera con los miembros inferiores del 

usuario. La estructura permite adaptar la longitud de los eslabones correspondientes a muslo y 

espinilla para el percentil 95 de la población de acuerdo a información antropométrica 

recopilada para la población mexicana. Se propone un diseño de exoesqueleto con una 

geometría que permita un movimiento libre de los miembros inferiores del usuario en todo el 

arco de movimiento natural en el plano sagital. La estructura cuenta con un bloqueo mecánico 

como medida de seguridad para evitar que la estructura lleve al usuario a posiciones que puedan 

comprometer su integridad física. Además, se buscó obtener una estructura resistente, de bajo 

peso y tamaño reducido para permitir al usuario desarrollar la terapia física sin obstrucciones 

por parte de la estructura. 

El uso de un esquema de control basado en señales mioeléctricas ofrece al usuario un control 

basado en la intención de su movimiento. El usuario tiene total control sobre el movimiento del 

exoesqueleto. Las señales mioeléctricas son detectadas desde la superficie de la piel sin la 

necesidad de recurrir a técnicas invasivas. El uso de señales mioeléctricas sobre dispositivos de 

rehabilitación física ha demostrado ser un factor de motivación para pacientes, lo que se ve 

reflejado en mejores resultados durante la rehabilitación. A partir de trabajos previos con señales 

mioeléctricas para el control de dispositivos de rehabilitación, la caracterización de este tipo de 

señales a partir de parámetros estadísticos presenta la ventaja de ser de rápido procesamiento. 

 

1.3 Limitaciones 
Las limitaciones de este trabajo se enlistan a continuación: 

 Sujetos de prueba: los datos registrados para la caracterización de señales mioeléctricas 

en los músculos seleccionados y las pruebas con el prototipo físico se realizaron en 

personas libres de parálisis o debilitamiento en miembros inferiores. 

 Articulaciones actuadas: el trabajo ha sido acotado de forma tal que el prototipo físico 

solo cuenta con un actuador en la articulación correspondiente a la cadera. 

 Velocidad angular: la articulación de cadera actuada tiene una velocidad angular 

máxima de 120°/s de acuerdo con recomendaciones generales de la fisioterapia para 

arcos de movimiento en miembros inferiores.  

 

1.4 Alcances 
De este trabajo de investigación se espera cumplir con los siguientes aspectos: 

 Ejercicios: el diseño de este exoesqueleto no contempla que el paciente realice el ciclo 

de marcha mientras utiliza la estructura. Los movimientos considerados en el diseño son 

exclusivamente para flexión/extensión de la articulación de cadera en movimientos 
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iguales para ambos lados en posiciones de decúbito, sedestación y bipedestación en una 

posición fija, y preferentemente con apoyo de barras paralelas o muletas cuando el 

ejercicio lo requiera. 

 Grados de libertad: se consideran únicamente movimientos a lo largo del plano sagital. 

Esto corresponde a movimientos de flexión y extensión en las articulaciones de cadera, 

rodilla y tobillo. La estructura cuenta con un grado de libertad para cada articulación en 

cada pierna; es decir, tres grados de libertad por cada pierna. 

 Control: el exoesqueleto es manipulado a voluntad del usuario a partir de un clasificador 

de señales mioeléctricas basado en parámetros de amplitud de la señal y sus 

características estadísticas en el dominio del tiempo. Las señales mioeléctricas del 

usuario son registradas desde músculos seleccionados en los miembros inferiores. 

 

1.5 Aportación de la tesis 
Las principales aportaciones que ofrece este trabajo se pueden englobar en dos aspectos 

principales: 

 El diseño mecánico propuesto de la estructura del exoesqueleto que soporta al paciente 

durante la terapia física bajo posibles escenarios de carga identificados. 

 El clasificador de señales mioeléctricas para dos músculos observados a la vez y los 

beneficios que ofrece el uso de este tipo de señales como señales de control para 

dispositivos mecánicos en la rehabilitación física. 

El diseño de la estructura del exoesqueleto requiere distintas consideraciones biomecánicas 

como la definición de rangos de movimiento, longitud de eslabones, cumplimiento de la 

cinemática de miembros inferiores, estimación de torque para el actuador en base al modelado 

de miembros inferiores como un sistema mecánico y la resistencia de los eslabones en la 

estructura con un factor de seguridad definido; así como consideraciones para obtener un 

prototipo de bajo peso y bajo costo. El conjunto de tales consideraciones y análisis permite 

proponer una geometría acorde a las necesidades planteadas. 

El clasificador de señales mioeléctricas para el control del exoesqueleto basa su 

funcionamiento en un algoritmo propuesto en el estado del arte y propone consideraciones 

adicionales cuando la adquisición de señales mioeléctricas se realiza en dos músculos a la vez. 

 

1.6 Organización de la tesis 
Esta tesis se ha organizado a lo largo de 6 capítulos descritos brevemente en esta sección. 

El capítulo 2 describe antecedentes relacionados con el estado del arte de la rehabilitación 

física en la hemiplejia (definición y tipos de rehabilitación, hemiplejia, ejercicios propuestos 
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para el uso del exoesqueleto desarrollado en este trabajo), las señales mioeléctricas y su 

procesamiento (desarrollo histórico, modelado de la señal y consideraciones para el 

procesamiento), consideraciones de la biomecánica para miembros inferiores (planos 

anatómicos, anatomía de los miembros inferiores, torques en articulaciones) y el desarrollo 

histórico de exoesqueletos. 

En el capítulo 3 se presenta la metodología seguida durante el desarrollo de este proyecto en 

dos secciones principales: diseño mecánico del exoesqueleto y análisis de señales mioeléctricas. 

La primera sección presenta aspectos relacionados con el diseño de la estructura del 

exoesqueleto a partir de condiciones establecidas por los ejercicios propuestos y la cinemática 

de miembros inferiores con el objetivo de identificar posibles escenarios de carga para el análisis 

y dimensionamiento de la estructura. Se presenta también el motor y accesorios utilizados a 

partir de estimaciones de los torques en las articulaciones de miembros inferiores. Finalmente 

se presenta evidencia sobre la construcción del prototipo físico. La segunda sección de este 

capítulo muestra temas relacionados con el análisis de las señales mioeléctricas como señales 

de control. Se describen los equipos y los algoritmos utilizados para el procesamiento de la señal 

y su función en el programa de control en conjunto con otros instrumentos. 

En el capítulo 4 se describen las pruebas y los resultados obtenidos durante la caracterización 

de la señal mioeléctrica. También se presentan las pruebas realizadas en sujetos de prueba 

utilizando el prototipo físico (desarrollado en la primera sección del capítulo 3) y el programa 

de control del exoesqueleto en tiempo real (desarrollado en la segunda sección del capítulo 3). 

El capítulo 5 presenta las conclusiones obtenidas a lo largo de las distintas etapas en el 

desarrollo de este trabajo y se describe un panorama para el desarrollo de posibles trabajos 

futuros con base en los resultados obtenidos. 

Finalmente se presenta un apartado de anexos donde se describen a detalle aspectos como 

los códigos de programación utilizados para la caracterización de la señal mioeléctrica, 

información detallada de las tarjetas de adquisición de datos y el equipo utilizado para el registro 

de la señal mioeléctrica, dibujos a detalle de los eslabones que componen la estructura, 

información adicional sobre simulaciones realizadas y gráficos obtenidos durante el desarrollo 

de pruebas. 
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Marco teórico 
 

2.1 Conceptos generales 

 Rehabilitación, fisioterapia y cinesiterapia 

La Real Academia Española define el concepto de rehabilitación como el conjunto de métodos 

que tienen como finalidad la recuperación de una actividad o función perdida o disminuida por 

traumatismo o enfermedad. El concepto de rehabilitación aparece en Estados Unidos después 

de la primera guerra mundial debido a que los mutilados por la guerra requerían ejercicios físicos 

de rehabilitación como consecuencia del uso de prótesis. 

La terapia física o fisioterapia se define como el conjunto de procedimientos que tienen como 

objetivo la rehabilitación de una parte del cuerpo y tratar desordenes que dificultan el 

movimiento natural de un paciente; se hace hincapié en la atención preventiva. Los terapeutas 

físicos trabajan en el tratamiento de pacientes con dificultad para desarrollar tareas físicas del 

día a día (movimientos funcionales). La fisioterapia actúa a través de agentes físicos (calor, frio, 

agua, electricidad) y mecánicos (movimiento humano, masaje, ejercicio terapéutico) para 

mejorar la función músculo-esquelética del cuerpo [3]. La terapia física y la cinesiterapia son 

campos similares, ambos están relacionados con el tratamiento de pacientes que han sufrido 

lesiones físicas o enfermedades. 

El término cinesiterapia procede de las raíces griegas kinesis que significa “movimiento”, y 

therapeia que significa “terapia”. La cinesiterapia es uno de los medios a través de los cuales 

actúa la fisioterapia, es la terapia que busca mejorar la condición física (resistencia, movilidad 

y fuerza) del paciente a través de técnicas centradas en el movimiento [4].  Dentro de la 

cinesiterapia, existen tres principales opciones terapéuticas de acuerdo a la forma en que se 

realicen los movimientos durante la terapia [5]: 
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 Cinesiterapia activa 

En la sesión de terapia, el paciente realiza todo el esfuerzo durante los ejercicios sin la 

intervención de personal o dispositivos especializados. Con este tipo de terapia se busca 

aumentar la fuerza muscular y activar el metabolismo del paciente. 

 Cinesiterapia pasiva 

El movimiento terapéutico se realiza sin que el paciente intervenga, éste se provoca desde el 

terapeuta o a través de dispositivos de movimiento pasivo continuo. El objetivo de este tipo de 

terapia es mantener los rangos de movimiento de las extremidades y evitar la rigidez muscular. 

 Cinesiterapia asistida 

Durante la terapia se presenta una combinación entre movimientos realizados por el terapeuta o 

dispositivos externos y los movimientos producto del esfuerzo propio del paciente. En 

ocasiones, esta clasificación se subdivide en cinesiterapia activa asistida y cinesiterapia activa 

resistida. La primera se presenta cuando existe una reducción en la fuerza muscular, por 

ejemplo, donde un paciente no es capaz de realizar un ejercicio que requiera movimientos en 

contra de la gravedad. En la segunda, el paciente intenta vencer una fuerza (aplicada por el 

terapeuta o por dispositivos externos) que se opone a su movimiento con el objetivo de aumentar 

la resistencia y la potencia muscular. 

 

 Prótesis, órtesis y exoesqueleto 

Los dispositivos de rehabilitación se han dividido de acuerdo a la función que desarrollan en 

cooperación con el usuario. Las dos grandes divisiones en este tipo de dispositivos son: 

 Prótesis: Extensión artificial  que reemplaza una parte del cuerpo que no existe debido 

a una amputación o malformación. Suele sustituir la función de un miembro que falta. 

En ocasiones, las prótesis cumplen también funciones estéticas. 

 Órtesis: Estructura mecánica que se aplica en la extremidad humana con el propósito de 

restaurar funciones pérdidas o debilitadas hasta sus niveles naturales. 

La principal diferencia de estas ayudas radica en que las prótesis sustituyen una parte del 

cuerpo mientras que las órtesis la apoyan o complementan, pero no la sustituyen [6, 7]. 

Dentro del contexto de la rehabilitación, un exoesqueleto se define como un dispositivo 

mecánico activo de naturaleza antropomórfica que es llevado por un operador donde la 

estructura ajusta estrechamente con su cuerpo. El término “exoesqueleto” también es utilizado 

para describir algunas órtesis orientadas a la asistencia cuando cubren la mayor parte de los 

miembros inferiores o superiores. Un exoesqueleto puede ser visto como una tecnología que 

extiende, complementa, sustituye o mejora la función y capacidad humana. Una posible 

clasificación toma en cuenta la función que desenvuelve en cooperación con el usuario. Dentro 
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de un grupo de sistemas robóticos llamados robots usables [8], los exoesqueletos se pueden 

catalogar principalmente en: 

 Exoesqueletos robóticos extensores: Aumentan la fuerza del usuario más allá de su 

habilidad natural mientras este mantiene el control. Los primeros exoesqueletos 

desarrollados fueron analizados para este tipo de aplicaciones. 

 Robots ortopédicos: Sistemas cuya función es restaurar la pérdida o debilitamiento de 

funciones. La función del exoesqueleto en este caso es complementar la habilidad de la 

extremidad para restaurar la función discapacitada. 

Ésta y otras clasificaciones en las que han sido definidos los exoesqueletos se presentan en 

el diagrama de la Figura 2.1. 

 

Figura 2.1. Clasificaciones para exoesqueletos. 

 

 Cinesiterapia para la hemiplejia 

El exoesqueleto desarrollado en este trabajo está enfocado en la rehabilitación de extremidades 

inferiores de pacientes que han sufrido hemiplejia, es decir, parálisis en la mitad izquierda o 

derecha del cuerpo. Cuando el paciente ha sufrido cierto grado de debilitamiento en una mitad 

del cuerpo, el padecimiento es llamado hemiparesia. Algunas de las causas de la hemiplejia 

están asociadas principalmente a accidentes cerebro vasculares [9], esclerosis múltiple [10] o 

lesiones en la médula espinal y piernas. 

Exoesqueletos
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superiores

Miembros 
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La terapia física para un paciente hemipléjico abarca desde ejercicios mientras el paciente 

sigue en cama en posición de decúbito, hacia la posición sedente y por último la bipedestación, 

un paso antes de la rehabilitación de la marcha. En esta sección se presentan algunas posiciones 

y ejercicios utilizados en la cinesiterapia dedicada a tratar la hemiplejia y que pueden ser 

realizados por el exoesqueleto desarrollado en este trabajo. 

Es importante que la rehabilitación física inicie lo más pronto posible después de la aparición 

de la parálisis para evitar la rigidez muscular. Algunos autores recomiendan que esto suceda 

preferentemente dentro de las primeras 24 a 48 horas a partir de la aparición de la parálisis. El 

progreso de un paciente inicia desde lograr posiciones sentado (sedestación) hasta ponerse de 

pie (bipedestación) y recuperar la capacidad de soportar su propio peso con o sin asistencia [11, 

12]. Los rangos de movimiento de cada articulación deben ejercitarse en el mayor arco posible. 

La participación del paciente es importante aunque éste tenga únicamente la capacidad de pensar 

el movimiento que ejecuta. Esto resulta benéfico para la propioceptividad del paciente [13].  

A continuación se describen algunos ejercicios recomendados para las articulaciones de 

miembros inferiores dentro de una terapia física enfocada a hemiplejia/hemiparesia en 

movimientos de flexión y extensión con principal interés en la articulación de cadera para el uso 

del exoesqueleto desarrollado en este trabajo.  

2.1.3.1 Paciente en decúbito 

Las posiciones de decúbito se presentan cuando el paciente se encuentra recostado sobre la 

cama. Con el paciente en posición de decúbito dorsal (recostado boca arriba), se ejecuta el 

ejercicio de “puente”, como se muestra en la Figura 2.2. El paciente apoya los pies sobre la 

superficie plana y flexiona sus rodillas. Cuidando que la pierna afectada no caiga, debe elevar 

las caderas lo máximo posible. Este ejercicio permite una movilización activa de ambos 

miembros inferiores, se estiran las caderas, se contraen los aductores de la pierna, se estimula la 

propioceptividad y el equilibrio necesario para la sedestación y bipedestación del paciente [14]. 

 

Figura 2.2. Posición de "puente". 

La Figura 2.3 presenta otro ejercicio para flexión y extensión en decúbito supino. Se extiende 

la pierna a ejercitar y la pierna opuesta se flexiona colocando la planta del pie como soporte. El 

ejercicio consiste en subir la pierna alrededor de 30 𝑐𝑚 sin flexionar la rodilla, mantener por un 

par de segundos y regresar a la posición inicial de forma lenta [15]. Una variación de este 
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ejercicio se muestra en la Figura 2.4. Se colocan las piernas extendidas y sin despegar una pierna 

del suelo, se flexiona la pierna opuesta sobre el pecho. 

 

Figura 2.3. Ejercicio en decúbito supino para el fortalecimiento de los músculos flexores de cadera. 

 

Figura 2.4. Ejercicio en decúbito supino para flexión de la cadera. 

Para trabajar la cadera en extensión, en [15] se recomienda una posición como la mostrada 

en la Figura 2.5. Los pies deben quedar fuera del borde de la superficie de manera que el tobillo 

se mantenga en el aire. El ejercicio consiste en subir la pierna completamente estirada sin 

arquear la espalda durante todo el arco de movimiento permitido por la articulación de cadera. 

El paciente debe mantener la posición por un par de segundos y posteriormente regresar hasta 

la posición inicial.  

 

Figura 2.5. Ejercicio en decúbito prono para el fortalecimiento de músculos extensores de cadera. 

2.1.3.2 Paciente en sedestación 

Una vez que el paciente recupera suficiente sentido del equilibrio, se debe colocar en posición 

sedente. Por lo regular, la sedestación se realiza inicialmente al borde de una superficie con los 

pies apoyados en una superficie plana. Los brazos se apoyan hacia atrás y hacia los lados para 

cuidar el equilibrio. Se debe prestar especial atención al brazo afectado con el fin de evitar la 

flexión del codo, lo que traería como consecuencia la caída del paciente [14]. Para las 

extremidades inferiores en posición de sedestación, los ejercicios recomendados en [16] 

recomiendan la elevación y extensión de ambas rodillas a la vez. 

Es posible trabajar la flexión de la articulación de cadera a partir de una posición en 

sedestación como la mostrada en la Figura 2.6. En sedestación se adopta una altura tal que los 

pies no llegan al suelo con las espinillas formando un ángulo de 90° con respecto de los muslos. 

El ejercicio consiste en subir el pie aproximadamente 20 𝑐𝑚 manteniendo la rodilla flexionada 
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90°. El paciente debe mantener la posición durante un par de segundos y posteriormente regresar 

lentamente hasta la posición inicial [15]. 

 

Figura 2.6. Cinesiterapia en posición de sedestación para flexión de cadera. 

En [17] se recomienda una variante de ejercicios en sedestación cuando el paciente ha 

alcanzado un mayor grado de recuperación. Se trata de una “prensa para piernas” como la 

mostrada en la Figura 2.7. Una máquina de este tipo requiere menor control por parte del 

paciente para balancear la resistencia comparado con un ejercicio de sentadilla. Este tipo de 

máquinas son utilizadas para la recuperación de resistencia en los músculos cuádriceps en el 

muslo. 

 

Figura 2.7. Técnica de presión en las piernas para rehabilitación. 

 

2.1.3.3 Paciente en bipedestación 

Una vez que el paciente recupera el equilibrio en la posición de sedestación este es capaz de 

ejecutar ejercicios en posición de bipedestación con el apoyo de muletas o barras paralelas. Es 

importante el uso de calzado para ayudar a la estabilidad de la articulación de tobillo [14]. 

Cuando el paciente logra la bipedestación con ayuda de apoyos es posible ejecutar ejercicios 

como sentadillas con apoyos (Figura 2.8), cuidando que la rodilla afectada no caiga hacia fuera 

[18]. 
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Figura 2.8. Ejercicios en bipedestación: Sentadillas con apoyos. 

 

 Señales mioeléctricas 

Esta sección presenta conceptos de la señal mioeléctrica como su origen fisiológico, 

consideraciones para su procesamiento y su aproximación a un modelo matemático. 

2.1.4.1 Electromiografía 

El cuerpo humano emite diversas señales eléctricas en distintos órganos de su sistema. Las 

señales producidas por los órganos son llamadas señales bioeléctricas o bioseñales. Por lo 

general estas señales son utilizadas para estudiar los distintos sistemas que conforman al cuerpo 

humano. Cada señal se diferencia de otra principalmente por características como la frecuencia 

y la amplitud. Las señales bioeléctricas han sido nombradas de acuerdo al órgano que las 

produce, tal como se muestra en la Tabla 2.1. 

Tabla 2.1 Algunas señales bioeléctricas 

Órgano Nombre de la señal 

Corazón Electrocardiográfica 

Cerebro Electroencefalográfica 

Estómago Electrogastográfica 

Fibras de los músculos Electromiográfica 

Músculos del ojo Electrooculográfica 

Actividad de la retina Electroretinográfica 

 

Las señales mioeléctricas son generadas por la contracción de los músculos del cuerpo donde 

se genera un intercambio de iones a través de las membranas musculares. Para estimular una 

fibra muscular hasta su contracción (acción de inervar), una señal eléctrica del sistema nervioso 

central debe alcanzar primero una neurona motora alfa. Estas neuronas son parte del sistema 

nervioso central y se encuentran en la médula espinal. Son responsables de iniciar directamente 

las contracciones musculares. Una neurona motora alfa y las fibras musculares que ésta inerva 

componen una unidad motora, como se muestra en la Figura 2.9. 
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Figura 2.9. Unidad motora [19]. 

Mientras la señal de contracción del músculo se extiende desde la neurona motora alfa a lo 

largo de la fibra muscular, se da lugar a una serie de procesos electrofisiológicos y 

electroquímicos. Esto produce un evento llamado potencial de acción, que se presenta como una 

despolarización y repolarización eléctrica que se puede medir [19, 20]. Las señales mioeléctricas 

tienen cargas típicas desde unos cuantos microVolts (𝜇𝑉) hasta 2 o 3 miliVolts (𝑚𝑉). 

El método dedicado a la medición de los impulsos eléctricos generados durante la 

contracción del músculo se conoce como electromiografía. De acuerdo a la clasificación 

propuesta en [19], entre los principales usos de la electromiografía se encuentran: 

 Estudios fisiológicos y biomecánicos 

 Fisioterapia y rehabilitación 

 Entrenamiento deportivo 

 Interacciones del cuerpo humano a condiciones de trabajo. 

La electromiografía de superficie observa las señales de los potenciales de acción de un 

número de fibras musculares inervadas que se encuentran dentro del área de recolección de 

señales de los electrodos. La intensidad de la contracción se controla en función de la frecuencia 

con la que el impulso nervioso inerva las fibras musculares. Cada potencial de acción genera 

cierta cantidad de energía en la señal mioeléctrica. Entonces, mientras los potenciales de acción 

llegan más frecuentemente, el músculo se contrae con mayor intensidad y el nivel de la señal 

mioeléctrica crece. 

2.1.4.2 Modelado de la señal mioeléctrica 

Algunos autores han estudiado distintos modelos para identificar la actividad de la señal 

mioeléctrica de superficie a partir de la estadística de los valores de amplitud de la señal [21, 

22, 23].  

El trabajo reportado por [21, 24, 25] presenta una comparación de registros experimentales 

de señal mioeléctrica con la media cuadrática (RMS, root mean square) para una distribución 

Gaussiana y con el valor medio absoluto (MAV, mean absolute value) para una distribución 

Laplaciana. Los registros experimentales de la amplitud de la señal mioeléctrica ajustaron entre 
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el modelo Gaussiano y el Laplaciano, con un mejor ajuste en promedio para el modelo 

Gaussiano. Los autores concluyeron que con la función de probabilidad Gaussiana y el RMS de 

la amplitud se obtiene un mejor modelado para altos niveles de contracción, mientras que una 

distribución Laplaciana y el MAV de la amplitud ajusta mejor para bajas contracciones y 

músculos fatigados.  

Para el análisis de señales mioeléctricas desarrollado en este trabajo, se considera modelar la 

señal mioeléctrica de superficie como un proceso Gaussiano de valor medio cero afectado por 

ruido blanco Gaussiano [26]. La afectación por ruido blanco se refiere a las variaciones en la 

amplitud de la señal cuando el músculo se encuentra en un estado de actividad (o reposo) 

constante [24]. La suposición de valor medio cero ha sido justificada a partir de observaciones 

experimentales [21]. 

 

2.1.4.3 Procesamiento de señales mioeléctricas 

 Señal mioeléctrica bruta 

Una señal no filtrada ni procesada se conoce como señal mioeléctrica en bruto. En la Figura 

2.10, se muestra el tiempo en el eje 𝑋 y la amplitud dada en 𝜇𝑉 para el eje 𝑌. Cuando el sujeto 

contrae el músculo, el número y amplitud de las líneas incrementa, cuando el músculo se relaja 

estos decrementan hasta una línea base. 

 
Figura 2.10. Tres contracciones en un registro de señal mioeléctrica en bruto. Tomada de [20]. 

Un músculo relajado muestra poca actividad en la amplitud de su señal debido a la falta de 

despolarización y potencial de acción. Este tipo de señales tienen picos en forma aleatoria 

debido a la naturaleza cambiante de las unidades motoras y la localización de los electrodos 

destinados a la medición de la señal. Los contenidos no reproducibles de la señal pueden ser 

minimizados aplicando algoritmos de rectificado. 

 

 Tipos de electrodos 

Existen dos tipos de sensores para el registro de las señales mioeléctricas: los electrodos de 

superficie y los electrodos de aguja o alambre fino. La selección de un tipo de electrodo depende 

en gran medida de la condición y el tipo de investigación. 
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Los electrodos de superficie son utilizados en la mayor parte de los estudios cinesiológicos 

debido a su característica no-invasiva. Esta característica permite ofrecer un fácil manejo, 

aunque la principal limitación radica en la capacidad de detectar únicamente músculos de 

superficie. Los electrodos de aguja son utilizados cuando es necesario estudiar músculos 

cubiertos por músculos superficiales o huesos. De forma esquemática, la Figura 2.11 muestra 

ambos tipos de electrodos utilizados para el registro de señales mioeléctricas. 

    
Figura 2.11. Electrodos de superficie (izquierda) y de aguja (derecha). 

Durante el estudio de este tipo de señales es necesario el uso de un electrodo de referencia. 

Típicamente se selecciona un área cercana que no es afectada por la actividad mioeléctrica 

registrada: articulaciones, área ósea, hueso de la tibia, etc. 

A partir de esta sección del documento, el uso del término “electrodo” está asociado 

principalmente a electrodos de superficie. 

 

 Factores que influyen en la señal 

La señal mioeléctrica puede ser influenciada por diversos factores externos que alteran sus 

características en el camino que recorre desde la membrana muscular hasta los electrodos. En 

[19], se han agrupado en cuatro factores: 

a) Características del tejido. 

A pesar de que el cuerpo humano es un buen conductor, características como el espesor de la 

piel, temperatura, cambios fisiológicos, etc., pueden hacer variar la conductividad eléctrica de 

la piel. Estas condiciones pueden variar considerablemente de un sujeto a otro e incluso dentro 

de un mismo sujeto. 

Usualmente, la preparación de la piel previa a la colocación de los electrodos puede mejorar 

la calidad de una medición de actividad mioeléctrica. La principal estrategia para la preparación 

de la piel es la remoción de la vellosidad (para mejorar la adhesión de los electrodos, 

especialmente bajo condiciones de humedad, piel sudorosa o condiciones de movimientos 

rápidos) y la limpieza de la piel con una gasa y alcohol cuando se trata de pruebas en condiciones 

ligeras (de lo contrario, se pueden utilizar pastas con abrasivos que remueven células de piel 

muerta y limpian suciedad y sudor de la piel). Estas recomendaciones proporcionan un contacto 

estable del electrodo y una baja impedancia en la piel. Cualquiera que sea el método de 
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preparación de la piel y la técnica para la aplicación del electrodo, cuando se hace correctamente, 

la piel recibe un color rojo suave. Esto indica una condición de buena impedancia en la piel. 

b) Interferencias por músculos vecinos (Crosstalk) 

Los músculos vecinos a un músculo que está siendo analizado pueden producir una cantidad 

significativa de actividad mioeléctrica que puede ser detectada por los electrodos. La colocación 

de los electrodos en sitios con mayor tono muscular puede ayudar a disminuir este tipo de 

interferencia. 

c) Ruido externo 

Se debe tener especial cuidado en ambientes eléctricamente “ruidosos”. La interferencia más 

común en estas situaciones es el “zumbido” de energía producido por dispositivos externos con 

una incorrecta conexión a tierra. 

d) Electrodos y amplificadores 

La calidad de los electrodos y el ruido interno del amplificador pueden generar interferencias 

en la señal base. Los amplificadores tienen la habilidad de rechazar o eliminar artefactos en la 

señal.  

 

 Velocidad de muestreo Análogo-Digital 

Para poder "traducir" acertadamente el espectro completo de la frecuencia de una señal, la tasa 

de muestreo a la cual la tarjeta A-D (Analógico-Digital) determina el voltaje de la señal de 

entrada debe ser cuando menos tan alta como la máxima frecuencia esperada por la señal. El 

muestreo de una señal a una frecuencia muy baja resulta en un efecto aliasing, como se observa 

en la Figura 2.12. Para las señales electromiográficas casi toda la energía de la señal está 

localizada entre 10 y 250 𝐻𝑧, y las recomendaciones científicas [27] requieren una 

configuración de 10 a 500 𝐻𝑧. Esto puede resultar en una frecuencia de muestreo de cuando 

menos 1000𝐻𝑧 (el doble que el valor máximo de la frecuencia en la señal) para evitar pérdidas 

en la señal. 
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Figura 2.12. Efecto aliasing: Las bajas frecuencias en el muestreo de análogo 

 a digital resultan en una pérdida significativa de información. Tomada de [20]. 

 

 Puntos de referencia anatómicos 

Las recomendaciones para la colocación de electrodos se plantean a partir de un sistema de 

puntos de referencia anatómicos que pueden ser palpados fácilmente para tener una clara 

localización de la posición recomendada para un electrodo. De la Figura 2.13 a la Figura 2.15 

se muestran mapas con músculos seleccionados para estudios cinesiológicos y la localización 

recomendada por [20] para electrodos de superficie. En las imágenes, los dos puntos sobre la 

superficie de los músculos indican la orientación de las terminales del electrodo en relación con 

la dirección de las fibras musculares. 
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Figura 2.13. Colocación de electrodos de superficie. Vista anterior. Tomada de [20]. 
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Figura 2.14. Colocación de electrodos de superficie. Vista posterior. Tomada de [20]. 
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Figura 2.15. Colocación de electrodos de superficie. Vista lateral. Tomada de [20]. 
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 Rectificado completo de onda 

El registro de señales mioeléctricas en bruto contiene información importante que en potencia 

es de utilidad como información objetiva sobre la inervación del músculo. Debido a que la señal 

mioeléctrica es de naturaleza azarosa, una señal en bruto no puede ser reproducida una segunda 

vez en su misma forma. Para esto, la parte no reproducible de la señal se minimiza aplicando 

algoritmos de suavizado digital que delinean la tendencia media del desarrollo de la señal. 

El rectificado completo de onda utiliza las amplitudes negativas de la señal y las convierte 

en amplitudes positivas. Los picos negativos son “movidos” hacia el lado positivo, así como se 

muestra en la Figura 2.16. Además de una mejor lectura, el principal efecto es que parámetros 

estándar de amplitud como la media, el valor pico y el área pueden ser aplicados a la nueva 

curva. 

 
Figura 2.16. Registro de señal mioeléctrica en bruto con rectificado. Tomada de  [19]. 

 Parámetros estándar de amplitud 

La señal mioeléctrica puede ser expresada a través de parámetros estándar de amplitud como la 

media, valor mínimo, pico, área y pendiente. Para esto, la primera condición es rectificar la señal 

debido a su naturaleza bipolar, así como se observa en la Figura 2.17. 

 
Figura 2.17. Parámetros estándar de amplitud basados en una curva mioeléctrica rectificada. Tomada de [19]. 
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o El valor pico de la señal mioeléctrica solo es significativo para curvas promediadas 

ya que sigue siendo muy variable incluso para señales rectificadas. Una modificación 

razonable del cálculo del pico único es el cálculo del pico promedio. Por ejemplo: se 

toman los diez valores-pico más altos y se promedian para obtener un pico promedio. 

o El valor medio de la amplitud es probablemente el cálculo más importante de la 

electromiografía, ya que es menos sensible a las diferencias de duración en los 

intervalos del análisis. El valor medio describe la inervación bruta de entrada de un 

músculo seleccionado para una tarea dada. 

o El área es la integral matemática bajo la amplitud  de la señal. Es utilizada para 

ciertos análisis de periodo. 

 

 Factores que influencian una prueba 

Es importante tener un control sobre los factores que tienen influencia en la adquisición de 

señales durante una posición de prueba o durante un movimiento. El requisito principal es 

que la prueba pueda ser reproducida. En [19] se han identificado algunos aspectos a tener en 

cuenta durante pruebas dinámicas para el registro de señales mioeléctricas: 

1. Rango de movimiento: Un rango de movimiento que varía incrementa 

significativamente la variabilidad de los hallazgos y necesita una apropiada 

estandarización. 

2. Velocidad de movimiento: Cualquier ciclo de repeticiones significa cambios en 

aceleración, una mayor velocidad significa mayor aceleración y la activación de más 

unidades motoras cada vez, lo que resulta en una variación general de los tiempos de 

contracción y niveles de inervación. 

3. Carga o resistencia: Es necesaria una condición de carga dada o una resistencia 

repetitiva para comparación entre pruebas. 

4. Duración/Repeticiones: La cantidad de repeticiones dinámicas se considera un factor 

importante. 

5. Estado preliminar del sujeto de prueba: Las condiciones metabólicas, del ambiente 

del laboratorio de pruebas y hasta la hora del día son consideradas un factor de 

variabilidad. 

En consecuencia, las estrategias para una estandarización de las pruebas en los aspectos 

señalados pueden abordarse en distintos modos: 

1. Carga 

o Es posible utilizar todo el cuerpo o segmentos del cuerpo como resistencia 

estática. 
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2. Ángulo / Rango de Movimiento 

o Uso de correas para asegurar una buena fijación de los segmentos del cuerpo. 

o Uso de patrones en un fondo para movimientos libres y así estandarizar el 

rango de movimiento. 

3. Velocidad 

o El uso de un metrónomo ayuda a estandarizar la velocidad de contracción (o 

la cadencia del paso si fuesen pruebas durante el ciclo de marcha). 

o Uso de caminadoras. 

4. Duración 

o Intervalos de contracción fijos. 

o Conteo de repeticiones. 

o Establecer un número de repeticiones limite cuando hay cargas 

considerables. 

5. Condiciones preliminares 

o Misma hora del día. 

o De preferencia sujetos con los músculos “precalentados” y evitando 

condiciones de fatiga muscular. 

o Temperatura constante en la habitación. 

 

 Normalización de la señal 

Con el fin de realizar una fácil comparación entre las señales mioeléctricas de distintos sujetos 

de prueba, las señales adquiridas son graficadas con respecto de un rango normalizado. Se 

introduce el concepto de máxima contracción isométrica voluntaria, MCIV. 

Una contracción isométrica se refiere a las acciones musculares en condiciones constantes 

(iso) de longitud (métrica) [28]. Se trata de una contracción donde el músculo genera tensión 

sin cambiar la longitud de sus fibras musculares. 

La normalización a partir de la MCIV es un método que requiere una contracción muscular 

máxima en una activación isométrica del músculo a estudiar. Por lo regular estas contracciones 

se realizan contra una resistencia estática. La contracción se realiza antes de las pruebas en 

movimiento para tener un valor de referencia que represente el 100% de activación para cada 

sujeto de prueba.  
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 Biomecánica del cuerpo humano 

La biomecánica se define como la aplicación de métodos y técnicas de la ciencia mecánica 

(física e ingeniería) para el análisis y entendimiento de los sistemas biológicos. Esta es el área 

de la ciencia que analiza las propiedades mecánicas de tejidos, sistemas y movimiento de 

organismos vivos [8]. Esta sección presenta aspectos relacionados con conceptos generales de 

la anatomía y cinemática de miembros inferiores desde el punto de vista de la biomecánica. 

2.1.5.1 Descripción medica de los movimientos humanos 

La descripción del movimiento anatómico humano explica el movimiento entre los huesos y el 

rango de movimiento de cada articulación en tres planos del cuerpo, llamados planos 

anatómicos. Estos planos están definidos con base en la posición anatómica del cuerpo. Los 

planos anatómicos que definen los ejes perpendiculares alrededor de los cuales existen los 

distintos tipos de movimiento son: 

 Plano frontal o coronal que divide al cuerpo en partes anterior y posterior. 

 Plano transversal que divide al cuerpo en partes superior e inferior. 

 Plano sagital o lateral que divide al cuerpo en partes derecha e izquierda. 

El movimiento de cada articulación puede ser definido en función del plano donde ocurre, 

siempre iniciando desde la posición anatómica. Un esquema de los planos anatómicos se 

presenta en la Figura 2.18. 

 
Figura 2.18. Posición y planos anatómicos del cuerpo humano. Tomada de [8]. 
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 Movimientos en el plano sagital 

Los movimientos realizados sobre el plano sagital son llamados movimientos de flexión o de 

extensión. Un ejemplo se muestra en la Figura 2.19.  

o Flexión es un movimiento que reduce el ángulo entre los huesos o partes del cuerpo. 

Este movimiento sucede a través del plano sagital. La flexión en el pie es llamada 

usualmente plantar flexión. 

o Extensión es un movimiento que incrementa el ángulo entre los huesos de la 

extremidad en una articulación. La extensión en el tobillo es llamada usualmente 

dorsal flexión o dorsiflexión. 

 
Figura 2.19. Ejemplo de movimientos de flexión-extensión en la articulación de tobillo. 

 

 Movimientos en el plano coronal 

Los movimientos realizados sobre el plano coronal son llamados movimientos de abducción o 

de aducción. Un ejemplo de abducción y aducción se muestra en la Figura 2.20. 

o Abducción es un movimiento hacia el exterior de la extremidad alejándose del plano 

medial del cuerpo. 

o Aducción es un movimiento que lleva a una extremidad (brazo o pierna) cerca del 

cuerpo en el plano sagital y es opuesto a la abducción. 

 
Figura 2.20. Ejemplo de movimientos de abducción-aducción en la articulación de cadera. 
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 Movimientos en el plano transversal 

Desde el plano transversal, los movimientos para miembros superiores e inferiores son llamados 

rotaciones. Para el caso de los antebrazos, las rotaciones adquieren nombres de supinación o 

pronación. La Figura 2.21 muestra un ejemplo de supinación y pronación. En los demás 

miembros el movimiento se define como rotación externa o interna (en ocasiones también 

llamadas rotaciones lateral o medial, respectivamente) en función del desplazamiento de la parte 

del cuerpo, como se muestra en la Figura 2.22. 

o Supinación es la rotación del antebrazo, entonces la posición de la palma es anterior 

(la palma mirando hacia arriba). 

o Pronación es la rotación del antebrazo que mueve la palma desde una posición hacia 

el interior hasta una posición posterior (la palma mirando hacia abajo) 

 
Figura 2.21. Ejemplo de movimientos de supinación-pronación. 

o Rotación externa es cuando una parte del cuerpo se desplaza hacia afuera con 

respecto del centro del cuerpo. 

o Rotación interna es cuando una parte del cuerpo se desplaza hacia adentro con 

respecto del centro del cuerpo. 

 
Figura 2.22. Ejemplo de movimientos de rotación externa e interna en miembros inferiores. 
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 Anatomía de miembros inferiores 

El miembro inferior es la parte del cuerpo que se extiende desde a región glútea hacia el pie y 

está conectada con la parte baja del tronco. Consiste de las siguientes partes (y huesos): 

o Pelvis (ilíaco, pubis, isquion). 

o Muslo (fémur). 

o Espinilla (tibia y peroné). 

o Pie (calcáneo, astrágalo, cuboides, navicular, cuneiformes, metatarsianos y 

falanges). 

Las tres principales articulaciones son la cadera, rodilla y tobillo. La articulación de cadera une 

a la pelvis con la parte superior de la pierna, ésta última se une con la pierna inferior y la pierna 

inferior se une con el pie. La Figura 2.23 esquematiza la anatomía del miembro inferior. 

 
Figura 2.23. Anatomía del miembro inferior. De izquierda a derecha: huesos en vista anterior, músculos en vista anterior, 

músculos en vista posterior, huesos en vista posterior. Modificada de [8]. 

2.1.5.2 Grupos musculares y articulaciones de miembros inferiores 

En el sistema muscular existen capas de músculos. Los músculos visibles en la superficie del 

cuerpo en ocasiones son llamados músculos superficiales. Estos músculos ofrecen importantes 

funciones para estabilizar una articulación o realizar un movimiento. Es posible identificar 

algunos grupos musculares responsables para cierta acción a simple vista. 

Las articulaciones que permiten movimiento considerable de los huesos articulares son 

llamadas articulaciones de movimiento libre (diartrosis o articulaciones sinoviales). Por lo 

regular este tipo de articulaciones se encuentran al final de los huesos largos, como los huesos 

de la pierna. Bajo condiciones normales, las superficies óseas no tienen contacto entre si debido 

a que las superficies articulares están cubiertas por cartílago y debido a que existe una capa de 

fluido (liquido sinovial) entre las superficies opuestas. La matriz de cartílago contiene agua, ésta 

se exprime hacia afuera bajo carga de compresión creando una capa de lubricación en la 
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superficie de la interfaz. Esta delgada capa de fluido reduce las fuerzas friccionales y ayuda a 

distribuir el esfuerzo de compresión de una forma más uniforme a lo largo de las superficies de 

los huesos articulares [29]. La cadera, rodilla y tobillo son todos ejemplos de articulaciones 

sinoviales. 

 Articulación de cadera 

La articulación de cadera se forma entre la cabeza del fémur y el acetábulo de la pelvis. La 

estabilidad de esta articulación se obtiene por su configuración de unión esférica, sus ligamentos 

y los músculos largos que pasan por la articulación.  

Esta articulación tiene un amplio rango de movimiento [30]. La articulación de la cadera 

puede ser estudiada como una junta esférica de 3 grados de libertad (GDL). Durante el 

movimiento de flexión-extensión, el rango de la flexión de la cadera es de hasta 120°. En el 

movimiento de abducción es de aproximadamente 40° y de 30 a 35° en aducción. Para la 

rotación medial es posible alcanzar valores desde 15 hasta 30°, mientras que en la rotación 

lateral es posible llegar a un rango de movimiento de hasta 60°. 

Los músculos que contribuyen a la flexión de la articulación de cadera tienen insertos en la 

parte anterior del cuerpo. Para la flexión se utilizan los músculos sujetos en el lado posterior de 

la pierna y el hueso de la cadera. Los músculos involucrados para cada movimiento en esta 

articulación se presentan en la Tabla 2.2. 

Tabla 2.2. Músculos involucrados en los movimientos de flexión y extensión en la articulación de cadera. 

Movimiento Flexión Extensión 

Músculos involucrados 

Aductor corto Aductor 

Aductor largo Bíceps femoral 

Ilíaco Glúteo mayor 

Pectíneo Semimembranoso 

Psoas mayor Semitendinoso  

Recto femoral  

Sartorio 

Tensor fascia lata 

 

 Articulación de rodilla 

La articulación de rodilla se localiza entre el fémur en la pierna y la tibia y peroné en la pierna 

inferior. La rodilla es la articulación de revoluta más grande en el cuerpo humano. Varios 

ligamentos internos y externos refuerzan la rodilla mientras soporta el peso del cuerpo con poco 

refuerzo por parte de los huesos circundantes. Esta falta de refuerzo permite que la rodilla rote 

ligeramente cuando se encuentra flexionada para alcanzar un amplio rango de flexión [31].  

La articulación de rodilla se ha aproximado a una articulación de revoluta en gran cantidad 

de ocasiones, aunque en la realidad, la rodilla tiene dos GDL, pues el movimiento que existe 

entre el fémur y la tibia es de rotación en un inicio, y a partir de cierto punto su movimiento se 

convierte a una combinación de movimientos de rotación y traslación. Este efecto es llamado 
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en ocasiones retroceso posterior o rollback. La relevancia de este efecto radica en que mientras 

la rodilla se flexiona, el centro instantáneo de rotación en el fémur se mueve en dirección 

posterior [32]. Un esquema de este efecto se presenta en la Figura 2.24. 

 
Figura 2.24. Mientras la rodilla se flexiona, el centro instantáneo  

de rotación se mueve en dirección posterior. 

Algunos investigadores han estudiado los efectos de realizar una idealización como revoluta 

[33, 34] en dispositivos mecánicos para la rehabilitación y han propuesto mecanismos con el 

objetivo de reducir las fuerzas reactivas provocadas por esta idealización. En [33] se estima que 

la fuerza reactiva cuando se utiliza una articulación de revoluta es de alrededor de 15 𝑁. Estas 

fuerzas reactivas pueden ser sobrellevadas por la estructura del exoesqueleto al realizar 

sujeciones al cuerpo en puntos alejados de la articulación para permitir un desplazamiento 

relativo entre la articulación del exoesqueleto y la articulación de la rodilla del usuario.  

En [35, 36] se estudia el desplazamiento del centro instantáneo de rotación de la rodilla a 

partir de referencias tomadas en los centros de los cóndilos femorales (medial y lateral, como se 

muestra en la Figura 2.25) al considerar la geometría de éstos como esferas. Para el análisis 

llevado a cabo en [36] se observó que al alcanzar 120° de flexión de la articulación de rodilla, 

el centro del cóndilo medial se mueve desde una posición cero hasta 4.5 𝑚𝑚 en dirección 

anterior cuando se alcanzan 75°, para regresar 2.3 𝑚𝑚 en dirección posterior al llegar a 120°. 

El centro del cóndilo lateral tiene un desplazamiento de 17 𝑚𝑚 en dirección anterior, como se 

muestra en el gráfico de la Figura 2.26. En la dirección vertical, de acuerdo al autor, el centro 

del cóndilo lateral se mueve 1 𝑚𝑚 a lo largo de todo el rango. El centro del cóndilo medial tiene 

un movimiento hacia abajo de 3 𝑚𝑚 entre 0 y 30°, en el rango comprendido entre 30 y 120° el 

desplazamiento es de 1 𝑚𝑚 hacia abajo. 

En el movimiento de flexión es posible llegar hasta  120° cuando la cadera está extendida y 

hasta 140° cuando está flexionada. Las funciones principales de la articulación de rodilla se 

definen en los estados de bloqueo y desbloqueo de la rodilla. En el bloqueo, la articulación se 

encuentra en total extensión y la línea de acción de la fuerza de reacción del suelo provoca un 

momento extensor alrededor de la rodilla, esto permite que una persona pueda mantener una 

posición de pie con poca actividad muscular. En el desbloqueo de la rodilla el peso no está 

soportado en gran parte por la articulación. 
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El músculo más importante involucrado en la estabilización de la rodilla es el cuádriceps 

femoral. Para los movimientos de flexión y extensión, los músculos involucrados en esta 

articulación se muestran en la Tabla 2.3. 

 
Figura 2.25. Cóndilos femorales. Vista frontal de la articulación de rodilla. 

 
Figura 2.26. Traslación de los centros de las esferas en los cóndilos medial y lateral en dirección  

anterior-posterior durante la flexión de rodilla desde 0 hasta 120°. Tomada de [36]. 

Tabla 2.3. Músculos involucrados en los movimientos de flexión y extensión en la articulación de rodilla. 

Movimiento Flexión Extensión 

Músculos involucrados 

Bíceps femoral Recto femoral 

Gastrocnemio Tensor de la fascia lata 

Gracilis Vasto intermedio 

Poplíteo Vasto lateral 

Sartorio Vasto medial 

Semimembranoso  

Semitendinoso 
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 Articulación de tobillo 

La articulación en el tobillo forma una revoluta entre la tibia y el peroné en la parte inferior de 

la pierna y el hueso astrágalo en el pie. Cuatro ligamentos mantienen juntos los huesos y 

fortalecen la articulación para soportar el peso del cuerpo y durante la locomoción [31]. La 

articulación de pie y tobillo contiene 26 huesos conectados por más de 100 músculos y 

ligamentos [8]. En la biomecánica, esta articulación se trata como una revoluta simple, aun 

cuando el tobillo está comprendido básicamente por dos articulaciones. Sus rangos de 

movimiento son: 

 Dorsiflexión: 20° 

 Plantar flexión: 40 a 50° 

 Inversión: 30 a 35° 

 Eversión: 15 a 20° 

Los músculos que participan en los movimientos de dorsiflexión y plantar flexión se presentan 

en la Tabla 2.4. 

Tabla 2.4. Músculos involucrados en los movimientos de flexión y extensión en la articulación de tobillo. 

Movimiento Dorsiflexión Plantarflexión 

Músculos involucrados 

Extensor largo de los dedos Flexor largo de los dedos 

Extensor largo del dedo gordo Flexor largo del dedo gordo 

Tercer peroneo Gastrocnemio 

Tibial anterior Peroneo lateral corto 

 Peroneo lateral largo 

Plantar 

Soleo 

Tibial posterior 

 

2.1.5.3 Aplicación de cargas externas a miembros inferiores 

La función de gran parte de los exoesqueletos consiste en la aplicación de cargas al sistema 

músculo-esquelético humano a través de sus tejidos suaves. La aplicación inadecuada de fuerzas 

puede causar fatiga muscular en el usuario. En [8] se han planteado tres recomendaciones 

generales para el manejo de una fuerza externa sobre el tejido humano: 

1. Concentrar las cargas en un área pequeña con alta tolerancia a la presión o distribuir la 

carga en un área tan grande como sea posible para reducir la presión. 

2. Evitar la sujeción de miembros en áreas cercanas a articulaciones en el usuario para 

permitir rangos de movimiento completos. 

3. Evitar sujeciones en protuberancias óseas del cuerpo y en áreas con alta inervación como 

la axila y la ingle. 
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Un estudio realizado por [37] identificó las áreas anatómicas de miembros superiores e 

inferiores capaces de soportar cargas de forma efectiva. En la Figura 2.27 se señalan las áreas a 

evitar en la sujeción de miembros inferiores. 

 
Figura 2.27. Zonas a evitar para la sujeción de los  

miembros inferiores a exoesqueletos. Tomada de [37]. 

De la Figura 2.27, las zonas señaladas para evitar la sujeción son: 

1. Cabeza del peroné 

2. Rotula 

3. Cóndilos de la rodilla 

4. Proceso tibial 

5. Maléolo del tobillo 

6. Trocánter 

7. Tendón de Aquiles 

8. Tendón del cuádriceps 

9. Tendones isquiotibiales 

10. Ingle 

11. Cavidad poplítea 

12. Área de movimiento de la cadera 

13. Área de movimiento de la rodilla 

14. Área de movimiento del tobillo 

 

A partir de estas zonas, un estudio similar reportado en [37] investigó las distintas zonas en 

los miembros inferiores y su tolerancia a la presión. Los puntos analizados se señalan en la 

Figura 2.28. Los resultados presentaron tres grupos de puntos con distinto grado de sensibilidad: 

(1) alta sensibilidad, (2) media sensibilidad (presiones de hasta 416 𝐾𝑃𝑎) y (3) baja sensibilidad 

(presiones de hasta 557 𝐾𝑃𝑎).  
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Las presiones halladas se reportan a partir de un parámetro llamado umbral de dolor a la 

presión (Pressure Pain Threshold o PPT), definido como el límite de presión sobre el cual una 

persona siente dolor. La Tabla 2.5 presenta la sensibilidad reportada en cada punto analizado 

para los miembros inferiores. 

Tabla 2.5. Grupos de sensibilidad a la presión en el miembro inferior. Tomada de [37]. 

Punto 

anatómico 

Umbral de dolor 

a la presión (KPa) 

Grupo de 

sensibilidad 

P1 281.7 1 

P2 545.5 3 

P3 588.1 3 

P4 628.1 3 

P5 482.7 2 

P6 281.9 1 

P7 557.7 3 

P8 416.6 2 

P9 470.5 2 

 

 
Figura 2.28. Puntos anatómicos observados para el análisis del “umbral de dolor  

a la presión” (PPT) en el miembro inferior. Tomada de [37]. 

2.1.5.4 Estimación de torques en articulaciones 

De acuerdo con [38], los mayores torques en las articulaciones se presentan en los movimientos 

del plano sagital. El exoesqueleto desarrollado en este trabajo tiene la capacidad de realizar 

tareas asistiendo de forma activa la articulación de cadera del paciente a lo largo del plano 

sagital. Lo que se traduce en movimientos únicamente de flexión y extensión en las 

articulaciones de cadera, rodilla y tobillo. De los posibles ejercicios identificados para la 

cinesiterapia para los rangos de movimiento de estas articulaciones (sección 2.1.3), la actividad 

donde el usuario tiene una transición desde una posición de sedestación hacia bipedestación 

(dicho de otra forma, el usuario pasa de estar sentado a ponerse de pie) se identifica como un 

caso crítico para la estructura debido a las cargas involucradas. 
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El análisis de la mecánica en la acción de sentado/de pie (Sit-to-stand, STS) y la estimación 

de los torques aplicados en las articulaciones para esta acción ha sido objeto de estudio en 

distintas ocasiones, principalmente con el objetivo de obtener valores de torques que pueden ser 

aplicados en aspectos relacionados con la rehabilitación física. Se han realizado comparaciones 

entre jóvenes adultos sanos, adultos mayores sanos [39] y adultos mayores con padecimientos 

como la enfermedad de Parkinson [40] con el objetivo de estudiar los efectos de la edad y dicho 

padecimiento sobre los torques máximos de articulaciones. Se han estudiado también los efectos 

en el torque al incrementar la velocidad en la actividad de STS [41]. La mayor parte de los 

experimentos documentados para la estimación de torques se lleva a cabo a partir de sistemas 

opto-electrónicos y plataformas piezoeléctricas que miden la fuerza de reacción con el suelo. 

Los resultados presentados en estos trabajos son normalizados para fines de comparación entre 

sujetos de distinto tamaño corporal expresándolos como una razón de torque en cada 

articulación dividida por la masa total del sujeto. 

Al realizar la recopilación de información para llegar a un valor aproximado de los torques 

en las articulaciones durante la actividad de STS, fue posible observar similitudes y diferencias 

entre experimentos.  

La principal similitud se observó en el procedimiento de la prueba para los distintos trabajos: 

Los pacientes se posicionaron en una silla sin brazos y de altura ajustable. La silla estaba 

montada sobre una plataforma que midió la fuerza de reacción con el suelo. En cada 

experimento, la altura de la silla era tal que para todos los sujetos las rodillas estaban flexionadas 

aproximadamente 90°. Frente a la silla se colocó otra plataforma idéntica con una separación 

considerable (aproximadamente 8 𝑐𝑚), sobre la cual se colocaron los pies del sujeto. Desde esta 

posición inicial, todos los sujetos se levantaron de forma independiente sin flexionar las rodillas, 

dar un paso o hacer movimiento con sus brazos. Se pidió a los sujetos que mantuvieran sus 

brazos cruzados sobre su pecho para poder estudiar la capacidad completa del torque en las 

articulaciones inferiores. La separación entre pies fue igual al ancho de los hombros. La mayoría 

de los trabajos revisados soportaron los datos adquiridos junto con un registro en video para 

observar el movimiento de puntos seleccionados y analizar la cinemática de los miembros. Con 

los datos de las plataformas medidoras de fuerza se analizó la dinámica de los movimientos. 

Por otro lado, la principal diferencia entre los experimentos desarrollados por los distintos 

autores se observó en variables como la velocidad con la que se realizó el movimiento. En  [39] 

se buscó un promedio de 1.15 𝑠 para realizar el movimiento, estimulando la sincronización al 

utilizar un metrónomo a 52 𝑏𝑝𝑚. En [40] se pedía a los sujetos que realizaran la actividad a 

velocidades seleccionadas por ellos mismos. Los resultados presentados por [41] muestran que 

se pidió a los sujetos realizar el movimiento en tres velocidades seleccionadas por los mismos 

sujetos: tan rápido como sea posible, velocidad natural y tan lento como sea posible. Las 

diferencias entre autores que realizaron el experimento con la misma configuración pero 

diferente velocidad se pueden observar en la Tabla 2.6. 
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Tabla 2.6. Estimación de torque en articulaciones durante el movimiento de STS por diferentes autores. 

Torque en Sit-to-Stand (𝑵𝒎) 

Articulación / Autor 1 2 3 4 

Cadera 74.71 50-90ª 82b, 96c 59.52 

Rodilla 95.64 111-184ª 119 b, 112c 81.84 

Tobillo 55.83 25-125a 8 b, 14c - 
a Los intervalos de torques se deben a que el sujeto realizó pruebas a tres velocidades: tan lento como sea posible, natural y tan 

rápido como sea posible. 
b Jóvenes adultos. 
c Adultos mayores sin dificultad para levantarse. 

 

De forma detallada para el trabajo por presentado por cada autor: 

1. Participaron pacientes mayores con la enfermedad de Parkinson y adultos mayores sanos 

con una masa promedio de 52.4 kg y 1.56 m de altura media [40]. 

2. Cada sujeto estableció su propia velocidad para realizar el movimiento. Se estudiaron 8 

adultos sanos entre 26 y 38 años con una masa media de 64.1 kg y altura media de 1.74 

m [41]. 

3. Los sujetos fueron 17 jóvenes adultos sanos, 23 adultos mayores sanos y 11 mujeres 

mayores con padecimientos que les provocan dificultad para levantarse [42]. 

4. Resultados de experimentos con un único sujeto de 27 años, 93 kg de peso y una altura 

de 1.78 m [43]. 

Aunque la diferencia entre valores se puede asociar a la diferencia de edad entre los sujetos 

de prueba, el tiempo en que se realiza el movimiento es una variable que no se observa 

controlada para los distintos trabajos. Por ejemplo, al comparar los valores de torque presentados 

por el autor 2 con los del autor 4 en la articulación de cadera, se podría concluir que los valores 

son cercanos, sin embargo en el torque correspondiente a la rodilla la diferencia es considerable. 

Una situación similar se observa al comparar los resultados presentados por el autor 1 con los 

del autor 3 para adultos mayores en los torques correspondientes a la cadera y el tobillo.  En el 

experimento realizado por el autor 2, las velocidades fueron establecidas por los propios sujetos 

a consideración particular, mientras que el autor 4 no especifica la velocidad. Si bien los rangos 

de movimiento son muy similares en el movimiento de STS, el no tener control sobre la 

velocidad en que se realiza la actividad conlleva diferentes valores de aceleración y por tanto 

distintos valores en las fuerzas.  

La división del movimiento de STS en cuatro fases fue propuesta por [44], de las cuales, tres 

son de principal importancia. La última fase reduce su importancia debido a que es una fase de 

estabilización donde no hay movimiento evidente, lo que la hace una etapa difícil de observar. 

Cada una de las fases se describe a continuación: 
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 Fase 1 

o En ésta fase se da inicio al movimiento, su final se da justo antes de que los 

glúteos se levanten del asiento. El tronco se flexiona hacia adelante. El fémur, 

espinilla y pie se mantienen estacionarios en ambas piernas. El movimiento 

del cuerpo en esta fase es esencialmente en dirección anterior. 

 Fase 2 

o Fase de transferencia. Inicia cuando los glúteos se levantan del asiento y 

finaliza cuando se alcanza la dorsiflexión máxima del tobillo. Durante esta 

fase, el centro de masa del cuerpo viaja en forma anterior y hacia arriba. El 

punto máximo en la dirección anterior del centro de masa se alcanza antes de 

que suceda la dorsiflexión máxima. 

 Fase 3 

o Fase de extensión. Inicia después que se alcanza la máxima dorsiflexión del 

tobillo y se completa cuando la cadera termina de extenderse. En esta fase, se 

llega al límite de extensión de la rodilla. 

 Fase 4  

o Fase de estabilización. Inicia justo después de que la velocidad de extensión 

de la cadera es igual a cero y continúa hasta que se completa todo el 

movimiento asociado con la estabilización. 

El promedio de tiempo para realizar el movimiento (de la fase 1 a la 3) fue de 1.95𝑠 (100%), 

donde la fase 1 tomó en promedio 0.5𝑠 (28%), la fase 2 un tiempo de 0.33𝑠 (18%) y la fase 3 

en 0.98𝑠 (54%). Los experimentos fueron cronometrados con ayuda de un metrónomo y un 

análisis en video [44]. 

En [42] se presentan los valores promedio de los desplazamientos angulares en cada 

articulación durante el movimiento de STS. Los sujetos de prueba fueron divididos en dos 

grupos: jóvenes y adultos mayores. Los valores de 0° se consideraron en la posición anatómica 

del cuerpo humano. Para la fase 1 (antes de despegar los glúteos del asiento), sin el uso de las 

manos, se registró un arco de movimiento promedio de 42.9° en la flexión del tronco. Para la 

fase 2 se observó una extensión de 15.7° en el muslo y una flexión de 8.2° en la rodilla. En la 

fase 3 las articulaciones de cadera, rodilla y tobillo volvieron a la posición anatómica. 

En la sección 3.1.9 se propone una simulación para la estimación de los torques bajo 

condiciones acordes a la aplicación del exoesqueleto desarrollado en este trabajo en el 

movimiento de STS durante las 4 etapas propuestas para su observación [45]. 
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 Consideraciones biomecánicas en el diseño de exoesqueletos 

La mecánica dada en un exoesqueleto debe ser compatible con la anatomía humana. El 

exoesqueleto debe ser capaz de interactuar en conjunto y de forma segura con el usuario sin 

restringir su movimiento natural. Este concepto se conoce como cumplimiento de la cinemática. 

De forma ideal, el centro de cada articulación del exoesqueleto debería estar alineado con el 

centro de la articulación del miembro biológico, tener suficientes GDL para permitir el 

movimiento libre del miembro y tener la capacidad de suministrar fuerzas en la articulación que 

sean compatibles con las del cuerpo humano [38].  

2.1.6.1 Cumplimiento de la cinemática 

El requisito del cumplimiento de la cinemática implica tener conocimiento sobre la biomecánica 

de las extremidades humanas. Para el exoesqueleto desarrollado en este trabajo, se presentan las 

características propias de las articulaciones en los miembros inferiores principalmente en los 

movimientos de flexión y extensión. 

Una diferencia a señalar entre las articulaciones humanas y las mecánicas como revolutas o 

articulaciones universales, es que los centros de rotación de algunas articulaciones humanas se 

desplazan a lo largo de un arco de movimiento. Por ejemplo, aunque en muchas ocasiones el 

tobillo, codo y rodilla son descritos como articulaciones de revoluta, estos tienen centros 

instantáneos de rotación que cambian mientras la articulación se mueve [46]. Se presenta a 

continuación las consideraciones y recomendaciones dadas por diversos autores para el 

cumplimiento de la cinemática en las articulaciones de miembros inferiores. 

 Cumplimiento de la cinemática en la articulación de cadera 

De acuerdo a las observaciones realizadas por [38], el grado de libertad de flexión y extensión 

de la articulación de cadera no presenta consideraciones especiales que planteen la necesidad de 

utilizar otro tipo de articulación además de una revoluta simple. Caso distinto en los 

movimientos de abducción y aducción donde el centro de rotación de la articulación esférica 

tiene un desplazamiento con respecto del miembro inferior.  

 Cumplimiento de la cinemática en la articulación de rodilla 

En la rodilla, por lo regular se aproxima la articulación como una articulación de revoluta. En 

la realidad existe un movimiento general de rotación y traslación entre la tibia y el fémur 

(sección 2.1.5.2), sin embargo la magnitud del desplazamiento del centro instantáneo de 

rotación sobre el plano sagital permite realizar una idealización como una articulación de 

revoluta simple. Para reducir la magnitud de las fuerzas reactivas como consecuencia del posible 

desalineamiento entre el centro de rotación de la articulación en la estructura con el centro de 

rotación de la articulación humana, la sujeción del miembro a la estructura debe de tomar en 

cuenta consideraciones como las presentadas anteriormente en la sección 2.1.5.3 (concentrar las 

cargas sobre un área con alta tolerancia a la presión, distribuir la carga sobre un área mayor, 

evitar áreas cercanas a las articulaciones, evitar protuberancias óseas).  
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 Cumplimiento de la cinemática en la articulación de tobillo 

En la mayoría de las aplicaciones de exoesqueletos los movimientos de 

dorsiflexión/plantarflexión e inversión/eversión son asistidos por revolutas simples. En este 

trabajo, la articulación del tobillo se encuentra articulada únicamente en los movimientos de 

dorsiflexión/plantarflexión. 

 Incumplimiento cinemático y sus efectos 

El cumplimiento de la cinemática es importante para minimizar las fuerzas reactivas entre el 

cuerpo del usuario y el exoesqueleto. Tales fuerzas son provocadas por la falta de coincidencia 

entre los centros de rotación de las articulaciones del usuario y el exoesqueleto. Un 

cumplimiento total de la cinemática es una característica difícil de alcanzar debido a la dificultad 

para definir de forma precisa la localización de los ejes de articulaciones y los tamaños de 

segmentos del cuerpo, así como los cambios en los centros de instantáneos de rotación de 

algunas articulaciones. En [47], se clasifican las causas de las incompatibilidades cinemáticas 

entre humano y exoesqueleto en dos grupos: desajustes macro y desajustes micro. 

Los desajustes macro se presentan cuando las articulaciones del exoesqueleto tienen menor 

cantidad de GDL que la articulación o grupo de articulaciones humanas correspondientes. Se 

trata de un desajuste entre los GDL del movimiento del miembro humano y el movimiento del 

eslabón en el exoesqueleto. La principal consecuencia de este tipo de desajustes impone 

restricciones en el espacio de trabajo que el exoesqueleto comparte con el miembro humano que 

asiste. 

Los desajustes micro suceden incluso si el número de GDL entre el exoesqueleto y el usuario 

es igual. Este tipo de desajustes son causados por ejes de rotación en las articulaciones que no 

coinciden entre el exoesqueleto y el miembro humano. En la mayoría de los casos esto se debe 

a la dificultad para alinear un exoesqueleto de forma perfecta con las articulaciones humanas. 

El principal efecto negativo de este tipo de desajustes se refleja en fuerzas de interacción entre 

el punto de sujeción del exoesqueleto y el miembro humano, lo que lleva a alteraciones en los 

patrones naturales de movimiento. 

2.1.6.2 Variabilidad humana 

Las dimensiones en los segmentos del cuerpo humano varían considerablemente entre sujetos 

debido a razones genéticas y ambientales [48]. Cuando se realiza un diseño y se proponen 

dimensiones para el “promedio”, es posible caer en errores, debido a que pocas personas 

coinciden con las dimensiones promedio en más de tres o cuatro parámetros. Debido a esto, por 

lo regular los dimensionamientos para dispositivos que trabajan en contacto con el cuerpo 

humano se realizan para un percentil 95% de la población [46]. 

En estudios relacionados con la ingeniería biomédica es posible encontrar aproximaciones 

para el peso de secciones del cuerpo en función del peso total, así como longitudes de secciones 

del cuerpo relativas a la altura total. También es posible realizar una estimación de la 

localización de los centros de gravedad de cada sección del cuerpo humano [29]. Si bien la 

fiabilidad de estas aproximaciones ha sido tema de discusión entre la comunidad científica 
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durante algunos años debido a los métodos para la obtención de estos valores [48, 49], los errores 

que pudieran presentarse por la estimación de peso en miembros inferiores pueden ser 

compensados por los torques proporcionados por el motor en el exoesqueleto. En la Tabla 2.7 

se presentan las proporciones de peso y longitud en función de sus respectivos valores totales. 

La Figura 2.29 muestra la localización aproximada de los centros de gravedad en los miembros 

inferiores. 

Tabla 2.7. Mediciones de peso y longitud como porcentajes 

 del peso y la altura del cuerpo, respectivamente. Reproducida de [29]. 

Segmento del cuerpo 
Hombre Mujer 

Peso (%) Longitud (%) Peso (%) Longitud (%) 

Cuerpo completo 100 100 100 100 

Muslo 10.5 23.2 8.3 24.7 

Espinilla 4.5 24.7 5.5 25.6 

Pie 1.5 - - - 

 

 
Figura 2.29. Localización de los centros de masa de los  

segmentos de los miembros inferiores del cuerpo. Tomada de [49]. 

2.1.6.3 Velocidad rotacional de articulaciones 

La frecuencia con la que se realizan los ejercicios durante la terapia física convencional puede 

variar entre un terapeuta y otro. Los datos disponibles con información relacionada a la 

cinesiterapia mencionan que la velocidad de movimiento debe tomar en cuenta el objetivo del 

ejercicio. Así, el movimiento lento disminuye el tono muscular mientras que el movimiento 

rápido lo incrementa. Algunas guías de terapia física como [50, 51] mencionan el uso de una 
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velocidad de aproximadamente 1 a 2 segundos para completar la amplitud total del arco de 

movimiento. 

 

2.2 Revisión del estado del arte 

 Desarrollo histórico de las señales mioeléctricas  

El desarrollo histórico relacionado con el estudio de las señales mioeléctricas ha sido recopilado 

de forma concisa en [52]. La historia de la electromiografía de superficie inició a mediados de 

los años 1600, cuando el científico italiano Francesco Redi documentó que un músculo era la 

fuente de la actividad eléctrica en el pez raya. En 1773, John Walsh pudo demostrar de manera 

clara que el tejido muscular de la anguila podía generar una chispa de electricidad. En la década 

de 1790, el físico italiano Luigi Galvani obtuvo evidencia directa de la relación entre la 

contracción muscular y la electricidad.  

Para 1849, el alemán Du Bois-Reymond propuso la primera evidencia de actividad eléctrica 

en los músculos humanos durante contracción voluntaria a través de un experimento. Este 

consistía en colocar un paño en cada una de las manos de un sujeto que se sumergían en un par 

de contenedores con solución salina, mientras conectaba un galvanómetro y sus electrodos. Notó 

que durante los movimientos de flexión del sujeto, se presentaba una lectura muy pequeña pero 

consistente y predecible en el instrumento. Du Bois-Reymond dedujo que la magnitud de la 

corriente se veía disminuida por la impedancia de la piel, entonces removió una porción de la 

piel del sujeto y pudo observar un incremento considerable de la señal durante el movimiento 

de flexión. 

En 1944, Gasser y Newcomer construyeron un osciloscopio de rayos catódicos que mostraba 

los impulsos eléctricos de distintos músculos. En 1973 Johnson y Garton usaron las señales 

mioeléctricas para asistir en la recuperación de pacientes de hemiplejia. Finalmente, en los años 

posteriores, los avances en el estudio de las señales mioeléctricas se diversificaron en estudios 

de la dinámica del cuerpo humano y estudios en el área clínica. 

 

 Desarrollo histórico de exoesqueletos 

En esta sección se presenta parte del desarrollo que han tenido los exoesqueletos a lo largo de 

su historia. Desde los primeros prototipos hasta algunos de los trabajos más característicos de 

los últimos años. Se mencionan trabajos enfocados a la hemiplejia y parte de los artículos que 

se han presentado para el análisis de esfuerzos en este tipo de estructuras. 
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2.2.2.1 Primeros prototipos 

 Man-amplifier y Hardiman 

El trabajo científico y tecnológico en exoesqueletos inició en los primeros años de la década de 

1960. El departamento de defensa de los Estados Unidos se interesó en desarrollar el concepto 

de un “traje de armamento”. Al mismo tiempo, en los Laboratorios Aeronáuticos Cornell se 

inició el desarrollo del concepto de man-amplifiers, dispositivos desarrollados para aumentar la 

fuerza de su operador. En ese tiempo, existieron limitantes tecnológicas relacionadas con los 

servomotores, sensores, estructura mecánica y actuadores hidráulicos que afectaron el 

crecimiento de estos proyectos. 

En los Laboratorios Aeronáuticos Cornell se produjeron artículos sobre man-amplifiers a 

inicios de la década de los 60. En 1961 recibieron una beca para explotar esas ideas. El trabajo 

inicial fue un exoesqueleto, seguido de trabajo en una maqueta (como se presenta en la Figura 

2.30) que no pudo concluir en un prototipo con actuadores. 

 
Figura 2.30. Exoesqueleto del “hombre verde” de los “Laboratorios Aeronáuticos Cornell”. 

El primer prototipo de “man-amplifier” no se vio hasta que la empresa General Electric 

construyó su Hardiman I, basado en los resultados de la investigación de los Laboratorios 

Cornell. De 1966 a 1971, General Electric desarrolló el concepto de amplificadores humanos a 

través del proyecto Hardiman. El concepto de Hardiman (Human Augmentation Research and 

Development Investigation) fue una configuración de maestro-esclavo robótico en el cual se 

implementaron dos exoesqueletos traslapados. El exoesqueleto interno estaba colocado para 

seguir el movimiento del humano mientras que el externo implementaba una versión del mismo 

movimiento propulsado por hidráulica [8]. Con un total de 30 GDL y 700 kilogramos de peso, 

era propulsado por motores hidráulicos y eléctricos, resultó ser un sistema muy grande y pesado 

con severos problemas de estabilidad en los servos hidromecánicos utilizados. Incluía 

componentes para amplificar la fuerza de los brazos y piernas. En comparación con algunos 

otros exoesqueletos amplificadores, la intención del proyecto Hardiman era incrementar las 

capacidades de fuerza del usuario drásticamente (aproximadamente en una relación de 25:1). 

Probablemente la contribución más importante del proyecto Hardiman fue el identificar algunos 

de los aspectos más retadores del diseño de exoesqueletos, así como convencer a la comunidad 

investigadora sobre la complejidad en la creación de dispositivos efectivos de este tipo [53]. 

Algunos bosquejos de este prototipo se muestran en la Figura 2.31. 
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Figura 2.31. Prototipo Hardiman de General Electric. Tomadas de [8]. 

 Exoesqueleto del Instituto Mihailo Pupin 

A finales de los años 60, en el Instituto Mihailo Pupin localizado en Belgrado se llevó a cabo el 

estudio de un dispositivo pasivo capaz de medir la cinemática de la marcha con el objetivo de 

desarrollar exoesqueletos energizados. En 1970, se desarrolló un “exoesqueleto activo parcial” 

que incorporaba actuadores neumáticos para el movimiento de flexión/extensión en la cadera, 

rodilla y tobillo, así como el movimiento de abducción/aducción en la cadera. Se llevaron a cabo 

más de cien ensayos clínicos con este dispositivo y varios pacientes con distintos grados de 

parálisis dominaron la marcha utilizando el exoesqueleto completo con ayuda de muletas [53]. 

Este dispositivo recibía información proveniente del usuario a través de una faja con 14 

válvulas solenoides para el control de pistones neumáticos. El peso del exoesqueleto era de 12 

kilogramos y era actuado por motores de corriente directa [54]. El prototipo construido se puede 

observar en la Figura 2.32. 

 
Figura 2.32. Exoesqueleto del Instituto Mihailo Pupin 

 Exoesqueleto de la Universidad de Wisconsin 

En la Universidad de Wisconsin en 1968 fue desarrollado un exoesqueleto completo para 

extremidades inferiores. Similar al exoesqueleto del Instituto Pupin, estaba destinado a ayudar 

a pacientes parapléjicos que tuvieran capacidades completas en los miembros superiores. Este 

exoesqueleto contaba con articulaciones universales (3 GDL) en la cadera y tobillo que eran 
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impulsadas por actuadores hidráulicos. La rodilla estaba dotada de una articulación rotacional 

simple.  

La unidad hidráulica se energizaba gracias a un motor eléctrico de baterías que impulsaba 

una bomba hidráulica. Este sistema, incluyendo las servoválvulas para los actuadores, se 

localizaba en la faja del operador [53]. El prototipo de este exoesqueleto se muestra en la Figura 

2.33. 

 
Figura 2.33. Exoesqueleto de la Universidad de Wisconsin 

2.2.2.2 Exoesqueletos en la era moderna 

Los primeros desarrollos de exoesqueletos sufrieron de limitaciones tecnológicas como las 

limitadas velocidades de cómputo para proporcionar las funciones de control necesarias para 

dar un rastreo suave y efectivo de los movimientos del usuario; los suministros de energía no 

eran lo suficientemente compactos y ligeros como para ser portables; los actuadores eran muy 

lentos, pesados y voluminosos. Hubo una pérdida de impulso hasta finales de la década de 1980 

e inicio de los años 90 cuando el desarrollo en realidad virtual y tele-presencia inspiraron nuevos 

desarrollos en búsqueda de exoesqueletos portátiles y de base fija. Los requisitos militares 

fueron de nuevo el inicio de los desarrollos, sin embargo, esta vez el objetivo estaba enfocado 

en sistemas de miembros superiores en lugar de las unidades de cuerpo completo [7]. 

Los esfuerzos en el área militar han continuado hasta el presente, promovido principalmente 

por la Agencia de Investigación Avanzada en Proyectos de Defensa de Estados Unidos, DARPA 

(US Defense Advanced Research Projects Agency), a través de un programa llamado 

Exoskeletons for Human Performance Augmentation (EHPA). En particular, se trata de un 

programa enfocado en aumentar el desempeño de los soldados durante el transporte de carga y 

reducir la fatiga muscular del soldado durante esta tarea.  

 

 BLEEX de la Universidad de Berkeley 

El más visible de los exoesqueletos del programa DARPA ha sido el Berkeley Lower Extremity 

Exoskeleton (BLEEX), mostrado en la Figura 2.34. Una de las características distintivas de este 

prototipo es su capacidad para transportar su propia fuente de energía. Cuenta con tres GDL en 

la cadera, uno en la rodilla y tres en el tobillo. El exoesqueleto fue diseñado inicialmente con 
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actuadores lineales hidráulicos basado en la relación entre el tamaño y la energía que pueden 

proporcionar, sin embargo, estudios posteriores determinaron que al utilizar motores eléctricos 

en lugar de actuadores lineales, el consumo de energía disminuye significativamente. El control 

en este exoesqueleto tiene como objetivo utilizar la menor información de fuerzas de interacción 

entre el usuario y el exoesqueleto. En su lugar, utiliza información de sensores directamente en 

el exoesqueleto a través de acelerómetros para determinar el ángulo, velocidad angular y 

aceleración angular de cada una de las articulaciones [53, 55]. 

Las fuerzas que actúan en la estructura son medidas por servo válvulas y sensores de fuerza 

de un solo eje. Interruptores en los pies ayudan a determinar cuando el pie del exoesqueleto ha 

tocado el suelo y sensores de distribución de carga determinan como se está distribuyendo el 

peso del operador. El BLEEX puede soportar una carga de 75 kg mientras camina a 0.9 𝑚/𝑠 

con una velocidad máxima de hasta a 1.3 𝑚/𝑠 sin carga.  

 
Figura 2.34. Berkeley Lower Extremity Exoskeleton (BLEEX). 

 Exoesqueleto MIT 

Desarrollado en el grupo de biomecatrónica en el Massachusetts Institute of Technology (MIT) 

Media Laboratory dentro del programa EHPA de DARPA. El diseño del exoesqueleto del MIT 

no utiliza actuadores para proveer energía a las articulaciones. En lugar de eso, el diseño 

depende completamente de la liberación controlada de energía almacenada en resortes durante 

el ciclo de marcha. Los elementos actuadores del exoesqueleto (resortes y amortiguadores 

variables) fueron seleccionados a partir de análisis realizados a la cinética y cinemática de la 

marcha humana. La cadera tiene tres GDL y posee una articulación en la dirección de 

flexión/extensión. En el movimiento de extensión se almacena energía que es liberada 

posteriormente durante la flexión. Los movimientos de abducción/aducción son soportados por 

una articulación con resorte que ayuda a contrarrestar el peso de la carga en la mochila. El 

trabajo experimental con este exoesqueleto demostró que el dispositivo suportó una carga de 

36 𝑘𝑔 durante una caminata a 1 𝑚/𝑠. El prototipo de este exoesqueleto se muestra en la Figura 

2.35. 
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Figura 2.35. Exoesqueleto del MIT para DARPA 

 Pierna hibrida asistida 

El HAL-5 (Hybrid Assistive Leg) fue desarrollado en la Universidad de Tsukuba, en Japón. El 

objetivo de este exoesqueleto está enfocado tanto a propósitos de rehabilitación como al 

aumento de fuerza. Cuenta con una estructura de cuerpo completo con motores de corriente 

directa colocados en las articulaciones cadera y rodilla para los movimientos de flexión y 

extensión. Los componentes de las extremidades inferiores interactúan con el usuario a través 

de sensores de fuerza que reaccionan con el suelo colocados en los zapatos, así como electrodos 

electromiográficos en la cadera y rodilla, potenciómetros que miden el ángulo en las 

articulaciones y un giroscopio con acelerómetro que ayudan a la estimación de la postura.  

A diferencia del BLEEX y el exoesqueleto del MIT, el HAL-5 controla el peso de las cargas 

aumentando el torque en las articulaciones de la cadera, rodilla y tobillo en lugar de transferir 

el peso al suelo [53]. 

Este exoesqueleto se ha desarrollado para aplicaciones de rehabilitación y de amplificación 

de fuerza. Cuando se utiliza como amplificador de fuerza utiliza los elementos mencionados 

anteriormente, sin embargo, para fines de rehabilitación, no es posible obtener señales 

correctamente a través de los sensores electromiográficos en pacientes con padecimientos como 

la paraplejia. Ésta fue la razón por la que se incluyeron también los sensores de fuerza con el 

suelo. El prototipo utilizado con fines médicos se muestra en la Figura 2.36. 

El peso de este exoesqueleto es de 21 𝑘𝑔 y promete una duración de batería de 160 minutos 

de uso continuo. Los inventores aseguran que un operador que utilice el HAL podrá cargar hasta 

40 𝑘𝑔 en los brazos e incrementará la capacidad de presión en las piernas de 100 a 180 𝑘𝑔 [56]. 
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Figura 2.36. Exoesqueleto HAL-5 para uso médico en extremidades inferiores 

El exoesqueleto HAL utiliza electrodos electromiográficos y sensores de rigidez en los 

músculos para determinar la intención del usuario y utilizar ésta como la señal de comando 

inicial al detectar la contracción del músculo antes del movimiento [57]. La medición de la 

intención del usuario está medida en términos de la dirección y la intensidad del esfuerzo 

realizado en el músculo. El objetivo es ofrecer al usuario un torque proporcional a la intensidad 

de la actividad muscular [58, 59]. 

 Exoesqueleto de asistencia a enfermeras 

En el Kanagawa Institute of Technology en Japón, se ha desarrollado un exoesqueleto con el 

propósito de asistir a enfermeras durante la transferencia de pacientes. El prototipo cuenta con 

actuadores neumáticos en las articulaciones de cadera y rodilla para los movimientos de flexión 

y extensión. La presión de aire se obtiene desde pequeñas bombas de aire que alimentan a cada 

actuador de manera directa. El movimiento del usuario se determina mediante sensores de 

dureza en los músculos, a través de resistencias sensibles a la presión colocadas sobre los 

músculos. Cuando un músculo se contrae, la fuerza en las resistencias se incrementa y junto con 

información de ángulo proveniente de potenciómetros, determinan el torque necesario en una 

articulación. Una característica importante de este prototipo es que no existen componentes 

mecánicos en la parte frontal del exoesqueleto con el objetivo de que la enfermera tenga contacto 

directo con el paciente que esté llevando. Esta característica se puede observar en la Figura 2.37. 

Esta es una propiedad importante para asegurar la comodidad y seguridad el paciente [53, 60, 

61]. 

 
Figura 2.37. Kanagawa Power Suit: Exoesqueleto para asistencia a enfermeras 
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 Exoesqueleto ALEX de la Universidad de Delaware 

Se trata de un exoesqueleto asistido para la rehabilitación de pacientes que han sufrido un 

derrame cerebral. Cuenta con actuadores en las articulaciones de las rodillas y la cadera. Tras 

realizar pruebas con pacientes voluntarios sobre una caminadora como se muestra en la Figura 

2.38, los resultados obtenidos demostraron una mejora en la marcha del paciente. El 

exoesqueleto ALEX está motorizado y cuenta con tres GDL en la cadera y uno en la rodilla. 

Cuenta con actuadores lineales en la rodilla y cadera, y motores eléctricos para las demás 

articulaciones. El control se lleva a través de sensores de fuerza superficiales en el tobillo del 

usuario [62].  

 
Figura 2.38. Configuración experimental del exoesqueleto ALEX sobre una caminadora 

 Exoesqueleto para la ayuda en distrofia muscular del anillo óseo 

Se trata de un exoesqueleto desarrollado en el Tecnológico de Monterrey Campus Ciudad de 

México en 2013.  La distrofia muscular del anillo óseo es un grupo de enfermedades musculares, 

principalmente presentes como un debilitamiento de músculos en los hombros y alrededor de 

las caderas. Se trata de un exoesqueleto con ocho GDL (cuatro en cada pierna) que realiza 

movimientos de flexión/extensión para ayudar al ciclo de marcha y que fue diseñado para la 

antropometría específica del mexicano. Este dispositivo tiene un peso aproximado de 55 kg y, 

de acuerdo al autor, sería actuado por motores a pasos acoplados a una caja de engranajes para 

el movimiento de las articulaciones. Hasta 2013, este exoesqueleto se había desarrollado como 

un prototipo virtual en simulaciones. En [63], se propone el control del dispositivo a través de 

control cerebral, señales mioeléctricas e información reactiva de la propia estructura del 

exoesqueleto durante el ciclo de marcha.   

 Exoesqueleto pasivo con tendones artificiales 

Desarrollado en la Universidad Tecnológica de Delft en los Países Bajos, es un exoesqueleto 

que tiene como objetivo disminuir el trabajo en las articulaciones durante la marcha con ayuda 

de elementos elásticos llamados “tendones artificiales” que actúan en paralelo con la pierna 

como se esquematiza en la Figura 2.39.  

El tendón artificial es un cable elástico que abarca la cadera, rodilla y tobillo, se encuentra 

desplazado con respecto a la articulación con el objetivo de cambiar la longitud del tendón 

cuando el ángulo de la articulación cambia. La elongación y rigidez del tendón provocan en éste 
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una fuerza que se convierte en un torque debido a su desplazamiento con respecto de la 

articulación del usuario. El esfuerzo humano para caminar está influenciado por los tendones 

artificiales debido a que los torques del usuario deben alcanzar valores iguales a los necesarios 

para la marcha menos los torques provistos por los tendones artificiales. El torque característico 

del tendón artificial puede ser variado si se modifica la rigidez del resorte o la longitud 

desplazada del tendón. 

El peso de este exoesqueleto es de 12 𝑘𝑔 y cuenta con cuatro GDL. Durante las pruebas de 

este exoesqueleto, se utilizaron señales electromiograficas de ocho músculos en la pierna 

izquierda del usuario para determinar el efecto de los tendones artificiales en comparación con 

la marcha natural. Se concluyó que en esta configuración, el decremento más notable en la 

actividad de un músculo fue en el músculo gastrocnemio [64].  

 
Figura 2.39. Concepto del exoesqueleto con tendones artificiales. 

 

2.2.2.3 Órtesis de tobillo 

Dentro de los dispositivos existentes para la rehabilitación física en miembros inferiores, existe 

un interés especial en órtesis orientadas a la rehabilitación de la articulación de tobillo. 

 Órtesis Pie-tobillo del MIT 

El grupo de biomecatrónica del MIT desarrolló una órtesis pie-tobillo para asistir la marcha en 

pacientes que sufrieron esclerosis múltiple o parálisis cerebral.  

Este dispositivo consiste en una órtesis pie-tobillo controlada en función de la fuerza medida 

con el suelo a través de seis transductores de fuerza colocados en la base de la órtesis. Se apoya 

en un resorte para el movimiento de dorsiflexión. El prototipo se muestra en la Figura 2.40. Fue 

diseñado para tratar una patología de la marcha conocida como pie caído (deficiencia motora 

causada por una parálisis en los músculos cercanos al nervio del peroné). Esta patología presenta 

complicaciones como el arrastre de la punta del pie durante la etapa de balanceo en el ciclo de 

marcha. El actuador elástico tiene la capacidad de controlar la rigidez de la articulación y el 

amortiguamiento, lo cual ofrece beneficios para el tratamiento del padecimiento de pie caído 

[65].   
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Figura 2.40. Active Ankle-Foot Orthoses (AAFO). Órtesis activa del MIT. 

 Órtesis de la universidad de Michigan 

El laboratorio de neuromecánica en la Universidad de Michigan produjo un número de órtesis 

activas, enfocadas particularmente a dispositivos de rehabilitación para terapia. Estos 

dispositivos no están pensados para ser totalmente portables y en su mayoría están actuados de 

forma neumática con una sujeción a un compresor estacionario. El prototipo construido se 

muestra en la Figura 2.41. Los actuadores neumáticos son músculos neumáticos artificiales que 

se encuentran montados a un armazón de fibra de carbono y polipropileno. Un músculo 

neumático provee el torque para el movimiento de plantar flexión y otro músculo provee el 

torque para la dorsiflexión. La presión de aire en cada músculo se ajusta a través de 

electromiografía. 

 
Figura 2.41. Órtesis pie-tobillo propulsada por neumática 

Durante el desarrollo de este dispositivo fueron considerados tres distintos modos para el 

control: (1) Controles actuados por la mano para activar los músculos neumáticos, (2) 

interruptores de control activados cuando el usuario hace presión con el suelo y (3) control 

mioeléctrico proporcional. En el esquema de control proporcional, la potencia enviada a los 

actuadores neumáticos es directamente proporcional a la señal enviada por el músculo [66, 67, 

68].  
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 Rehabilitador de tobillo de movimiento pasivo continuo. 

Se trata de un dispositivo desarrollado en el Centro Nacional de Investigación y Desarrollo 

Tecnológico (CENIDET) con el propósito de ayudar en la fisioterapia dirigida a la rehabilitación 

de los movimientos de dorsiflexión y plantar flexión de la articulación del tobillo. El dispositivo 

cuenta con un grado de libertad y consta de un actuador eléctrico de 2 pulgadas de carrera y una 

plataforma que permite el movimiento de plantar flexión y dorsiflexión del tobillo [69]. El 

prototipo virtual de este rehabilitador se muestra en la Figura 2.42. El control del rehabilitador 

está basado en la captación y procesamiento de señales mioeléctricas a partir de parámetros 

estadísticos de la señal. Bajo este esquema, el paciente puede enviar órdenes al rehabilitador 

desde las señales de los músculos en su brazo cuando mueve un joystick con su mano. Con el 

procesamiento de estas señales el usuario puede definir qué movimiento predefinido desea que 

realice el rehabilitador. 

 
Figura 2.42. Prototipo virtual del rehabilitador de tobillo de CENIDET. 

2.2.2.4 Exoesqueletos para la rehabilitación de la hemiplejia 

Dentro del estado del arte relacionado con los exoesqueletos destinados a funciones de 

rehabilitación, es posible encontrar algunos trabajos orientados de forma específica a la 

rehabilitación de la hemiplejia. 

En Japón, el equipo encargado del desarrollo del Hybrid Assistive Limb (HAL) en la 

Universidad de Tsukuba, propuso en 2009 la realización del exoesqueleto HAL como un 

dispositivo de asistencia para apoyar a personas con hemiplejia a través de un controlador 

autónomo que ejecuta movimientos similares a los del ser humano. El exoesqueleto HAL para 

hemiplejia mostrado en la Figura 2.43 consiste en una estructura con articulaciones activas y 

está sujeto a la cadera y piernas del usuario utilizando correas. Las articulaciones del 

exoesqueleto en la cadera, rodilla y tobillo, tienen un grado de libertad en el plano sagital. Los 

torques son generados por las unidades de potencia compuestas por un actuador, un motor, un 

microprocesador y una interfaz de comunicación. El sistema de sensores está basado en 

potenciómetros en las articulaciones, sensores mioeléctricos y sensores de fuerza de reacción 

con el suelo [70, 71]. 
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Figura 2.43. Versión de HAL para hemiplejia. 

En el año 2012, el departamento de mecatrónica de la Universidad SRM en India estudió el 

control de un exoesqueleto para la rehabilitación del ciclo de marcha a partir de circuitos 

neumáticos apoyado de potenciómetros en las articulaciones y actuadores neumáticos. La razón 

presentada por los autores para utilizar actuadores neumáticos en este exoesqueleto se debe a la 

mejor vida de la batería y el menor requerimiento de voltaje comparado con un motor de alto 

torque. El sistema de control está basado en el principio que establece que el hemisferio 

izquierdo del cerebro controla los miembros de la derecha mientras que el hemisferio derecho 

controla los miembros de la izquierda. Se utiliza un potenciómetro en el brazo del lado opuesto 

a la parálisis para enviar señales a un microcontrolador que controla una válvula solenoide [72]. 

En 2010, la Universidad Tecnológica de Malasia desarrolló un exoesqueleto para miembros 

inferiores en rehabilitación de hemiplejia que define su arco de movimiento a partir del diseño 

de un mecanismo leva-seguidor en combinación con eslabones. La intención de tal mecanismo 

es seguir los ángulos naturales del ciclo de marcha [73]. 

2.2.2.5 Análisis mecánico en exoesqueletos 

Dentro de la literatura relacionada con el desarrollo de prototipos de exoesqueletos orientados a 

la rehabilitación, gran parte de los trabajos presentan distintos acercamientos en los esquemas 

de control utilizados en este tipo de dispositivos. Una breve cantidad de documentos han sido 

dedicados al análisis estructural de exoesqueletos. 

En 2012, fueron publicados dos artículos relacionados con el análisis por elemento finito de 

exoesqueletos. El primero, realizado por la Universidad de Ingeniería Mecánica de Jiaotong, en 

China, presenta un exoesqueleto diseñado para adaptarse a las dimensiones del percentil 50 de 

la población adulta en ese país. El modelo virtual de este exoesqueleto se presenta en la Figura 

2.44. Se propuso una condición de carga de 800 𝑁 cuando una sola pierna se mantiene apoyada 

sobre el suelo con el exoesqueleto en posición vertical. Esta condición de carga define a la vez 

la restricción del modelo virtual, colocada en la parte inferior del prototipo para la simulación. 

Se trata de un prototipo virtual compuesto por eslabones de aluminio y actuadores hidráulicos 

modelados en acero. Los resultados presentados por el autor concluyen que la estructura no es 
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segura bajo las cargas propuestas. El autor propone cambios en dimensiones y conexiones, pero 

no se presentan los resultados obtenidos al aplicar los cambios propuestos [74]. 

 
Figura 2.44. Prototipo virtual del exoesqueleto de la Universidad de Jiaotong 

Más tarde ese mismo año se presenta un análisis estructural y modal de un exoesqueleto por 

parte de la Universidad de Shanghái. Este análisis se caracteriza por señalar la omisión de los 

accesorios de conexión como tornillos y tuercas, ya que a consideración de los autores, estos 

accesorios tienen un pequeño efecto sobre la rigidez general del exoesqueleto. Se propone un 

factor de seguridad 2.2 para la aleación de aluminio LY12 y se observan los resultados para los 

criterios de falla de energía de distorsión y esfuerzo cortante máximo, así como la deformación 

en piezas críticas de la estructura [75]. 

En 2013, la Universidad de Ciencia y Tecnología de Changchun en China presenta el análisis 

estático de un exoesqueleto. Se presenta el prototipo virtual de un exoesqueleto de aluminio de 

tres GDL, con movimientos únicamente en el plano sagital.  Las simulaciones se llevaron a cabo 

considerando tres casos de carga: ambos pies apoyados sobre el suelo, un pie apoyado sobre el 

suelo y pie derecho apoyado sobre el suelo con la punta del pie izquierdo tocando el suelo. En 

los tres casos, la estructura está sometida a una carga de 1200 𝑁 en la dirección vertical. Los 

resultados muestran que los esfuerzos sobrepasan la resistencia del material y se propone un 

segundo cálculo [76]. 

 Comentarios de la revisión del estado del arte 

En resumen, en esta sección fueron identificados distintos exoesqueletos presentados desde el 

inicio del desarrollo de estos dispositivos hasta los exoesqueletos, órtesis activas y 

rehabilitadores CPM que tuvieran características distintivas en su diseño en relación con las 

características del exoesqueleto desarrollado en este trabajo. De forma similar, se hizo mención 

para aquellos dispositivos destinados a las extremidades inferiores que utilizaron en cierta 

medida las señales mioeléctricas para el control del dispositivo. En la Tabla 2.8 se resumen los 

dispositivos mencionados a lo largo de esta sección. Se hizo mención también al desarrollo 

histórico en el área de las señales mioeléctricas, su evolución en el tiempo desde el 

entendimiento del comportamiento de los músculos hasta las distintas aplicaciones de estas 

señales en el área clínica y de rehabilitación. 
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Tabla 2.8. Resumen del estado del arte de exoesqueletos 

Año Dispositivo / Institución Tipo Localización Tipo de actuador 
Grados de 

libertad (GDL) 

Control 

mioeléctrico 

1961 
Man-amplifier de Cornell 
Aeronautical Labs 

Extensor Cuerpo completo 
Actuadores 
hidráulicos 

26  

1966 
Hardiman de General 

Electric 
Extensor Cuerpo completo 

Motores 

hidráulicos 
30  

1968 Universidad de Wisconsin Ortopédico 
Extremidades 
inferiores 

Actuadores 
hidráulicos 

14  

1969 Instituto Mihailo Pupin Ortopédico 
Extremidades 

inferiores 

Actuadores 

neumáticos 
  

1981 Universidad de Titograd 
Órtesis 
activa 

Pie-tobillo Motores eléctricos   

2002 
Kanagawa Power Suit 

(Nurse exoskeleton) 
Extensor Cuerpo completo 

Actuadores 

neumáticos 
  

2004 
Instituto Tecnológico de 

Massachussets 

Órtesis 

activa 
Pie-tobillo 

Resortes y 

amortiguadores 
1  

2005 Universidad de Michigan 
Órtesis 

activa 

Extremidades 

inferiores 

Actuadores 

neumáticos 
1  

2005 
Exoesqueleto de 
DARPA/MIT 

Extensor 
Extremidades 
inferiores 

Resortes y 
amortiguadores 

8  

2006 

BLEEX de 

DARPA/Universidad de 
Berkeley 

Extensor 
Extremidades 

inferiores 

Actuadores 

hidráulicos 
14  

2007 
HAL-5 de la Universidad 

de Tsukuba 

Extensor/ 

Ortopédico 
Cuerpo completo Motores eléctricos   

2009 
ALEX de la Universidad de 
Delaware 

Órtesis 
activa 

Extremidades 
inferiores 

Motores eléctricos 4  

2009 
Hybrid Assistive Limb de 

la Universidad de Tsukuba 
Ortopédico 

Extremidades 

inferiores 
Motores eléctricos 3  

2010 
Universidad Tecnológica 
de Malasia 

Ortopédico 
Extremidades 
inferiores 

Motor eléctrico 
con leva-seguidor 

1  

2011 
Exoesqueleto pasivo con 

tendones artificiales 
Ortopédico 

Extremidades 

inferiores 
Resortes 4  

2012 
Exoesqueleto de la 
Universidad SRM 

Ortopédico 
Extremidades 
inferiores 

Actuadores 
neumáticos 

3  

2013 
Rehabilitador de tobillo de 

cenidet 
Ortopédico Pie-tobillo Actuador eléctrico 1  

2013 
Exoesqueleto del 
Tecnológico de Monterrey 

Ortopédico 
Extremidades 
inferiores 

Motores eléctricos 8  

 

A partir de los diseños revisados en el estado del arte fue posible observar la ausencia de 

exoesqueletos enfocados a la rehabilitación previa al ciclo de marcha; tanto en el diseño de sus 

estructuras mecánicas como en la instrumentación utilizada para la asistencia al usuario. Con 

base en estas observaciones, este trabajo propone un nuevo diseño de exoesqueleto para la 

rehabilitación activa de la articulación de cadera que permita el uso en posiciones desde 

decúbito, hasta sedestación y bipedestación en movimientos de flexión y extensión; actuado por 

un motor eléctrico, con una estructura de bajo peso, bajo costo y que permita realizar los 

movimientos de asistencia a voluntad del usuario a partir de las señales mioeléctricas de su 

pierna “no-afectada” al realizar un procesamiento en tiempo real y considerando los alcances y 

limitaciones listados en el Capítulo 1. El algoritmo propuesto para el procesamiento de las 

señales mioeléctricas registradas en la pierna “no-afectada” está basado en un algoritmo de 

detección de activación muscular del estado del arte con consideraciones adicionales propuestas 

cuando el registro de señales mioeléctricas se realiza en dos músculos de forma simultánea. 
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Metodología 
 

A partir de los trabajos revisados en el capítulo anterior, se propone desarrollar un nuevo diseño 

de exoesqueleto para rehabilitación de miembros inferiores. La metodología propuesta en este 

proyecto busca obtener un prototipo de exoesqueleto a partir del análisis estructural de los 

eslabones que componen cada segmento correspondiente a los miembros inferiores teniendo en 

cuenta los cambios de sección transversal necesarios para el ensamble respetando un diseño 

universal izquierda/derecha adaptable a distintas longitudes en los segmentos de las piernas, 

entre otras consideraciones biomecánicas de importancia para el diseño de exoesqueletos. 

Posteriormente se trabaja sobre la adquisición y procesamiento de señales mioeléctricas en 

músculos seleccionados para la flexión y extensión de la articulación de cadera con el objetivo 

de identificar características que permitan el uso de estas señales como señales de control en 

tiempo real para la transmisión de movimiento del motor a la estructura del exoesqueleto y 

ofrecer asistencia al movimiento del usuario. 

 

3.1 Diseño del exoesqueleto 
Antes de implementar actuadores, instrumentos y un algoritmo de control, es necesario definir 

una adecuada estructura mecánica que habilite la usabilidad del exoesqueleto. El diseño de 

dispositivos mecánicos que funcionan en relación con las extremidades del cuerpo humano 

requiere tener presente ciertas consideraciones particulares del sistema humano y del sistema 

mecánico debido a que ambos sistemas trabajan en paralelo. Esta sección presenta  

consideraciones a tomar para abordar el cumplimiento de la cinemática, las dimensiones 

antropométricas consideradas, condiciones de operación del exoesqueleto y la forma 

seleccionada para la transmisión de movimiento del exoesqueleto al usuario. 

La Tabla 3.1 presenta las especificaciones de diseño consideradas para el prototipo. La 

estructura completa del exoesqueleto se presenta en la Figura 3.1. A lo largo de esta sección se 

presentan las consideraciones y cálculos realizados para su dimensionamiento y ensamble.  
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Tabla 3.1. Especificaciones de diseño del exoesqueleto. 

Especificaciones de diseño 

Articulaciones activas Cadera 

Articulaciones pasivas Rodilla, tobillo 

Transmisión de movimiento 
Servomotor acoplado a una caja reductora en 

actuación directa 

Rango de movimiento 

A partir de la posición anatómica: 

 Cadera 20° en extensión y 120° en flexión 

 Rodilla 0° en extensión y 120° en flexión 

 Tobillo 50° extensión y 30° flexión 

Velocidad angular Hasta 60°/𝑠 en la articulación activa 

Altura cadera-tobillo Variable desde 800 𝑚𝑚 hasta 1050 𝑚𝑚 

Material Aluminio y acero 

Masa total 11.72 kg. 

Control 

 Posición angular de eslabón del muslo 

medida con potenciómetro 

 Caracterización de la señal mioeléctrica 

para la detección de activación muscular 

Músculos seleccionados Recto femoral y semitendinoso 

 

 
Figura 3.1. Ensamble completo del exoesqueleto en vista frontal.  

 

 Consideraciones biomecánicas 

 Rangos de movimiento 

Los rangos de movimiento considerados para este trabajo se presentan en la Tabla 3.2 a partir 

de los datos de arcos de movimiento en flexión y extensión presentados en la sección 2.1.5.2.  
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Tabla 3.2. Rangos de movimiento considerados en las articulaciones del exoesqueleto.  

Los valores de 0° son considerados a partir de la posición anatómica. 

Articulación Rango en flexión Rango en extensión 

Cadera 120° -20° 

Rodilla 120° 0 

Tobillo 50° -30° 

 

 Variación de longitud en eslabones 

Se utilizó como referencia un estudio antropométrico realizado por la Universidad de 

Guadalajara en algunos segmentos de la población mexicana para identificar las dimensiones 

relacionadas con las extremidades inferiores [77]. Las dimensiones correspondientes a los 

miembros inferiores que fueron observadas en el estudio antropométrico tomaron en cuenta las 

variaciones en la longitud de los segmentos del muslo, espinilla y altura al tobillo, como se 

muestra en la Figura 3.2. 

 
Figura 3.2. Dimensiones observadas en el estudio antropométrico de la población mexicana. 

Se tomaron datos a partir del estudio antropométrico y se definieron rangos de longitud en 

las dimensiones correspondientes a los eslabones de muslo, espinilla y altura del tobillo. Los 

valores seleccionados se presentan en la Tabla 3.3. Como se puede observar, la altura del eslabón 

de tobillo se mantiene constante, esto se debe a que de acuerdo a los datos observados en el 

estudio antropométrico, para el percentil 95 de la población mexicana de jóvenes adultos y 

adultos mayores, existe una variación de 25 𝑚𝑚. Tal variación se consideró mínima como para 

dotar al eslabón de tobillo como un eslabón con capacidad de variar su longitud. El desajuste 

que pueda existir entre la articulación de la estructura con respecto a la articulación natural del 

tobillo del usuario puede provocar fuerzas reactivas en la interfaz exoesqueleto-usuario, sin 
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embargo, dichas fuerzas pueden ser compensadas al seguir recomendaciones de sujeción como 

las señaladas en la sección 2.1.5.3. 

 La Figura 3.3 muestra las dimensiones máxima y mínima (desde la plataforma del pie hasta 

la articulación de cadera) que toma el exoesqueleto al variar entre los rangos definidos. La 

geometría de los eslabones considera los límites de los rangos de movimiento de cada una de 

las articulaciones para dar un bloqueo mecánico como medida de seguridad para impedir que la 

estructura alcance posiciones más allá de la capacidad humana promedio. Esta característica en 

la geometría de los eslabones se presentará en la sección 3.1.4.  

 
Figura 3.3. Altura máxima y mínima de la estructura del exoesqueleto. El eslabón de soporte por encima de la articulación de 

cadera no es considerado para la longitud de la pierna. 

 

Tabla 3.3. Dimensiones de eslabones. 

Miembro Dimensión (mm) 

Muslo Largo 300 – 450 

Espinilla Largo 400 – 500 

Tobillo Altura  100 

 

 Interfaz exoesqueleto-usuario 

La acción del exoesqueleto hacia el cuerpo humano representa un desafío debido a la baja 

rigidez de la piel humana. Esta característica dificulta el seguimiento del movimiento de la 

pierna y especialmente la transmisión de fuerzas hacia el cuerpo del usuario. La revisión del 

estado del arte ha mostrado que el uso de correas es la forma más común de asegurar el 

dispositivo con el cuerpo [38, 78].  
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El diseño del exoesqueleto presentado considera sujeción con el cuerpo del usuario en la 

cintura, muslo, espinilla y pie.  Se propone el uso de una faja y correas de fibras de nylon 600D 

junto con hebillas metálicas ensambladas en la estructura del exoesqueleto. Para contextualizar, 

en aplicaciones de seguridad una correa de nylon 600D de 19 𝑚𝑚 de ancho pesa 90 𝑔𝑟. y tiene 

una capacidad de carga de hasta 140 𝑘𝑔. [79, 80]. En la nomenclatura del nylon, la letra D 

representa Denier, una unidad de medida que describe la densidad de masa lineal del material, 

calculada por la masa en gramos de una hebra de 9 000 metros (un Denier es la masa de una 

hebra de seda de 9 000 metros) [81, 82]. Las propiedades elásticas del nylon 600D se presentan 

en la Tabla 3.4 [83]. Las correas de nylon están sujetas a la estructura del exoesqueleto a través 

de hebillas de placa de aluminio de 3/16" de acuerdo a los perfiles comerciales. La geometría 

de las hebillas se puede observar en la Figura 3.4. 

Tabla 3.4. Propiedades elásticas del nylon 600D. 

Modulo elástico E 

  (GPa) 

Resistencia ultima a 

la tensión Su (MPa) 

Resistencia a la 

fluencia Sy (MPa) 

2 – 4 45 – 90 45  

 

  
Figura 3.4. Dos vistas de la hebilla para las correas de nylon en la interfaz  

exoesqueleto-usuario para la sujeción con la cintura del usuario. 

La posición que llevan las hebillas para correas en la estructura sigue las recomendaciones 

presentadas en la sección 2.1.5.3 acerca de las zonas a evitar en los miembros inferiores debido 

a la dificultad para que la cinemática de la pierna humana coincida de forma exacta con la 

cinemática del exoesqueleto. Las hebillas para correas conectan al usuario con la estructura del 

exoesqueleto en la cintura, parte media del muslo y en la parte media de la espinilla. La 

plataforma correspondiente al pie cuenta con una geometría que permite colocar correas sin 

agregar una hebilla.   

 

 Material 

Entre las características deseadas en el diseño del exoesqueleto se busca tener una buena relación 

peso-resistencia, buena maquinabilidad y bajo costo. La revisión del estado del arte y la 

disponibilidad de materiales tienden a mostrar el aluminio como mejor opción [7, 65, 84, 85, 

86]. Se utiliza la aleación comercial de aluminio 6061-T6 para los eslabones y pasadores de las 

articulaciones. Se presentan algunas propiedades mecánicas de este material en la Tabla 3.5. 



 

 

60 

Tabla 3.5. Algunas propiedades mecánicas del aluminio 6061-T6  

Propiedad Aluminio 6061-T6 

Resistencia a la fluencia 𝑆𝑦  240 𝑀𝑃𝑎 

Resistencia última 𝑆𝑢  260 𝑀𝑃𝑎 

Relación de Poisson 𝜈 0.33 

Módulo elástico 𝐸  70 𝐺𝑃𝑎 

Módulo de rigidez 𝐺  26 𝐺𝑃𝑎 

Resistencia al cortante 𝜏𝑦  140 𝑀𝑃𝑎 

Resistencia ultima al cortante 𝜏𝑢  165 𝑀𝑃𝑎 

 Factor de seguridad 

En [87] se propone un método para determinar un factor de seguridad basado en la calidad y el 

conocimiento de datos y propiedades de los materiales disponibles, condiciones de entorno 

esperadas y la precisión de los modelos de análisis de cargas y esfuerzos aplicados. Para 

determinar el factor de seguridad es necesario observar y seleccionar los factores listados en la 

Tabla 3.6 en cada una de las tres categorías con base al juicio del diseñador.  

El factor de seguridad es seleccionado como el mayor de los factores identificados en los tres 

aspectos presentados. Para el exoesqueleto desarrollado en este trabajo se ha seleccionado un 

factor de seguridad igual a 2.  

Tabla 3.6. Factores utilizados para determinar un factor 

 de seguridad en materiales dúctiles. Reproducida de [87]. 

Información Calidad de la información Factor 

F1 

Datos del 

material 

disponibles 

de pruebas 

El material  utilizado fue 

realmente probado 
1.3 

Datos representativos del material 

disponibles a partir de pruebas 
2 

Datos suficientemente 

representativos del material 

disponibles a partir de pruebas 

3 

Datos poco representativos del 

material disponibles a partir de 

pruebas 

5+ 

F2 

Condiciones 

del entorno 

en el cual se 

utilizará 

Idénticas a las condiciones de 

prueba del material 
1.3 

Esencialmente en un entorno de 

ambiente de habitación 
2 

Entorno moderadamente agresivo 3 

Entorno extremadamente agresivo 5+ 

F3 

Modelos 

analíticos 

para carga y 

esfuerzos 

Los modelos han sido probados 

contra experimentos 
1.3 

Los modelos representan al 

sistema con precisión 
2 

Los modelos representan al 

sistema aproximadamente 
3 

Los modelos son una burda 

aproximación 
5+ 
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 Geometría de eslabones 

En los extremos de cada eslabón, en la zona donde se localiza el orificio que permite la 

articulación con el siguiente eslabón, se define una geometría que permite un bloqueo mecánico 

en los valores angulares correspondientes a los límites establecidos en los rangos de movimiento 

como medida de seguridad para evitar que la estructura alcance posiciones no deseadas que 

puedan llevar al usuario a una lesión. Las geometrías dadas en los extremos de los eslabones se 

muestran en la Figura 3.5. El orificio para el pasador en el eslabón correspondiente a la 

articulación de cadera tiene un diámetro mayor al de los otros eslabones debido a que la 

articulación de cadera es la articulación actuada en el exoesqueleto, por lo que el pasador está 

formado por una geometría que permite un ensamble entre el exoesqueleto y el eje del motor 

como se verá en la sección 3.1.10. Los eslabones con la articulación de rodilla y tobillo utilizan 

pasadores de articulación simples. 

La condición de variación de longitud en los eslabones correspondientes al muslo y la 

espinilla del usuario se logra al dividir cada uno de estos dos eslabones en dos partes, una mitad 

con geometría tipo macho y otra mitad con geometría tipo hembra. Una sección de esta 

configuración se presenta en la Figura 3.6. La variación en la longitud se presenta al dotar al 

perfil con orificios transversales unidos con pernos. El dimensionamiento de los pernos y la 

separación entre estos (y por tanto, los intervalos para variar la longitud) se presentan a detalle 

en la sección 3.1.7. 

            
(a)          (b)               (c)  

Figura 3.5. Diseño de eslabones con geometría para limitar los rangos de movimiento angulares.  

(a) Articulación en la cadera, (b) articulación en la rodilla, (c) articulación en el tobillo. 

 
Figura 3.6. Geometría para la variación de longitud  

en eslabones de muslo y pantorrilla. 
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 Dimensionamiento de las secciones transversales 

Considerando que es necesario que la estructura no interfiera con el movimiento natural del ser 

humano, se busca que la configuración de la estructura del exoesqueleto actúe en paralelo con 

respecto a la parte externa de la pierna del usuario.  

Para definir la sección transversal en cada segmento de la estructura, se parte de las posibles 

posiciones planteadas para una sesión de terapia física con el uso del exoesqueleto (decúbito, 

sedestación y bipedestación, sección 2.1.3) y se identifican las tres posiciones críticas mostradas 

en la Figura 3.7. Es importante señalar que las siguientes consideraciones suponen que las 

articulaciones de la estructura tienen la capacidad de bloquear su posición angular para los casos 

identificados. Esto representaría un escenario donde el exoesqueleto esté dotado de actuadores 

en las tres articulaciones, lo que permitiría dicho bloqueo. 

El primer caso crítico se observa cuando el usuario lleva el exoesqueleto y se encuentra en 

posición de decúbito (Figura 3.7a). En esta posición se presenta el caso donde el usuario contaría 

con apoyo hasta la zona lumbar y mantuviera la pierna suspendida (junto con la estructura) en 

posición horizontal, en una condición de voladizo. La estructura se encontraría sometida a 

flexión debido al voladizo (visto desde la cadera hasta el pie a lo largo del plano sagital, 

soportando el peso de la pierna y de la estructura) y sometida a torsión debido al peso de la 

pierna con respecto de la distancia (en el plano coronal) entre el centro de gravedad de la pierna 

y el punto de apoyo en la estructura.  

El segundo caso se observa con el paciente en posición de sedestación (Figura 3.7b). Si el 

usuario realiza un movimiento de sedestación hacia bipedestación (sit-to-stand, sección 2.1.5.4), 

los eslabones correspondientes a los muslos deben soportar el peso del tronco y muslos del 

usuario durante un instante, sometiéndose ambos eslabones a una condición similar a una viga 

en voladizo con el soporte fijo para el eslabón del muslo colocado en el extremo correspondiente 

a la articulación de rodilla.  

La tercera posición crítica se observa con el usuario en posición de bipedestación (Figura 

3.7c). Cuando el usuario recarga el peso de todo su cuerpo sobre una pierna (y por lo tanto, 

transfiriendo el peso total sobre una pierna del exoesqueleto). En este caso la estructura es 

analizada como una columna sometida a una carga excéntrica.  

Para los análisis sobre los casos de carga se plantea una carga total de 100 𝑘𝑔., distribuidos 

entre el peso de un usuario de 80 𝑘𝑔. y 20 𝑘𝑔. para el peso de actuadores y accesorios para el 

sistema de control del exoesqueleto.  

Se analizaron los tres casos planteados para definir las dimensiones del perfil de la sección 

transversal en la estructura. Después de realizar iteraciones con distintas geometrías en los casos 

de carga, se concluyó que el tercer caso corresponde a la mayor carga crítica, por lo que a partir 

de este caso se definen las dimensiones de los perfiles. Se presentan los cálculos para los tres 

casos a partir de los perfiles calculados. 
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(a)                                          (b)                                                     (c) 

Figura 3.7. Exoesqueleto y usuario en las posiciones seleccionadas para tres posibles casos críticos de carga. (a) Decúbito, 

(b) sedestación y (c) bipedestación 

Partiendo del tercer escenario, se analiza una pierna del exoesqueleto sometida a una carga 

de 981 𝑁 que debe resistir sin sobrepasar la resistencia a la fluencia con un factor de seguridad 

de 2. Con el objetivo de tener una primera aproximación a las dimensiones del perfil para los 

eslabones, en un primer acercamiento no se consideran cambios de sección transversal 

(concentradores de esfuerzo) ni conexiones entre eslabones. 

Se utiliza la fórmula de la secante para columnas [88, 89] para hallar la carga crítica que haría 

que una columna sometida a una carga excéntrica sufriera una deflexión: 

𝑃

𝐴
=

𝑆𝑦𝑐

1 + (
𝑒𝑐
𝑘2) sec (

𝑙𝑒𝑓

𝑘
√ 𝑃

4𝐸𝐴)

 

(3-1) 

donde 

 𝑃 = Carga crítica 

 𝐴 = Área de la sección transversal 

 𝐸 = Modulo elástico  

 𝑆𝑦𝑐 = Resistencia a la fluencia a la compresión 

 𝑒 = Excentricidad 

 𝑐 = Distancia del centroide al extremo de la sección transversal 

 𝑙𝑒𝑓 = Longitud efectiva 

 𝑘 = Radio de giro 

Para hallar la carga critica se realizó un cálculo iterativo utilizando la ecuación (3-1) para 

perfiles sólidos y perfiles tubulares con una excentricidad equivalente a la cuarta parte del ancho 

de una cadera de 45 𝑐𝑚 (valor máximo a partir del percentil 95 presentado en [77]) y una 

longitud efectiva igual a 0.5𝑙, que es equivalente a una columna con soportes empotrados en sus 

extremos, donde 𝑙 representa la longitud de la columna. Como se observa en la Figura 3.8. 
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Figura 3.8. Columna con carga excéntrica. Tomada de [88]. 

Para que la estructura pueda estar dotada de características como bloqueo mecánico en los 

límites de los arcos de movimiento y variación de longitud de los eslabones, es necesario que la 

sección transversal de los eslabones adopte geometrías de barra sólida y de perfil tubular. Se 

realizaron cálculos con ambos perfiles para obtener las dimensiones que soportarían la carga 

dada con un factor seguridad de 2 suponiendo hasta este punto que las barras no tienen 

concentradores de esfuerzos a lo largo de su longitud.  

A partir del programa de Matlab descrito en el Anexo A se introdujeron los datos 

correspondientes para la ecuación (3-1) y se iteró el cálculo de las dimensiones de perfiles 

comerciales hasta que se cumplió la condición de un factor de seguridad mayor o igual a 2. La 

longitud de la columna se definió por el eslabón de mayor longitud, correspondiente al eslabón 

de la espinilla con 500 𝑚𝑚, ya que las columnas con menor longitud tienden a resistir una carga 

crítica mayor [88, 89]. La Tabla 3.7 muestra los perfiles que cumplieron con las condiciones 

planteadas.  

Se puede observar que los perfiles seleccionados superan con facilidad el factor seguridad de 

2. Sin embargo, como todo proceso de diseño, las iteraciones en los cálculos de esfuerzos y de 

concentradores de esfuerzos requirieron consideraciones que modificaron las dimensiones de 

los perfiles hasta los valores presentados. En las siguientes secciones se detallan los cálculos 

considerados. 

Tabla 3.7. Perfiles calculados para el caso de la idealización de la pierna del exoesqueleto como una columna bajo  

una carga excéntrica y factor de seguridad con respecto del esfuerzo de fluencia del material. 

Perfil Carga crítica (N) F.S. 

Circular 1” 3 338 3.4 

Tubular cuadrado 1 1/4” 

(espesor de pared de 1/8”) 
6 238 6.3 

 

3.1.5.1 Cálculo de esfuerzos en la estructura: Posición de decúbito 

Para el escenario donde el usuario se encuentra en posición decúbito como se muestra en la 

Figura 3.9, los eslabones del exoesqueleto se encuentran sometidos a flexión si se observa desde 

el plano sagital y a torsión si se observa desde el plano transversal, en ambos casos la estructura 
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debe soportar su propio peso y el peso de la pierna del usuario. Se utilizan los modelos clásicos 

para la estimación del esfuerzo tomando como base las dimensiones de los perfiles definidos en 

la Tabla 3.7.  

 
Figura 3.9. Posición de decúbito en la pierna del exoesqueleto. El centro de masa de la pierna se estima al 42.2% del total de 

la longitud de la pierna a partir de la articulación de cadera. 

Debido a las articulaciones y longitud de eslabones, en el caso de carga en flexión, el eslabón 

correspondiente al muslo es el que se encuentra sometido a una carga mayor que la de los demás 

eslabones de la estructura. Se utiliza el modelo para el esfuerzo flexionante máximo en vigas: 

𝜎 =
𝑀𝑐

𝐼
 

(3-2) 

El momento que actúa sobre el eslabón se calcula con el peso correspondiente de la pierna 

de acuerdo a las proporciones dadas en la Tabla 2.7 para un peso total de 981 𝑁 con un brazo 

de palanca del 42% de la longitud total de la pierna. En el caso de la longitud más larga del 

exoesqueleto en todos sus eslabones, el brazo de palanca corresponde a 443.1 𝑚𝑚. El peso de 

la pierna en proporción corresponde a un valor de 161.86 𝑁. El momento 𝑀 que actúa en el 

eslabón del muslo con respecto a la articulación de cadera cuando el paciente se encuentra en 

decúbito resulta entonces de 71.7223 𝑁𝑚. Los resultados de los cálculos para los dos perfiles 

seleccionados se muestran en la Tabla 3.8. 

Tabla 3.8. Cálculo de esfuerzo flexionante máximo para perfiles  

seleccionados y caso crítico de carga con el paciente en decúbito. 

Perfil 
Distancia 𝒄  

(m) 

Segundo momento 

de área 𝑰 (m4) 

Esfuerzo flexionante 

máximo 𝝈 (Pa) 

Circular 1” 12.7𝑥10−3 2.0432𝑥10−8 44.6𝑥106 

Tubular cuadrado 1 1/4” 

(espesor de pared de 1/8”) 
15.875𝑥10−3 4.9997𝑥10−8 22.73𝑥106 

 

El cálculo correspondiente a la torsión de los eslabones se realiza de forma similar. Se 

considera el cálculo sobre el eslabón correspondiente al muslo debido a que para esta posición, 

es el eslabón más cercano al punto fijo en la cadera y soporta la mayor parte del peso de la pierna 

y la estructura del exoesqueleto. El peso de la pierna es de 161.86 𝑁 con un brazo de palanca 
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de 90 𝑚𝑚, resultando en un momento torsor 𝑇 = 14.567 𝑁𝑚. Para el segmento redondo 

(macho) del eslabón del muslo se utiliza el modelo para el esfuerzo máximo torsional en barras 

redondas: 

𝜏 =
𝑇𝑐

𝐽
 

(3-3) 

donde  𝑇 es el par de torsión, 𝑐 es la distancia desde el centro de la sección transversal hasta el 

extremo y 𝐽 es el momento polar de inercia de la sección transversal. Se toma el valor de 𝑇 y el 

valor de 𝑐 utilizado en los cálculos de flexión y se calcula el valor de 𝐽 para el perfil circular. El 

esfuerzo que resulta del cálculo es  

𝜏 =
(14.567 𝑁𝑚)(12.7𝑥10−3𝑚)

4.0863𝑥10−8 𝑚4
= 4.5273𝑥106 𝑃𝑎. 

Para este caso de carga, bajo la combinación de cargas torsional y flexionante debido a la 

excentricidad de la carga, existe un punto en la sección transversal donde se localiza el esfuerzo 

máximo con ambos casos de carga. A partir de estos esfuerzos y la ecuación (3-4) se encuentran 

los esfuerzos principales para el perfil con sección circular:  

𝜎1,2 =
𝜎

2
± √(

𝜎

2
)

2

+ 𝜏2 

(3-4) 

𝜎1,2 =
44.6𝑀𝑃𝑎

2
± √(

44.6𝑀𝑃𝑎

2
)

2

+ (4.5273 𝑀𝑃𝑎)2 

𝜎1 = 45.0549 𝑀𝑃𝑎 

𝜎2 = −0.4549 𝑀𝑃𝑎 

Se considera el criterio de la máxima energía de distorsión, donde se establece que la falla 

ocurre cuando la energía de distorsión por volumen unitario excede el valor correspondiente a 

la falla de una prueba de tensión simple. Con base en este criterio se realiza el cálculo a partir 

de la ecuación (3-5). 

𝜎′ = √𝜎1
2 − 𝜎1𝜎2 + 𝜎2

2 

(3-5) 

𝜎′ = √(45.0549)2 − (45.0549)(−0.4549) + (−0.4549)2 = 45.284 𝑀𝑃𝑎 

Este nivel de esfuerzo representa una resistencia en el perfil redondo equivalente a un factor 

seguridad de 3.09. 

Para calcular los esfuerzos de torsión en una barra con perfil no-circular (hembra) se utiliza 

el modelo para la determinación de esfuerzos en elementos no circulares sujetos a carga torsional 



Capítulo 3. Metodología  

67 

en barras rectas con sección transversal rectangular uniforme [90]. El máximo esfuerzo cortante 

en un elemento no circular sometido a torsión se calcula con la ecuación (3-6): 

𝜏 =
𝑇

𝑐1𝑎𝑏2
 

(3-6) 

donde 𝑎 y 𝑏 representan la longitud del lado más ancho y el más angosto de las sección 

transversal, respectivamente. Para este caso, el valor es igual para ambas literales debido a la 

sección cuadrangular. El coeficiente 𝑐1 depende de la razón 𝑎/𝑏 como se muestra en la Tabla 

3.9. 
Tabla 3.9. Coeficientes para barras rectangulares  

en torsión. Reproducida de [90]. 

a/b 𝒄𝟏 

1.0 0.208 

1.2 0.219 

1.5 0.231 

2.0 0.246 

2.5 0.258 

3.0 0.267 

4.0 0.282 

5.0 0.291 

10.0 0.312 

∞ 0.333 

 

Con el valor de la torsión 𝑇 = 14.567 𝑁𝑚, una relación 𝑎/𝑏 = 1 y las dimensiones del perfil 

cuadrado de 31.75 𝑚𝑚 (1  1/4”) de lado, el esfuerzo resulta 

𝜏 =
(14.567 𝑁𝑚)

(0.208)(0.03175𝑚)(0.03175𝑚)2
= 2.1881𝑥106 𝑃𝑎 

En el perfil cuadrado, al igual que en el redondo, bajo la combinación de cargas torsional y 

flexionante debido a la excentricidad de la carga, existe un punto en la sección transversal donde 

se localiza el esfuerzo máximo para ambos casos de carga. A partir de estos esfuerzos se 

encuentran los esfuerzos principales utilizando la ecuación (3-4) 

𝜎1,2 =
𝜎

2
± √(

𝜎

2
)

2

+ 𝜏2 =
22.73𝑀𝑃𝑎

2
± √(

22.73𝑀𝑃𝑎

2
)

2

+ (2.1881𝑀𝑃𝑎)2 

𝜎1 = 22.9387 𝑀𝑃𝑎 

𝜎2 = −0.2087 𝑀𝑃𝑎 

Se considera el criterio de la máxima energía de distorsión, donde se establece que la falla 

ocurre cuando la energía de distorsión por volumen unitario excede el valor correspondiente a 

la falla de una prueba de tensión simple. De la ecuación (3-5): 
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𝜎′ = √(22.9387)2 − (22.9387)(−0.2087) + (−0.2087)2 = 23.9437 𝑀𝑃𝑎 

Este nivel de esfuerzo representa una resistencia en el perfil redondo equivalente a un 

factor seguridad mayor a 5. 

3.1.5.2 Cálculo de esfuerzos en la estructura: Posición de sedestación 

Cuando el usuario se encuentra en posición de sedestación, dispuesto a realizar un 

movimiento hacia bipedestación, el tronco se mueve en dirección anterior y posteriormente los 

músculos de los muslos inician la extensión en la articulación para otorgar al cuerpo un 

movimiento puramente vertical [44]. Al momento de despegar los glúteos del asiento, por un 

instante los eslabones correspondientes al muslo soportan el peso del cuerpo del usuario como 

se muestra en la Figura 3.10. 

 
Figura 3.10. Exoesqueleto en posición de sedestación. 

En esta posición se analiza el eslabón del muslo como una viga en voladizo sometida a 

flexión y a torsión. El centro de gravedad del cuerpo se encuentra aproximadamente al 71.5% 

de la longitud total del muslo (de 450 𝑚𝑚 máximo) medido desde la articulación en la rodilla 

(Figura 3.11). Al idealizar este eslabón como una viga a flexión, el diagrama de momentos para 

hallar el momento máximo resulta como se observa en la Figura 3.12. 

 
Figura 3.11. Localización horizontal del centro de gravedad del cuerpo 

del usuario en sedestación con respecto de la articulación de rodilla. 
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Figura 3.12. Diagrama de momentos para la idealización del eslabón correspondiente 

 al muslo cuando el usuario se mueve de sedestación hacia bipedestación. 

El momento máximo en el extremo fijo al soportar el peso de 490.5 𝑁 (en la articulación de 

la rodilla) es de 157.8184 𝑁𝑚, el esfuerzo flexionante máximo se calcula a partir de la ecuación  

(3-2) para ambos perfiles. 

Para el perfil circular 

𝜎 =
𝑀𝑐

𝐼
=

(157.8184 𝑁𝑚)(12.7𝑥10−3 𝑚)

2.0432𝑥10−8 𝑚4
= 98.0958𝑥106 𝑃𝑎 

Para el perfil tubular cuadrado 

𝜎 =
𝑀𝑐

𝐼
=

(157.8184 𝑁𝑚)(15.875𝑥10−3 𝑚)

4.9997𝑥10−8 𝑚4
= 50.1073𝑥106 𝑃𝑎 

A torsión, la carga de 490.5 𝑁 se aplica a 0.1125 𝑚 de distancia, correspondiente a la cuarta 

parte del ancho de una cadera de 45 𝑐𝑚 (valor máximo a partir del percentil 95 presentado en 

[77]), lo que resulta en un momento torsionante de 33.1812 𝑁𝑚. El esfuerzo debido a la torsión 

se calcula con la ecuación (3-3)(3-3 para el perfil circular, 

𝜏 =
𝑇𝑐

𝐽
=

(55.1812 𝑁𝑚)(12.7𝑥10−3𝑚)

4.0863𝑥10−8 𝑚4
= 17.15𝑥106 𝑃𝑎 

y con la ecuación (3-6) para el perfil tubular cuadrado,  

𝜏 =
𝑇

𝑐1𝑎𝑏2
=

(55.1812 𝑁𝑚)

(0.208)(0.03175𝑚)(0.03175𝑚)2
= 8.2888𝑥106 𝑃𝑎. 

Los esfuerzos principales se obtienen a partir de la ecuación (3-4) con ambos perfiles: 

 Circular 

𝜎1,2 =
𝜎

2
± √(

𝜎

2
)

2

+ 𝜏2 =
98.0958 𝑀𝑃𝑎

2
± √(

98.0958 𝑀𝑃𝑎

2
)

2

+ (17.15𝑀𝑃𝑎)2 
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𝜎1 = 101.0076 𝑀𝑃𝑎 

𝜎2 = −2.9118 𝑀𝑃𝑎 

 Tubular cuadrado 

𝜎1,2 =
𝜎

2
± √(

𝜎

2
)

2

+ 𝜏2 =
50.1073 𝑀𝑃𝑎

2
± √(

50.1073 𝑀𝑃𝑎

2
)

2

+ (8.2888 𝑀𝑃𝑎)2 

𝜎1 = 51.4428 𝑀𝑃𝑎 

𝜎2 = −1.3355 𝑀𝑃𝑎 

A partir del criterio de máxima energía de distorsión (3-5) se encuentra el esfuerzo calculado 

para el punto máximo en el estado de esfuerzos de la sección transversal de cada perfil: 

 Circular 

𝜎′ = √𝜎1
2 − 𝜎1𝜎2 + 𝜎2

2 = √(101.0076)2 − (101.0076)(−2.9118) + (−2.9118)2

= 102.4945 𝑀𝑃𝑎 

 Tubular cuadrado 

𝜎′ = √𝜎1
2 − 𝜎1𝜎2 + 𝜎2

2 = √(51.4428)2 − (51.4428)(−1.3355) + (−1.3355)2

= 52.1233 𝑀𝑃𝑎 

Con este escenario, la carga se soporta con un factor seguridad mínimo de 2.34 

(correspondiente al perfil circular). Es posible concluir que el caso de carga dominante para una 

primera aproximación a los perfiles de sección transversal es la flexión debida a un caso donde 

la estructura se analiza como una columna sometida a una carga excéntrica y como una viga en 

voladizo para los eslabones del muslo. 

 

 Pasador de articulación 

Los pasadores de articulación realizan la función de unión entre eslabones y permiten la rotación 

libre dentro de los rangos de movimiento. El diámetro de estos elementos se calcula con base a 

las condiciones de carga a las que están sometidos. En esta sección se abordan los cálculos para 

los pasadores localizados en la articulación de rodilla y tobillo. El pasador de la articulación de 

cadera transmite la fuerza del motor hacia la estructura del exoesqueleto; las consideraciones 

para la geometría de dicho pasador se presentan en la sección 3.1.10. 

Para el caso de los pasadores utilizados en rodilla y tobillo, estos se encuentran sometidos a 

carga cortante y a flexión debido a la holgura entre el agujero y el pasador. La holgura 
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considerada es de 1

16
", de acuerdo a recomendaciones establecidas por el AISC (American 

Institute of Steel Construction) en [91] para pernos y pasadores. El cálculo en esta sección está 

destinado a definir el diámetro mínimo que resistiría las cargas dadas. La configuración del 

pasador como elemento de unión en el exoesqueleto se muestra en la Figura 3.13. 

 

 
Figura 3.13. Pasador en la estructura del exoesqueleto. H es el ancho del perfil, h es el ancho de la "oreja"  

del eslabón superior, d el diámetro del perno y d+δ el tamaño del orificio con holgura. 

El primer acercamiento al dimensionamiento del pasador se realiza sobre el caso de carga a 

flexión del pasador debido a la holgura 𝛿. La carga a la que está sometido el pasador corresponde 

al peso de 981 𝑁 en el escenario donde el usuario deja que una sola pierna de la estructura 

soporte su peso completo. Se utiliza la ecuación (3-2) expresada en función del diámetro 𝑑 del 

pasador para definir un valor que cumpla con la condición de factor seguridad mínimo de 2. 

𝑑 = √
32𝑀

𝜋𝜎

3

 

(3-7) 

En la ecuación (3-7), 𝑀 es el momento flexionante máximo y 𝜎 es el esfuerzo normal 

permisible. El momento flexionante máximo se encuentra al obtener el diagrama de momentos 

del pasador como se muestra en la Figura 3.14. La holgura permite un cambio de pendiente a lo 

largo del pasador, lo que permite un análisis del pasador como una viga con soportes simples 

que se flexiona por el centro. El valor 𝐻 corresponde a la dimensión del perfil cuadrado 

calculado en la sección 3.1.5. 
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Figura 3.14. Diagrama de momentos del pasador sometido a la carga de 981 N. El pasador se representa como una viga 

cargada al centro con soportes simples en sus extremos.  

Con el valor del momento máximo en el pasador, 𝑀 = 7.7867𝑁𝑚. Para la ecuación (3-7) el 

esfuerzo permisible es igual a la división del esfuerzo de fluencia del aluminio por el factor de 

seguridad, que resulta en 𝜎 = 𝜎𝑝𝑒𝑟𝑚 = 120 𝑀𝑃𝑎. Se tiene 

𝑑 = √
32(7.7867 𝑁𝑚)

𝜋(120 𝑀𝑃𝑎)

3

= 8.71𝑥10−3 𝑚 

que se llevaría al tamaño inmediato superior de 9 𝑚𝑚 cuando el pasador se fabrica en aluminio. 

Para el caso de carga a cortante, se realiza el cálculo utilizando la ecuación (3-8) para esfuerzo 

cortante puro en dos planos de corte con el diámetro  𝑑 = 9 𝑚𝑚 y la carga cortante 𝑉 = 981 𝑁. 

𝜏 =
𝑉

2𝐴
 

 (3-8) 

𝜏 =
981𝑁

2 [
𝜋(0.009𝑚)2

4 ]
= 7.71 𝑀𝑃𝑎 

El esfuerzo cortante para el diámetro de pasador de 9 𝑚𝑚 es seguro para la carga dada con 

un factor de seguridad mayor a 15 cuando se somete a cortante, y un factor igual a 2 al estar 

sometido a flexión. 
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 Pernos  

Los pernos utilizados como elementos de unión en los eslabones se han seleccionado de acuerdo 

a recomendaciones del AISC para aplicaciones estructurales. Después de desarrollar el análisis 

para distintas especificaciones de pernos de acero, se selecciona la clase métrica 4.8 para pernos 

de acero y de tamaño M14x45. Las propiedades mecánicas de esta clase se presentan en la Tabla 

3.10. 

Tabla 3.10. Propiedades mecánicas de la clase métrica 4.8 de pernos de acero.  

Clase de 

propiedad 

Intervalo de 

tamaños 

Resistencia de 

prueba mínima  

(MPa) 

Resistencia 

mínima a la 

tensión 𝑭𝒖
𝒃 

(MPa) 

Resistencia 

mínima a la 

fluencia 𝑺𝒚 

(MPa) 

Material 

4.8 M1.6 - M16 310 420 340 
Acero de bajo o 

medio carbono 

 

De la clase y el tamaño seleccionados, se comprueba la resistencia de los pernos bajo las 

cargas dadas en la estructura del exoesqueleto. Los casos de carga son los mismos que se 

utilizaron para los pasadores en la sección anterior. El perno está sometido una carga de 981 𝑁. 

Se considera que el perno tiene un diámetro de 14 𝑚𝑚 con una holgura de 1.5875 𝑚𝑚 (1/16”) 

en los orificios. Se busca alcanzar por lo menos un factor de seguridad igual a 2. La colocación 

de los pernos en la estructura del exoesqueleto se puede observar en la Figura 3.15. Con este 

arreglo se cumple la función de variación de longitud y la sujeción de las correas que permiten 

la conexión entre la estructura y el usuario. 

 
Figura 3.15. Pernos de alta resistencia en la estructura del exoesqueleto. Permiten la variación de longitud de los eslabones 

de muslo y espinilla y sostienen las hebillas que permiten la conexión entre el exoesqueleto y el usuario. 

Para la flexión debida a la holgura con el orificio, es necesario conocer el momento máximo 

al centro del perno. La longitud de este será del ancho del perfil cuadrado más el espesor de las 

hebillas que llevan las correas de nylon. La longitud del perno se hace de cuando menos 

41.275 𝑚𝑚 (longitud comercial mínima de 45𝑚𝑚), que representa la distancia entre los 

apoyos. Su diagrama de momentos se observa en la Figura 3.16, el momento máximo es de 

10.1227 𝑁𝑚. 
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Figura 3.16. Diagrama de momentos del perno de alta resistencia sometido a la carga de 981N. Se representa como una viga 

cargada al centro con soportes simples en sus extremos. 

Con el diámetro dado se obtiene el momento de inercia y se calcula el esfuerzo flexionante 

máximo a partir de la ecuación (3-2), 

𝜎 =
𝑀𝑐

𝐼
=

(10.1227 𝑁𝑚)(0.007 𝑚)

1.8857𝑥10−9 𝑚4
= 37.5762 𝑀𝑃𝑎 

que corresponde a un valor de esfuerzo que resiste la carga dada con un factor de seguridad de 

2.6. 

La resistencia a cortante en pernos toma en cuenta consideraciones adicionales al cálculo 

clásico debido a que en estos elementos mecánicos, la cuerda del perno se encuentra en uno de 

los planos de corte. Cuando las cuerdas están en el plano de corte, el área en la raíz de las cuerdas 

debe ser utilizada en lugar del área bruta de la sección transversal del perno. La resistencia 

nominal a cortante 𝑅𝑛 se puede calcular como: 

𝑅𝑛 = (0.8)(0.62𝐹𝑢
𝑏)(0.75𝐴𝑏)𝑚 

 (3-9) 

donde  

 𝑅𝑛 representa la resistencia del pasador en unidades de fuerza. 

 El valor de 0.8 representa un factor de corrección debido a la longitud de la conexión. 

Este valor aplica para pernos de hasta 50 pulgadas de longitud. En [92] se menciona que 

el AISC propuso este factor para dar una reducción del 20% a la resistencia nominal al 

cortante en su especificación LRFD (Load and Resistance Factor Design) de 1993 del 

manual de construcción en acero [93]. 

 0.62𝐹𝑢
𝑏 es la resistencia nominal última al cortante. Se encontró de forma experimental 

que este valor se encuentra alrededor del 62% de la resistencia última a tensión [92]. 

 0.75𝐴𝑏 es un factor de reducción en el área de la sección transversal bruta (sin cuerdas). 

De acuerdo a [92], el área a la raíz de la cuerda es de entre 70 y 75% del área bruta 𝐴𝑏. 

 𝑚 es el número de planos de corte. 
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Al aplicar la ecuación (3-9), el cálculo resulta en una carga de resistencia de  

𝑅𝑛 = (0.8)[0.62(420𝑥106 𝑃𝑎)][0.75(1.5394𝑥10−4 𝑚2)](2) = 48.1031𝑥103𝑁 

que equivale a una resistencia a la carga de cortante de 981 𝑁 con un factor de seguridad mayor 

a 20. 

Otras posibles fallas en los pernos bajo cargas cortantes involucran la falla por aplastamiento 

y la falla por desgarramiento. La falla por desgarramiento por lo común se evita en la práctica 

al dar un espacio entre centros de orificios de cuando menos 3 diámetros de perno [89, 92]. Esta 

recomendación se ha seguido para el espaciamiento en todos los orificios para pernos utilizados 

en el exoesqueleto. 

Una falla por aplastamiento se refiere a la deformación excesiva alrededor del agujero para 

perno. La resistencia al aplastamiento es la fuerza aplicada contra la parte lateral de un orificio 

para dividir o rasgar una placa. Para el cálculo del esfuerzo de aplastamiento se tiene la ecuación 

(3-10). 

𝜎 =
𝑃

𝑚𝑡𝑑
 

 (3-10) 

donde  

 𝑃 es la carga aplicada 

 𝑡𝑑 representa el área proyectada de un perno individual. 𝑡 es el espesor de la placa más 

delgada y 𝑑 es el diámetro del perno.  

 𝑚 es el número de áreas de aplastamiento. 

En el perfil cuadrado (hembra del eslabón) se tiene un espesor de pared de 3.175 𝑚𝑚 (1/8”) 

en el borde más delgado. Para el diámetro de 14 𝑚𝑚, con dos áreas de aplastamiento debido a 

que el perno es pasante sobre el perfil cuadrado, el esfuerzo resulta 

𝜎 =
981 𝑁

(2)(0.003175 𝑚)(0.014 𝑚)
= 11.0348𝑥106 𝑃𝑎 

que representa un valor dentro de lo permisible, con un factor de seguridad mayor a 6 si se 

presentara una falla en el perfil de aluminio antes que una falla en el perno.  

 Concentradores de esfuerzo 

Uno de los objetivos del uso de los factores de concentración de esfuerzo es alcanzar un mejor 

diseño a través de un mejor uso de la cantidad de material en una estructura o máquina. 

Tradicionalmente, los gráficos de concentración de esfuerzo han sido obtenidos mediante 

pruebas fotoelásticas, sin embargo, este tipo de pruebas ha dado paso a los análisis 

computacionales, de forma específica a través algoritmos basados en el método de elemento 

finito [94]. 
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La teoría de diseño mecánico establece que para un escenario de carga estática con materiales 

dúctiles, los factores de concentración de esfuerzo pueden tener menor significancia debido a la 

etapa de endurecimiento que caracteriza a este tipo de materiales cuando se sobrepasa el límite 

a la fluencia, lo que se traduce en una fluencia local seguida de endurecimiento de la zona con 

mayor concentración de esfuerzos. La falla solo se presentaría en el caso donde el esfuerzo 

máximo sobrepasara el límite de fluencia en la totalidad de la sección transversal. 

Con el exoesqueleto dimensionado para ser fabricado en piezas de aluminio e idealizando el 

escenario donde la velocidad de la aplicación de las cargas es tal que se contempla un análisis 

de esfuerzos bajo cargas estáticas, el uso de factores de concentración de esfuerzo en el 

dimensionamiento de los eslabones se enfoca en minimizar el esfuerzo máximo para reducir 

incluso la fluencia local. 

El factor de concentración de esfuerzo 𝐾 puede ser definido como la razón del esfuerzo pico 

en una región del cuerpo con respecto al esfuerzo nominal en otra sección neta tomado como 

referencia. Con las primeras dimensiones para perfiles y configuración de elementos de unión 

calculadas, las consideraciones dadas en esta sección están orientadas al cálculo de los factores 

de concentración de esfuerzos debidos a los cambios de sección transversal y perforaciones para 

pernos y pasadores.  

Se han seleccionado tablas de factores de concentración de esfuerzo planteadas en la 

literatura [94] para los perfiles que coinciden con las secciones a estudiar y las cargas dadas. 

Estas tablas se presentan en el Anexo B. Para todos los perfiles mostrados se considera el 

escenario de carga considerado como el más crítico (sección 3.1.5) cuando el usuario soporta 

todo su peso sobre una sola pierna de la estructura. Para los casos en que no ha sido posible 

hallar en la literatura una tabla con respecto a la geometría de los eslabones, se realizaron 

simulaciones para la generación de tablas y ecuaciones que ajusten para la estimación del factor 

de concentración de esfuerzos para dichas geometrías. Los parámetros considerados en la 

simulación para la obtención de las gráficas de concentradores de esfuerzos se detallan en el 

Anexo B - 1.  

Se utilizan factores 𝐾 de área bruta 𝐾𝑡𝑔 y de área neta 𝐾𝑡𝑛. La literatura señala que se puede 

utilizar el factor 𝐾𝑡𝑔 o 𝐾𝑡𝑛 para el cálculo de esfuerzos máximos. Si bien 𝐾𝑡𝑔 es fácil de calcular 

con respecto al área bruta del elemento a estudiar, en ocasiones las curvas son difíciles de leer 

cuando existen comportamientos exponenciales en el esfuerzo máximo. Por otra parte, 𝐾𝑡𝑛 

representa un factor localizado en el área neta de interés, lo que da una evidente conveniencia 

para ser el factor utilizado como referencia, sin embargo para simplificar los cálculos es posible 

utilizar el factor 𝐾𝑡𝑔 cuando no se está contemplando un análisis a fatiga [94]. 

Esta sección presenta el cálculo de los factores de concentración de esfuerzos para las 

geometrías planteadas bajo los dos principales escenarios críticos de carga identificados: el 

instante en el que el usuario pasa de sedestación a bipedestación y el instante en que el usuario 

apoya todo el peso de su cuerpo sobre una pierna de la estructura en bipedestación. 
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3.1.8.1 Barra plana escalonada con filetes 

En los extremos de los eslabones, donde se tiene la “oreja” para alojar al pasador de las 

articulaciones, uno de los dos eslabones cuenta con una reducción en su sección, similar a lo 

mostrado en la Figura 3.17. Cada uno de los eslabones que intervienen en esta unión se encuentra 

bajo una carga a flexión y una carga a compresión.  

 

       
a)       b) 

Figura 3.17. Barra plana escalonada con filetes. La parte superior señala la ubicación de  

esta geometría en la estructura. a) Barra a tensión, b) Barra a flexión [94]. 

Para el caso a compresión se tiene la carga de 981 𝑁, el perfil del eslabón con un ancho y 

espesor de 𝐻 = ℎ = 1 ¼” = 31.75 𝑚𝑚 que se reduce hasta un ancho 𝑑 = 18 𝑚𝑚. Con 

respecto al gráfico en el Anexo B - 2, se calcula 𝐻/𝑑 = 1.76, y se utiliza la curva 

correspondiente a 𝐻/𝑑 = 2 por ser más conservadora que la curva de 𝐻/𝑑 = 1.5. Se propone 

utilizar un radio de filete 𝑟 = 6.5 𝑚𝑚; resulta una relación 𝑟/𝑑 = 0.36.  

Se calcula el esfuerzo nominal a partir de 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑃

ℎ𝑑
 

(3-11) 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
981 𝑁

(0.03175𝑚)(0.018𝑚)
= 1.7165 𝑀𝑃𝑎 

Con las dimensiones dadas, el factor de concentración de esfuerzos observado es de 𝐾𝑡 =

1.76, resultando en un valor de esfuerzo máximo de  

𝜎𝑚𝑎𝑥1 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡 = 3.0211 𝑀𝑃𝑎. 

Al mismo tiempo que el eslabón se encuentra sometido a la carga de compresión por el peso 

del usuario, la excentricidad de carga provoca que el eslabón se encuentre también bajo una 

carga flexionante. Similar a lo presentado parte b de la Figura 3.17. 
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El momento que actúa es igual al producto de los 981 𝑁 por una separación de 112.5 𝑚𝑚 

que representan la separación que existiría desde la línea central de la pierna (correspondiente a 

una cintura de 450 𝑚𝑚 de ancho) hasta la línea central de la sección transversal de los 

eslabones. El momento tiene un valor de 𝑀 = 110.3625 𝑁𝑚 con la geometría dada para esta 

sección. Se calcula el esfuerzo nominal con la ecuación (3-12). 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
6𝑀

ℎ𝑑2
 

(3-12) 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
6(110.3625 𝑁𝑚)

(0.03175𝑚)(0.018𝑚)2
= 64.37 𝑀𝑃𝑎 

Para el radio 𝑟 = 6.5 𝑚𝑚, con respecto al gráfico presentado en el Anexo B - 3 y la relación 

𝐻/𝑑 = 1.76, se utiliza la curva 𝐻/𝑑 = 1.5 por tener continuidad en el dominio para el valor 

𝑟/𝑑 = 0.36, el factor de concentración de esfuerzos se encuentra alrededor de 𝐾𝑡 = 1.4, 

resultando en un valor de esfuerzo máximo de  

𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 90.1181 𝑀𝑃𝑎 

Los esfuerzos 𝜎𝑚𝑎𝑥1 y 𝜎𝑚𝑎𝑥2 representan esfuerzos normales actuando en el mismo punto y 

en la misma dirección en el filete. Cuando un elemento se encuentra bajo una combinación de 

cargas, el principio de superposición establece que el esfuerzo máximo en este caso es 

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 𝜎𝑚𝑎𝑥1 + 𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 𝐾𝑡𝑛1𝜎𝑛𝑜𝑚1 + 𝐾𝑡𝑛2𝜎𝑛𝑜𝑚2 
(3-13) 

por lo tanto, este cambio de sección en los eslabones bajo las condiciones dadas resulta en un 

esfuerzo máximo de 

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 3.0211 + 90.1181 = 93.1392 𝑀𝑃𝑎 

que equivale a un factor de seguridad de 2.57. 

 

3.1.8.2 Bloque cuadrado grueso hueco con agujeros circulares en la pared 

Los eslabones de muslo y espinilla están dotados de perforaciones circulares a lo largo de su 

longitud para tener la capacidad de variar la longitud de los segmentos ensamblados en la 

configuración macho-hembra. Para el perfil cuadrado en cada uno de estos segmentos, la gráfica 

del Anexo B - 4 puede ser aplicada para estimar el factor de concentración de esfuerzos cuando 

el usuario utiliza el exoesqueleto y soporta todo su peso sobre una pierna. Las dimensiones de 

interés se señalan en la Figura 3.18, donde 𝐻 es la longitud del lado del perfil, 𝐷 el diámetro de 

la geometría hueca a lo largo del perfil y 𝑑 el diámetro del agujero circular en la pared. 
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Figura 3.18. Bloque cuadrado grueso hueco con agujeros circulares en la pared y su  

localización en uno de los eslabones de la estructura del exoesqueleto. 

La curva de la tabla presentada en el Anexo B - 4 se encuentra en función de la relación 

geométrica 𝑑/𝐻. Al seguir la regla de separación mínima entre centros de agujeros de 3𝑑 

(sección 3.1.7), el análisis para estimar el factor de concentración de esfuerzos se puede hacer 

con una única perforación a lo largo del bloque. Para esta geometría se tiene 𝑑 = 14 𝑚𝑚, 𝐷 =

25.4 𝑚𝑚 y 𝐻 = 31.75 𝑚𝑚. 

El esfuerzo nominal en el área bruta se calcula considerando la sección transversal del bloque 

con el orificio longitudinal pero sin la perforación transversal a partir de la ecuación (3-14). 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑃

𝐻2 − 𝜋𝐷2/4
 

(3-14) 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
981 𝑁

5.0135𝑥10−4𝑚2
= 1.9566𝑥106 𝑃𝑎. 

Se calcula el factor de concentración de esfuerzos a partir de la relación 𝑑/𝐻 = 0.44 con las 

dimensiones dadas y la ecuación (3-15) (obtenida a partir de datos de simulación) para la 

estimación del factor 

𝐾𝑡𝑔 = 𝐶1 (
𝑑

𝐻
)

3

− 𝐶2 (
𝑑

𝐻
)

2

+ 𝐶3 (
𝑑

𝐻
) + 𝐶4 

(3-15) 

donde, para una relación 𝐻/𝐷 = 1.25, se tiene 𝐶1 = 14.775, 𝐶2 = 8.7596, 𝐶3 = 0.7077 y 

𝐶4 = 3.0246; que resulta en un valor 𝐾𝑡𝑔 = 2.9, y da un esfuerzo máximo 

𝜎𝑚𝑎𝑥1 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑔 = 5.5602 𝑀𝑃𝑎. 

Al mismo tiempo que el eslabón se encuentra sometido a la carga de compresión por cuerpo 

del usuario, la excentricidad de la aplicación de la carga provoca que el eslabón se encuentre 

también bajo una carga flexionante, como se esquematiza en la Figura 3.19. Para este perfil, a 

partir del gráfico propuesto para el caso anterior, se presenta el gráfico del Anexo B - 5 obtenido 

a través de simulación. 
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Figura 3.19. Bloque cuadrado grueso hueco con agujeros  

circulares en la pared sometido a flexión (vista frontal). 

Para la geometría dada, con los orificios para pernos de 𝑑 = 14 𝑚𝑚, ancho de 𝐻 = 1 ¼” =

31.75 𝑚𝑚, se tiene que 𝑑/𝐻 = 0.44. El momento que actúa en el elemento es igual al momento 

establecido en el análisis de la sección 3.1.8.1 con un valor 𝑀 = 110.3625 𝑁𝑚 y 𝐷 =

25.4 𝑚𝑚. El esfuerzo nominal es igual al esfuerzo flexionante que se encuentra en el área bruta 

alejada de las perforaciones transversales (pero incluyendo el orificio longitudinal). De la 

ecuación (3-2) se tiene 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑀𝑐

𝐼
=

(110.3625 𝑁𝑚)(15.875𝑥10−3 𝑚)

(6.425𝑥10−8 𝑚4)
= 27.2685𝑥106 𝑃𝑎 

donde el momento de inercia es 𝐼 =
𝐻4

12
−

𝜋𝐷4

64
 y 𝑐 = 𝐻/2.  

Debido a la posición de la carga con respecto a la cara del perfil, se observa que los orificios 

han sido colocados sobre una línea que coincide con el eje neutro. De la simulación se observó 

que el factor de concentración de esfuerzos empieza a tener efecto a partir de 𝑑/𝐻 > 0.45. Para 

la geometría dada en este caso, 𝑑/𝐻 = 0.44, por lo tanto 𝜎𝑚𝑎𝑥2 ≅ 𝜎𝑛𝑜𝑚. 

En ambos casos, el esfuerzo máximo se encuentra en el mismo punto con respecto a la 

dirección de las cargas aplicadas en el elemento plano. Por el principio de superposición se 

encuentra el esfuerzo máximo para estos elementos: 

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 𝜎𝑚𝑎𝑥1 + 𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 5.5602 + 27.2685 = 32.8287 𝑀𝑃𝑎 

Es posible concluir que este perfil en la estructura soporta las cargas estudiadas en esta 

sección con un factor de seguridad mayor a 7. Este cálculo es de utilidad para la geometría de 

los eslabones hembra de muslo y espinilla. 
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3.1.8.3 Barra de sección transversal circular con orificio transversal 

Los eslabones están dotados de perforaciones circulares a lo largo de su longitud para tener la 

capacidad de variar la longitud total de los segmentos correspondientes a muslo y espinilla. Para 

el perfil circular en cada uno de estos segmentos dentro del escenario de carga de bipedestación, 

se aplicó el gráfico del Anexo B - 6 para estimar el factor de concentración de esfuerzos. Los 

parámetros necesarios para la carga correspondiente a compresión se observan en la Figura 3.20. 

   

Figura 3.20 Barra de sección transversal circular con orificio transversal sometida a tensión y su localización en uno de los 

eslabones de la estructura del exoesqueleto.  

La curva del gráfico en el Anexo B - 6 se encuentra en función de 𝑑𝑖/𝐷 y se presentan 

distintas curvas, donde 𝑑𝑖 es el diámetro interior, igual a cero para este caso (barra sólida con 

orificios transversales), 𝐷 = 25.4 𝑚𝑚 es el diámetro de la barra, 𝑑 = 14 𝑚𝑚 como el diámetro 

de los orificios. Se tiene entonces 𝑑𝑖/𝐷 = 0 y 𝑑/𝐷 = 0.55.  

El punto 𝐴 en la Figura 3.20 representa la localización del esfuerzo máximo, a una pequeña 

distancia dentro del orificio, sobre su superficie [94]. El esfuerzo nominal se calcula a partir del 

área bruta. Para el caso de una barra solida de sección transversal circular el esfuerzo nominal 

es igual a 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
4𝑃

𝜋𝐷2
 

(3-16) 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
4(981 𝑁)

𝜋(0.0254 𝑚)2
= 1.936𝑥106 𝑃𝑎 

Se busca calcular 𝐾𝑡𝑛 para conocer el factor de concentración neto en el área de interés. A 

partir de las ecuaciones dadas en el Anexo B - 6 se tiene que para 𝑑𝑖/𝐷 = 0 y 0 ≤ 𝑑/𝐷 ≤ 0.7, 

𝐾𝑡𝑔 = 12.806 − 42.602 (
𝑑

𝐷
) + 58.333 (

𝑑

𝐷
)

2

 

(3-17) 
que resulta en un valor de  𝐾𝑡𝑔 = 7.02. A partir de este valor, se calcula el factor de 

concentración de esfuerzos en el área neta, 
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𝐾𝑡𝑛 = 𝐾𝑡𝑔

𝐴𝑛𝑒𝑡𝑎

𝐴𝑏𝑎𝑟𝑟𝑎
= 𝐾𝑡𝑔 (1 −

4𝑑

𝜋𝐷
) 

(3-18) 

y se obtiene un valor de 𝐾𝑡𝑛 = 2.09. 

El esfuerzo máximo para la barra bajo la carga de compresión es 

𝜎𝑚𝑎𝑥1 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑛 

𝜎𝑚𝑎𝑥1 = (1.936𝑥106 𝑃𝑎)(2.09) = 4.0462 𝑀𝑃𝑎 

Al mismo tiempo que el eslabón se encuentra sometido a la carga de compresión originada 

por el peso del cuerpo del usuario, la excentricidad de la aplicación de la carga provoca que el 

eslabón se encuentre también bajo una carga flexionante, como se muestra en la Figura 3.21. 

Para este perfil se propone el gráfico obtenido por datos de simulación para la estimación del 

factor de concentración de esfuerzo presentado en el Anexo B - 7.  

 
Figura 3.21. Barra de sección transversal circular con orificio transversal sometida a flexión  

con agujeros transversales que cortan la sección transversal en línea con el eje neutro. 

Los parámetros de la geometría observados para la estimación del factor de concentración de 

esfuerzos son el diámetro 𝐷 = 25.4 𝑚𝑚 de la barra y el diámetro 𝑑 = 14 𝑚𝑚 del orificio, como 

se observa en la Figura 3.21. El gráfico está en función de la relación 𝑑/𝐷. El momento 

flexionante tiene un valor 𝑀 = 110.3625 𝑁𝑚. El esfuerzo nominal en el área bruta es 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑀𝑐

𝐼
=

(110.3625 𝑁𝑚)(0.0127 𝑚)

2.0431𝑥10−8 𝑚4
= 68.6018𝑥106 𝑃𝑎 

donde 𝐼 =
𝜋𝐷4

64
 y 𝑐 = 𝐷/2. 

Debido a la posición del momento con respecto a la cara del perfil, se observa que los orificios 

se encuentran sobre la línea donde se posiciona el eje neutro. Al realizar la simulación, se 
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observó que el factor de concentración de esfuerzos empieza a tener efecto a partir de 𝑑/𝐷 >

0.4. Para la geometría dada en este caso, 𝑑/𝐷 = 0.55, por lo tanto el factor 𝐾𝑡𝑔 para hallar 

𝜎𝑚𝑎𝑥2 se calcula a partir de la ecuación (3-19) obtenida a partir de las curvas presentadas en el 

Anexo B - 7.  

𝐾𝑡𝑔 = 86.176 (
𝑑

𝐷
)

3

− 125.57 (
𝑑

𝐷
)

2

+ 64.771 (
𝑑

𝐷
) − 10.39 

(3-19) 

𝐾𝑡𝑔 = 1.58 

Se tiene un esfuerzo máximo a la flexión de  

𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑔 

𝜎𝑚𝑎𝑥2 = (68.6018 𝑀𝑃𝑎)(1.58) = 108.3908 𝑀𝑃𝑎 

En ambos casos, el esfuerzo máximo se encuentra en el mismo punto con respecto a la 

dirección de las cargas aplicadas en el elemento plano. Por el principio de superposición se 

encuentra el esfuerzo máximo para estos elementos: 

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 𝜎𝑚𝑎𝑥1 + 𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 4.0462 + 108.3908 = 112.4370 𝑀𝑃𝑎 

Es posible concluir que este perfil en la estructura soporta las cargas estudiadas en esta 

sección con un factor de seguridad de 2.13. 

Cuando los elementos con esta geometría localizados en el eslabón del muslo se encuentran 

en el caso donde el usuario pasa de sedestación a bipedestación, la flexión en el muslo al soportar 

el peso del tronco y sus concentradores de esfuerzo debido a los orificios de pernos se pueden 

calcular a partir del gráfico presentado en el Anexo B - 8. La representación de este escenario 

se observa en la Figura 3.22.  

 
Figura 3.22. Barra de sección transversal circular con orificio transversal sometida a  

flexión con agujeros transversales cuya longitud se aleja del eje neutro. 
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El esfuerzo nominal se calcula en la sección transversal bruta con los eslabones del muslo 

resistiendo cada uno la mitad del peso del tronco (en un caso ideal), que equivale a un momento 

𝑀 = 157.8184 𝑁𝑚 cuando ese peso se aplica a una distancia del 71.5% de la longitud del 

eslabon del muslo cuando su longitud máxima llega a ser hasta de 450 𝑚𝑚 (sección 3.1.5). Con 

dimensiones 𝐷 = 25.4 𝑚𝑚 y 𝑑 = 14 𝑚m, el esfuerzo nominal en el área bruta es: 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑀𝑐

𝐼
=

(157.8184 𝑁𝑚)(12.7𝑥10−3 𝑚)

2.0431𝑥10−8 𝑚4
= 98.0971𝑥106 𝑃𝑎 

donde 𝐼 =
𝜋𝐷4

64
 y 𝑐 = 𝐷/2. Con la ecuación (3-20) se estima el factor de concentración de 

esfuerzos  

𝐾𝑡𝑔 = 31.394 (
𝑑

𝐻
)

2

− 13.054 (
𝑑

𝐻
) + 4.5186 

(3-20) 

𝐾𝑡𝑔 = 6.84 

que resulta en un esfuerzo máximo bajo esta condición de carga de 

𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑔 = (98.0971𝑥106 𝑃𝑎)(6.84) = 670.98 𝑀𝑃𝑎 

Para este caso, al generar el gráfico del factor de concentración de esfuerzos se observa que 

este inicia en valores superiores a 𝐾𝑡𝑔 = 3  y continúa incrementándose. Esto es debido a que 

los agujeros se encuentran sobre el extremo del perfil de la sección transversal, en los puntos 

donde se encuentra el esfuerzo máximo cuando el elemento se somete a una carga de flexión. 

Se observa también que el factor de seguridad no es alcanzado y se espera que la fluencia local 

y el consecuente endurecimiento del material permitan que la estructura soporte las cargas si se 

diera el caso de ambos muslos soportando el peso del tronco del usuario durante un instante sin 

ningún otro apoyo adicional. Suponiendo también que no se siguieran las recomendaciones 

propias de la fisioterapia y el usuario no utilizara apoyos con las manos como lo son barras 

paralelas o muletas que puedan disminuir la carga sobre la estructura al llevar a cabo la 

rehabilitación. 

3.1.8.4 Barra de sección transversal cuadrangular escalonada a barra circular  

En los elementos que forman parte de los eslabones correspondientes al muslo y a la espinilla, 

la sección con geometría tipo macho pasa por un cambio de sección del perfil cuadrado 𝐻 =

31.75 𝑚𝑚 de lado a perfil circular de 𝑑 = 25.4 𝑚𝑚 de diámetro. Se propone que el cambio de 

sección se realice al rebajar la geometría cuadrada hasta un círculo de diámetro menor con una 

transición a través de una geometría de cono. En el Anexo B - 9 y en el Anexo B - 10 se presentan 

gráficos para el factor de concentración de esfuerzos para distintas alturas en el cono bajo cargas 

de compresión y flexión, respectivamente. La condición de carga más crítica para esta sección 

es la del usuario en bipedestación al dejar todo el peso del cuerpo sobre una sola pierna. Las 

dimensiones consideradas para el cálculo del factor de concentración de esfuerzo se señalan en 

la Figura 3.23. 
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Figura 3.23. Barra de sección transversal cuadrangular escalonada a barra circular sometida a compresión y a flexión. 

Los gráficos en los anexos se encuentran en función de la relación entre la altura del cono 𝑎 

y el valor 𝐻 que representa la longitud del lado de la sección cuadrada. El diámetro de la sección 

circular se representa con 𝑑.  

Para la carga de compresión, con valores de 𝐻 = 31.75 𝑚𝑚, 𝑑 = 25.4 𝑚𝑚, bajo una carga 

𝑃 = 981 𝑁 y para una altura en el cono de 𝑎 = 10 𝑚𝑚, se calcula el esfuerzo nominal 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
4𝑃

𝜋𝑑2
=

4(981 𝑁)

𝜋(0.0254 𝑚)2
= 1.9360𝑥106 𝑃𝑎 

El factor de concentración 𝐾𝑡𝑔 se calcula utilizando la relación de 𝑎/𝐻 = 0.31 en la ecuación 

(3-21) que corresponde a la curva de 𝐻/𝑑 = 1.25 en el Anexo B - 9, 

𝐾𝑡𝑔 = 1.358 (
𝑎

𝐻
)

2

− 2.322 (
𝑎

𝐻
) + 2.3593 

 (3-21) 

𝐾𝑡𝑔 = 1.77 

y el esfuerzo máximo por compresión resulta 

𝜎𝑚𝑎𝑥1 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑔 = (1.9360𝑥106 𝑃𝑎)(2.13) = 3.4267 𝑀𝑃𝑎. 

Utilizando los mismos valores de 𝐻, 𝑑 y 𝑎 para una carga flexionante de 𝑀 = 110.3625 𝑁𝑚 

cuando se concentra el peso del cuerpo en una sola pierna y con la curva de 𝐻/𝑑 = 1.25 del 

Anexo B - 10, se calcula el esfuerzo nominal sobre el área bruta de la sección circular,  

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑀𝑐

𝐼
=

(110.3625 𝑁𝑚)(0.0127 𝑚)

2.0432𝑥10−8 𝑚4
= 68.5994𝑥106 𝑃𝑎. 

Para una altura en el cono de 𝑎 = 10 𝑚𝑚, el factor de concentración de esfuerzos se calcula 

con la relación 𝑎/𝐻 utilizando la ecuación (3-22) 

𝐾𝑡𝑔 = 0.3376 (
𝑎

𝐻
)

2

− 0.8902 (
𝑎

𝐻
) + 1.7928 

(3-22) 

y se obtiene un valor de 𝐾𝑡𝑔 = 1.55, por lo tanto 
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𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑔 = (69.5994 𝑀𝑃𝑎)(1.55) = 107.8790 𝑀𝑃𝑎 

En ambos casos, el esfuerzo máximo se encuentra en el mismo punto con respecto a la 

dirección de las cargas aplicadas en el elemento plano. Por el principio de superposición se 

encuentra el esfuerzo máximo para estos elementos: 

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 𝜎𝑚𝑎𝑥1 + 𝜎𝑚𝑎𝑥2 = 3.4267 + 107.8790 

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 111.3057 𝑀𝑃𝑎 

Este nivel de esfuerzo representa una resistencia en el filete tal que el factor de seguridad 

alcanzado es de 2.15. 

3.1.8.5  “Orejas” de extremos redondos 

Se estudian los factores de concentración de esfuerzos en los extremos de los eslabones en la 

zona donde se encuentran las articulaciones. Similar a la geometría mostrada en la Figura 3.24.  

Se utiliza el Anexo B - 11 y el Anexo B - 12.  La concentración de esfuerzos se ve 

influenciada por la geometría de la “oreja” y por la holgura entre el orificio y el pasador. De 

acuerdo a [94], el esfuerzo máximo sucede en el punto 𝐵 de la Figura 3.24 cuando existe holgura, 

para el cual 10° < 𝜃 < 35°. Para pernos con ajuste perfecto, el esfuerzo máximo ocurre en el 

punto 𝐴. 

   
(a)                                                     (b) 

Figura 3.24. "Oreja" con pasador. La "oreja" tiene una terminación redonda.  

(a) ensamble con holgura, (b) ajuste perfecto. 

La dimensión ℎ representa el espesor de la “oreja”, 𝐻 es el ancho del perfil de la “oreja” y 

horquillas, 𝑐 la distancia del centro del orificio al extremo de la terminación redonda y 𝛿 la 

holgura entre el orificio y el pasador. Se utiliza también un valor 𝑒 = 𝛿/ℎ que representa la 

holgura entre el pasador y el orificio como un porcentaje del diámetro del pasador. Se introduce 

el factor 𝐾𝑡𝑒, que representa el factor de concentración de esfuerzos a un porcentaje de holgura 

𝑒 (por ejemplo, 𝐾𝑡0.2 se refiere a un 0.2% de holgura entre el orificio y el pasador). Entonces un 

factor 𝐾𝑡100 se utiliza para el caso en que el perno recibe una carga 𝑃 de forma uniforme a lo 

largo de su espesor en el punto C de la Figura 3.24 [94].  
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A partir de la notación en la Figura 3.24, las dimensiones utilizadas en el exoesqueleto para 

los pasadores de articulación son: 

 ℎ = 18 𝑚𝑚 (sección 3.1.8.1) 

 𝐻 = 31.75 𝑚𝑚 (sección 3.1.5) 

 𝑑 = 9 𝑚𝑚 (sección 3.1.6) 

 𝑐 = 15.875 𝑚𝑚 

 𝑃 = 981 𝑁 

 𝛿 = 1/16" = 1.5875 𝑚𝑚 

 𝑒 = 𝛿/ℎ = 0.088 = 8.8% 

 𝑐/𝐻 = 0.5 

 𝑑/𝐻 = 0.2834 

 ℎ/𝑑 = 2 

Para la geometría estudiada en este caso, se tiene que ℎ/𝑑 > 0.5. De acuerdo a [94], cuando 

esta condición se cumple, el factor de concentración de esfuerzo a calcular se convierte en 𝐾𝑡𝑒
′ . 

El factor 𝐾𝑡𝑒
′  se obtiene a partir del cálculo del factor 𝐾𝑡𝑒 en el Anexo B - 11. De este último, se 

trabaja con la razón 𝐾𝑡𝑒
′ /𝐾𝑡𝑒 contra ℎ/𝑑. La curva superior en el Anexo B - 12 aplica cuando 

los módulos elásticos de la “oreja” y el pasador son iguales, como lo es en este caso. 

Una vez que se conocen las condiciones para el cálculo del factor 𝐾𝑡𝑒
′ , el cálculo inicia con 

el esfuerzo nominal 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑃

(𝐻 − 𝑑)ℎ
 

(3-23) 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
981 𝑁

(0.03175 𝑚 − 0.009 𝑚)(0.018 𝑚)
= 2.3956𝑥106 𝑃𝑎 

Con el valor de 𝑒 = 0.088, del gráfico dentro del Anexo B - 11, corresponde un valor de 

factor de corrección 𝑓 ≈ −0.19. En ese mismo gráfico, de las curvas correspondientes a 𝑐/𝐻 =

0.5, para 𝑑/𝐻 = 0.28 se obtienen 𝐾𝑡0.2 ≈ 4.15 y 𝐾𝑡100 ≈ 4.7 y es posible calcular 𝐾𝑡𝑒 con la 

ecuación (3-24). 

𝐾𝑡𝑒 = 𝐾𝑡0.2 + 𝑓(𝐾𝑡100 − 𝐾𝑡0.2) 
(3-24) 

𝐾𝑡𝑒 = 4.15 + (−0.19)(4.7 − 4.15) = 4.04 

En el Anexo B - 12, se utiliza la curva de 𝐸𝑝𝑒𝑟𝑛𝑜/𝐸𝑜𝑟𝑒𝑗𝑎 = 1 y se encuentra que para el valor 

de ℎ/𝑑 = 2 corresponde 𝐾𝑡𝑒
′ /𝐾𝑡𝑒 = 1.88. Entonces el factor de concentración de esfuerzos 𝐾𝑡𝑒

′  

es 

𝐾𝑡𝑒
′ = 1.88𝐾𝑡𝑒 = 1.88(4.04) = 7.59 

que resulta en un esfuerzo máximo  

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑒
′ = (2.3956 𝑀𝑃𝑎)(7.59) = 18.195 𝑀𝑃𝑎. 
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El valor calculado para el esfuerzo máximo asegura que el punto sometido a mayor esfuerzo 

en esta geometría resiste la carga con un factor seguridad alrededor de 13. 

De forma análoga, para el pasador encargado de transmitir el torque del motor a la estructura 

del exoesqueleto (descrito a detalle en la sección 3.1.10), el análisis utiliza los mismos valores 

con excepción de 𝑑, que ahora es 𝑑 = 19𝑚𝑚, y 𝑑/𝐻 = 0.5984. De la ecuación (3-23), 

𝜎𝑛𝑜𝑚 =
𝑃

(𝐻 − 𝑑)ℎ
=

981 𝑁

(0.03175 𝑚 − 0.019 𝑚)(0.018 𝑚)
= 4.2745𝑥106 𝑃𝑎 

Para 𝑒 = 0.088, del gráfico dentro del Anexo B - 11, corresponde un valor 𝑓 ≈ −0.19. En 

ese mismo gráfico, de las curvas correspondientes a 𝑐/𝐻 = 0.5, para 𝑑/𝐻 = 0.59 se obtienen 

𝐾𝑡0.2 ≈ 2.8 y 𝐾𝑡100 ≈ 4.05 y es posible calcular 𝐾𝑡𝑒 con la ecuación (3-24) 

𝐾𝑡𝑒 = 2.8 + (−0.19)(4.05 − 2.8) = 2.56. 

En el Anexo B - 12 se utiliza la curva de 𝐸𝑝𝑒𝑟𝑛𝑜/𝐸𝑜𝑟𝑒𝑗𝑎 = 1 y se encuentra que para el valor 

de ℎ/𝑑 = 2 corresponde 𝐾𝑡𝑒
′ /𝐾𝑡𝑒 = 1.88. Entonces el factor de concentración de esfuerzos 𝐾𝑡𝑒

′  

es 

𝐾𝑡𝑒
′ = 1.88𝐾𝑡𝑒 = 1.88(2.56) = 4.81 

que resulta en un esfuerzo máximo  

𝜎𝑚𝑎𝑥 = 𝜎𝑛𝑜𝑚𝐾𝑡𝑒
′ = (4.2745 𝑀𝑃𝑎)(4.81) = 20.5924 𝑀𝑃𝑎 

El valor calculado para el esfuerzo máximo asegura que el punto sometido a mayor esfuerzo 

en esta geometría resiste la carga con un factor seguridad alrededor de 11. 

 Torque en articulaciones 

Para que el exoesqueleto pueda ofrecer al usuario la capacidad de desarrollar los ejercicios 

recomendados por la terapia física, se vuelve conveniente conocer los torques que un actuador 

necesita para asistir al usuario durante una sesión de fisioterapia. En la sección 2.1.5.4 se hizo 

referencia a los trabajos existentes relacionados con la estimación de torques en las 

articulaciones de miembros inferiores durante el movimiento desde la posición de sedestación 

hasta bipedestación. En la sección 3.1.5 se identificó este movimiento como un caso crítico de 

carga. En esta sección se considera tal escenario de forma similar para estimar los torques que 

requieren ser transmitidos sobre la estructura para lograr los movimientos deseados a 

velocidades establecidas cuando el usuario lleva el exoesqueleto. 

Con las conclusiones de la sección 2.1.5.4 sobre la estimación de torques en articulaciones 

de miembros inferiores, se propuso estimar los valores a partir de una simulación con un modelo 

virtual que realiza el movimiento de STS (sit-to-stand) donde fuera posible medir los torques 

que serían necesarios para la tarea. Se utilizó un modelo virtual antropomorfo equivalente a una 

persona de 80 𝑘𝑔. y 1.70 𝑚. de altura como el mostrado en la Figura 3.25. La geometría del 

modelo limita la capacidad de movimientos a flexiones y extensiones en sus articulaciones.  
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Figura 3.25. Modelo virtual antropomorfo utilizado en la simulación para la estimación de  

torques en las articulaciones de los miembros inferiores. Vista frontal y vista lateral. 

Se importó el modelo virtual al ambiente del software de simulación dinámica multicuerpo 

MSC Adams en una posición de sedestación sobre bloques a manera de asiento, tal como se 

observa en la Figura 3.26.  

En la posición inicial, la articulación de cadera está flexionada 90°. Los brazos se mantienen 

extendidos hacia abajo y rectos durante toda la actividad. Esta condición representa una 

variación con respecto de los experimentos físicos revisados donde los brazos se encontraban 

flexionados y colocados sobre el pecho para evitar utilizarlos como apoyo. Sin embargo, de 

acuerdo a comparaciones realizadas en [42], los resultados sugieren que el uso de las manos no 

tiene influencia sobre la reducción de los torques en las articulaciones.  

 
Figura 3.26. Modelo virtual para la simulación de STS. 
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Para la simulación se estableció un tiempo total de 2 segundos para realizar el movimiento. 

En la Tabla 3.11 se presentan las tres fases a observar del movimiento de STS junto con los 

intervalos de tiempo y los arcos de movimiento angulares correspondientes a partir de las 

pruebas citadas en la sección 2.1.5.4. Los torques obtenidos para cada articulación en el 

movimiento de STS durante 2 segundos de simulación se presentan en el gráfico de la Figura 

3.27.  

Tabla 3.11. Fases del movimiento STS considerados en la simulación  

con modelo virtual. Intervalos de tiempo y acciones en cada fase. 

Fase Intervalo de tiempo (s) Acción 

1 0 – 0.56 Flexión del tronco 42.9° 

2 0.56 – 0.92 
Extensión del muslo 15.7° 

Flexión de la rodilla 8.2° 

3 0.92 – 2 

Extensión del tronco 42.9° 

Extensión del muslo 74.3° 

Extensión de la rodilla 8.2° 

 

 
Figura 3.27. Estimación de torques en miembros inferiores durante el movimiento de STS a partir de simulación en 2 segundos. 

Los torques estimados en la simulación representan el total requerido por los actuadores para 

ambas piernas. Por lo tanto, con las condiciones dadas en el modelo virtual, un actuador en cada 

pierna debería entregar la mitad de los valores presentados en la Figura 3.27 para realizar el 

movimiento en el tiempo establecido. En pruebas reales con sujetos de prueba, se ha reportado 

que no existen diferencias significativas entre los torques de las piernas izquierda y derecha 

[95]. La Tabla 3.12 presenta el torque necesario por cada actuador localizado en las 

articulaciones de la pierna asistida. 

Resulta importante señalar que la simulación ofrece torques de articulaciones en un escenario 

donde el usuario no colabora de manera activa en la realización del movimiento. En un escenario 

real con un usuario llevando el exoesqueleto, se espera que los valores requeridos en los 
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actuadores disminuyan considerablemente a lo largo de una serie de sesiones de terapia física. 

Considerando incluso que desde las primeras sesiones los torques requeridos pueden ser de 

valores menores a los estimados por la simulación en función del nivel de debilitamiento que 

exista en el miembro afectado y el grado de apoyo adicional por el apoyo con muletas o barras 

paralelas. Los datos obtenidos por esta simulación son de utilidad como una referencia para los 

valores de torque máximos que se requieren por parte de los actuadores en cada articulación. 

Una descripción detallada de los parámetros de simulación y trayectorias dadas se presenta 

en el Anexo C. 

Tabla 3.12. Torque en articulaciones de miembros inferiores para una sola pierna  

al realizar el movimiento de STS a partir de los resultados de simulación. 

Articulación 
Torque requerido en 

 el actuador (𝑵𝒎) 

Cadera 146.59 

Rodilla 4.9289 

Tobillo 0.2987 

 

 Selección de actuador y transmisión de potencia 

Como se mencionó en la introducción en el Capítulo 1, el exoesqueleto desarrollado en este 

trabajo cuenta únicamente con un actuador instalado en la articulación de cadera. A partir de los 

valores de torques encontrados en la revisión de estado del arte y de los valores obtenidos por 

simulación de la sección 3.1.9, se tiene una referencia sobre los valores máximos requeridos por 

actuadores. Esta sección está enfocada en identificar el actuador y los accesorios necesarios para 

transmitir el torque hacia la estructura.  

Uno de los objetivos está dirigido a la selección de un actuador capaz de ofrecer un torque 

considerable en un mínimo espacio. La actuación directa no es una opción, por lo que se requiere 

de una combinación de motor con reductor de velocidad para incrementar el par a la salida. La 

combinación seleccionada se compone de un servomotor marca WINGXINE modelo ASME-

03B como el mostrado en la Figura 3.28. El motor está acoplado a una caja reductora con una 

relación de transmisión de 394:1 que le permite alcanzar un torque máximo a la salida de 

380 𝑘𝑔 ∙ 𝑐𝑚 (alrededor de 37 𝑁𝑚). El tren de engranes de la caja reductora se muestra en la 

Figura 3.29. 

  
Figura 3.28. Servomotor WINGXINE modelo ASME-03B. 
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Figura 3.29. Tren de engranes acoplado al motor WINGXINE.  

La relación de transmisión es de 394:1. 

De acuerdo al fabricante, el par nominal del motor es de 340 𝑘𝑔 ∙ 𝑐𝑚 y el par pico 

momentáneo es de 380 𝑘𝑔 ∙ 𝑐𝑚. El par pico momentáneo es un valor de torque que puede ser 

alcanzado por el motor solo por unos segundos para evitar daños. La velocidad del motor sin 

carga es de 120 °/𝑠 (20 𝑟𝑝𝑚) cuando se alimenta con 24 𝑉𝐶𝐷. La masa del motor y caja 

reductora es de aproximadamente 560 𝑔. La caja reductora está compuesta por un tren de 

engranes rectos en 4 etapas. El arco de movimiento a la salida es de 300° dispuestos en una 

configuración de ±150°. Las especificaciones detalladas del motor se presentan en el Anexo D. 

El diámetro del eje a la salida de la caja reductora es de 8 𝑚𝑚. Se dimensionó un pasador 

para la transmisión del torque desde el motor hacia la estructura del exoesqueleto. Un bosquejo 

del pasador para la transmisión de torque se muestra en la Figura 3.30. El pasador tiene una 

perforación en forma de “D” para recibir el eje de salida de la caja reductora. En el extremo de 

mayor diámetro, se presenta una configuración similar a una brida para la unión del pasador con 

el eslabón del muslo. Los seis orificios en el pasador tienen un diámetro de 3.175 𝑚𝑚 (1/8”) y 

resisten el par máximo del motor con un factor seguridad de 2.25. El ensamble motor-pasador-

eslabón se esquematiza en la Figura 3.31. 

La sujeción del motor al eslabón móvil (muslo) se da a través de su eje de salida con el 

pasador de la Figura 3.30. Por otro lado, para acoplar el motor al eslabón fijo (cintura) se 

esquematiza una montura que se acopla a los orificios maquinados en la carcasa de la caja 

reductora. 

 

 
Figura 3.30. Pasador para la transmisión de torque desde el eje  

de salida del motor hacia la estructura del exoesqueleto. 
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Figura 3.31. Ensamble motor-pasador-eslabón. 

Para la misma articulación de cadera, pero en el lado opuesto al lado actuado por el motor, 

se tiene un ensamble con un potenciómetro que mide la posición angular de la pierna sana. El 

potenciómetro envía una señal de posición angular al programa de control (sección 3.2.6.2). Es 

necesario que este instrumento mantenga su posición angular con respecto al eslabón fijo, pero 

que su vástago tenga la capacidad de girar con respecto al eslabón móvil. Se utiliza un pasador 

que permite el movimiento del vástago gracias a un seguro tipo “R” (algunas veces llamado 

seguro tipo “beta”) y una montura que sujeta la parte fija. El pasador y el ensamble se muestran 

en la Figura 3.32 y la Figura 3.33, respectivamente. 

 
Figura 3.32. Pasador para el potenciómetro que registra la posición angular  

del eslabón correspondiente al muslo conectado a los sensores. 

 
Figura 3.33. Ensamble potenciómetro-pasador-eslabón. 
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En el Anexo E se presentan los dibujos a detalle de los pasadores de la articulación de cadera 

para ambas piernas, las monturas y cada uno de los eslabones calculados en esta sección y que 

componen la estructura del exoesqueleto. 

Los tornillos que sujetan los pasadores (de motor y de potenciómetro) al eslabón móvil en la 

articulación son de tamaño 6-32 NC. Las dimensiones de la rosca se presentan en la Tabla 3.13. 

El uso de una rosca estándar (NC) se debe al requisito de un montaje y desmontaje fácil y 

frecuente. Su uso también es recomendado para aplicaciones en materiales blandos. 

Tabla 3.13. Dimensiones de rosca estándar 6-32. 

Tamaño 

Diámetro mayor 

(nominal) 

Diámetro menor 

(mm) 
Número de hilos 

por pulgada 
plg mm plg mm 

6 0.1380 3.5052 0.0974 2.4739 32 

 

Los tornillos que sujetan los pasadores con el eslabón móvil (muslo) requieren una 

perforación roscada de cuando menos 2 veces el diámetro del tornillo. Esta regla es planteada 

por [96] para un ensamble entre un tornillo de acero y un agujero roscado de aluminio. El 

objetivo es evitar una falla por barrido en los filetes de la perforación roscada. 

 Construcción del prototipo físico 

El prototipo físico fue construido a partir de una barra cuadrada de aluminio de 1 ¼”. Cada una 

de las piezas que componen la estructura fue maquinada con respecto a las dimensiones 

calculadas en esta sección 3.1 a partir de los dibujos de detalle del Anexo E. En las figuras 

siguientes se presentan las piezas maquinadas y su localización en la estructura del 

exoesqueleto. 

 Eslabón de la cintura 

Se trata de los elementos considerados como “fijos” en la estructura. En la parte inferior de esta 

pieza se encuentra la articulación de cadera. En la Figura 3.34 se observa la geometría 

dimensionada de acuerdo a los cálculos de este capítulo y el bloqueo mecánico con la cadera 

para 120° en flexión y 20° en extensión. 

 
Figura 3.34. Eslabón de la cintura en el exoesqueleto. Se señala su localización en la estructura. 
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 Eslabón del muslo 

El eslabón del muslo se divide en parte superior (hembra) y parte inferior (macho), como se 

muestra en la Figura 3.35. En la parte superior del eslabón del muslo se encuentra la articulación 

de cadera, mientras que en la parte inferior se encuentra la articulación de rodilla. En ambas 

partes del eslabón se puede observar la geometría dada para el bloqueo mecánico. En la parte 

inferior donde se encuentra la articulación de rodilla se debe dar un bloqueo de 0° para extensión 

y 120° para flexión. 

 
Figura 3.35. Eslabón del muslo en el exoesqueleto. A la izquierda la parte inferior,  

a la derecha la parte superior. Se señala su localización en la estructura. 

 Eslabón de la pantorrilla 

El eslabón de la pantorrilla se divide en parte superior (hembra) y parte inferior (macho), como 

se muestra en la Figura 3.36. En la parte superior del eslabón de la pantorrilla se encuentra la 

articulación de cadera, mientras que en la parte inferior se encuentra la articulación de tobillo. 

El extremo de la parte inferior tiene una geometría capaz de limitar el rango de movimiento en 

la articulación de tobillo a 30° en dorsiflexión y hasta 50° en plantarflexión. 

 
Figura 3.36. Eslabón de la pantorrilla en el exoesqueleto. A la izquierda la parte inferior,  

a la derecha la parte superior. Se señala su localización en la estructura. 
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 Eslabón del tobillo y plataforma del pie 

El eslabón del tobillo tiene la articulación del tobillo en la parte superior, mientras que en la 

parte inferior se ensambla la plataforma para el pie del usuario. Estas piezas se muestran en la 

Figura 3.37. El eslabón de tobillo es compatible con la parte inferior del eslabón de pantorrilla 

para el bloqueo mecánico en los límites de los arcos de movimiento. 

 
Figura 3.37. Eslabón del tobillo y plataforma del pie en el exoesqueleto. A la izquierda la plataforma,  

a la derecha el eslabón de tobillo. Se señala su localización en la estructura. 

 Hebillas de sujeción 

Las hebillas de sujeción dan lugar a las correas que permiten la transmisión de movimiento 

desde la estructura del exoesqueleto a los miembros inferiores del usuario. También interactúan 

en el ensamble con el perno utilizado para variar la longitud de los eslabones. Como se mencionó 

en la sección 3.1.1, su posición al centro de los eslabones ayuda a disminuir las fuerzas reactivas 

causadas por los desajustes micro. La Figura 3.38 muestra estas piezas. 

 
Figura 3.38. Hebillas de sujeción para cintura, muslo y espinilla. 
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 Pernos de articulación en rodilla y tobillo 

En las articulaciones de rodilla y tobillo se utilizan pernos lisos (también llamados tornillos de 

pivote o pernos de articulación) de 8 𝑚𝑚 de diámetro como el mostrado en la Figura 3.39.  

 
Figura 3.39. Perno de articulación utilizado en las articulaciones de  

rodilla y tobillo de la estructura del exoesqueleto. 

 

 Correas de sujeción 

Las correas de nylon empleadas para para la sujeción de muslos y espinillas tienen un ancho de 

36 𝑚𝑚, y un ancho de 55 𝑚𝑚 para la sujeción en la cintura, como las mostradas en la Figura 

3.40. En la plataforma del pie se utiliza una correa de 20 𝑚𝑚 de ancho. 

 
Figura 3.40. Correas de sujeción para muslos, espinillas y cadera. En la parte superior se presenta  

la correa de 36 mm de ancho  y en la parte inferior la correa de 55 mm de ancho. 

 

 Masa del prototipo 

El ensamble completo del exoesqueleto (incluyendo hebillas, correas, pasadores de articulación, 

de motor y de potenciómetro) se presenta en la Figura 3.41. El ensamble del potenciómetro con 

montura se muestra en la Figura 3.42, el ensamble del motor se muestra en la Figura 3.43 y el 

exoesqueleto completo sobre un sujeto de prueba en la Figura 3.44. De acuerdo a estimaciones 

a partir del prototipo virtual, la masa de ambas piernas se encuentra alrededor de los 8.43 𝑘𝑔. 

Sin embargo, en el prototipo físico, piezas como las hebillas y las plataformas de los pies fueron 

fabricadas en acero, por lo que la masa total cambió hasta cerca de 11.7 𝑘𝑔. La Tabla 3.14 

presenta la masa de cada componente en el prototipo físico. Las plataformas de los pies son de 

utilidad para soportar el peso del exoesqueleto con la finalidad de evitar que el total de la 

estructura tenga que ser soportado por el usuario. 
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Figura 3.41. Ensamble completo de los eslabones del prototipo físico del exoesqueleto. 

 

   
Figura 3.42. Potenciómetro y su montura en el ensamble del prototipo físico. 

 

   
Figura 3.43. Servomotor y su montura en el ensamble del prototipo físico. 
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Figura 3.44. Prototipo físico usado por un sujeto de prueba desde distintas vistas. 

 

Tabla 3.14. Detalle de masa en las piezas del ensamble del prototipo físico del exoesqueleto. 

Pieza Masa (kg) Cantidad Total (kg) 

Hebilla para correas 0.508 6 3.048 

Perno tamaño M14x45 clase 4.8 0.108 10 1.080 

Montura de motor 0.125 1 0.125 

Montura de potenciómetro 0.027 1 0.027 

Pasador de motor 0.029 1 0.029 

Pasador de potenciómetro 0.031 1 0.031 

Servomotor 0.550 1 0.550 

Potenciómetro 0.030 1 0.030 

Perno liso de 8 𝑚𝑚. 0.020 6 0.120 

Tornillo 6-32 NC para pasadores 0.001 12 0.012 

Eslabón de cadera 0.565 2 1.130 

Eslabón de muslo (hembra) 0.362 2 0.724 

Eslabón de muslo (macho) 0.354 2 0.708 

Eslabón de espinilla (hembra) 0.447 2 0.894 

Eslabón de espinilla (macho) 0.452 2 0.904 

Eslabón de tobillo 0.246 2 0.492 

Plataforma del pie 0.910 2 1.820 

  Masa total (kg) 11.724 

 

En comparación, otros prototipos de exoesqueletos disponibles actualmente han registrado 

valores de masa total relativamente cercanos en sus ensambles. Por ejemplo, la segunda 

generación del exoesqueleto BLEEX tenía una masa total de 14 𝑘𝑔 (la primera generación 

pesaba el doble [86, 97]); el exoesqueleto HAL se encuentra alrededor de los 21 𝑘𝑔 [97]. 
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 Costo de fabricación 

El costo aproximado de materiales y fabricación para la realización del prototipo del 

exoesqueleto se presenta en la Tabla 3.15. En la lista presentada no se considera el costo de 

otros dispositivos necesarios para el uso del exoesqueleto como lo son el electromiógrafo y las 

tarjetas de adquisición de datos utilizadas (sección 3.2.1). 

Tabla 3.15. Costo aproximado de materiales y  

fabricación del prototipo físico del exoesqueleto. 

Concepto 
Costo 

aproximado 

Barra cuadrada de aluminio 1 ¼” $1 200 

Barra redonda de aluminio de 1 ¼”  200 

Tornillería 
Perno M14x45 clase 4.8 

Perno liso de 8 mm 

Tornillo 6-32 NC 

575 

Servomotor WINGXINE 1 500 

Instrumentos y material 
Potenciómetro, cableado 

100 

Correas para sujeción 800 

Fabricación 
Maquinado de eslabones 

Hebillas para correas 

Plataforma de los pies 

Montura de motor 

3 500 

Total $7 875 

 

3.2 Análisis de señales mioeléctricas 
El exoesqueleto desarrollado en este trabajo tiene la libertad de rotación en los movimientos de 

flexión y extensión de las articulaciones de cadera, rodilla y tobillo. El movimiento del actuador 

en la articulación de cadera en el exoesqueleto es controlado a partir de señales mioeléctricas 

tomadas de músculos seleccionados en la pierna sana.  

Esta sección describe el equipo utilizado para el registro y procesamiento de la señal 

mioeléctrica como una señal de control, así como la identificación de características de la señal 

y el algoritmo utilizado para controlar el motor en la articulación de cadera. 

 Equipo utilizado para la adquisición de señales mioeléctricas 

El sistema utilizado para la adquisición y procesamiento de señales se compone de un 

electromiógrafo de superficie marca Delsys, modelo Bagnoli-8 de tipo escritorio y una tarjeta 

de adquisición de datos marca National Instruments modelo PCI-6034E conectada a una 

computadora de escritorio y utilizada a través del software Matlab. 

El electromiógrafo como conjunto está compuesto de ocho electrodos diferenciales de 

superficie, una unidad amplificadora, un módulo y cable de entrada y una fuente de alimentación 

de grado médico. Estos componentes se presentan a detalle en el Anexo F.  
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Para realizar la adquisición de señales mioeléctricas se utiliza la tarjeta de adquisición de datos 

PCI-6034E de National Instruments conectada a una computadora de escritorio. La unidad 

amplificadora principal del electromiógrafo se conecta a la tarjeta de adquisición a través de un 

cable de conexión tipo HD68. La tarjeta de adquisición y el cable de conexión se muestran en 

la Figura 3.45. El Anexo G presenta características detalladas de la tarjeta de adquisición de 

datos National Instruments. 

 
Figura 3.45. Tarjeta de adquisición de datos National Instruments PCI-6034E y cable de conexión tipo HD68. 

 Equipo utilizado para el control del motor 

El procesamiento de la señal mioeléctrica adquirida resulta en una señal de control que debe 

llegar al motor. El motor seleccionado (sección 3.1.10) tiene la capacidad de controlar su 

posición desde 0 hasta 300° en forma proporcional a partir de un voltaje de control que puede 

variar de 0 a 5V. 

Para la implementación del programa de control del exoesqueleto en tiempo real (presentado 

más adelante en la sección 3.2.6) se hace uso de una tarjeta multifunción para la adquisición y 

el envío de señales entre instrumentos y el servomotor instalado en el ensamble. La 

comunicación entre el motor, instrumentos y el programa de control se hace a través de la tarjeta 

de adquisición de datos marca Advantech modelo PCI-1716. Se trata de una tarjeta multifunción 

de 16 canales de entrada análoga, 2 canales de salida análoga, 16 canales de entrada digital, 16 

canales de salida digital y salidas de 5 y 12 VCD. La tarjeta se conecta a un tablero de conexión 

a través de un cable HD68. La tarjeta y el tablero de conexión se muestran en la Figura 3.46. El 

Anexo H presenta características más detalladas de la tarjeta Advantech y la asignación de pines 

en el tablero de conexión. 

 
Figura 3.46. Tarjeta multifunción Advantech PCI-1716 y tablero de conexión para cable HD 67. 

De forma esquemática, el flujo de información en el sistema de control mioeléctrico se 

presenta en el diagrama de la Figura 3.47. Las señales analógicas se adquieren y acondicionan 

con los electrodos de superficie y el electromiógrafo para ser enviadas a la computadora a través 
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de la tarjeta de adquisición de datos. Posteriormente se procesa la señal digital en Matlab para 

aplicar un rectificado completo de onda e identificar la señal de activación muscular. La señal 

binaria de activación se compara con los valores de posición angular tomados de la pierna sana 

medidos por un potenciómetro y se toma una decisión para el movimiento angular del motor.  

 

Figura 3.47. Diagrama de flujo representativo del funcionamiento del sistema de control mioeléctrico. 

 

 Localización de músculos a caracterizar 

Los movimientos caracterizados para la obtención de características de la señal mioeléctrica 

comprenden la flexión y extensión de la articulación de cadera. En la sección 2.1.5.1 se 

presentaron los músculos involucrados en cada uno de estos movimientos. Al analizar la 

localización de los músculos enlistados y observar la influencia que tiene cada uno en la 

articulación de la cadera, se seleccionó el músculo recto femoral y el músculo semitendinoso 

para los movimientos de flexión y extensión, respectivamente. La localización de estos 

músculos se muestra en la Figura 3.48. 

Junto con la elección de los músculos sobre los cuales se realiza la adquisición de señales, es 

necesario conocer la localización y orientación que deben tener los electrodos al colocarse sobre 

los músculos seleccionados para obtener señales con la menor cantidad posible de ruido 

(principalmente libres de crosstalk). La recomendación dada por [98] para ambos músculos se 

presenta a continuación. 
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Figura 3.48. Localización de los músculos seleccionados para la adquisición de señales 

 en los movimientos de flexión y extensión de la articulación de cadera. 

En el movimiento de flexión, para el músculo recto femoral, el electrodo se coloca al 50% 

de una línea imaginaria trazada entre la espina iliaca anterior superior y la parte superior de la 

rótula. En la Figura 3.49 se señala con un círculo el sitio de colocación recomendado. 

En el movimiento de extensión, para el músculo semitendinoso, el electrodo se coloca al 50% 

de la línea trazada entre la tuberosidad isquiática (hueso de sentarse) y el epicóndilo medial de 

la tibia. En la Figura 3.50 se señala con un círculo el sitio de colocación recomendado. 

 
Figura 3.49. Localización recomendada para el electrodo  

de superficie en el músculo recto femoral. 

 
Figura 3.50. Localización recomendada para el electrodo  

de superficie en el músculo semitendinoso. 
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 Acondicionamiento para la adquisición de señales en movimientos de flexión 

y extensión. 

Una vez establecido el movimiento sobre el cual se realiza la adquisición de señales, con los 

músculos y la colocación de electrodos identificados, se estableció un procedimiento para la 

adquisición de señales con distintos sujetos de prueba para identificar características en las 

señales. El objetivo fue definir una prueba estandarizada para observar características en la señal 

mioeléctrica entre distintos días y sujetos de prueba. 

 

3.2.4.1 Posiciones para la prueba. 

Para minimizar la activación de otros músculos en los miembros inferiores además de los 

músculos recto femoral y semitendinoso, la adquisición de señales se realizó en las posiciones 

de decúbito supino para el movimiento de flexión y decúbito prono para el movimiento de 

extensión, como se muestra en la Figura 3.51. 

 
Figura 3.51. Posturas corporales de decúbito supino y decúbito prono. 

 

3.2.4.2 Colocación de electrodos, configuración del electromiógrafo y de la tarjeta de 

adquisición de datos. 

Antes de iniciar cada sesión para el registro de señales mioeléctricas utilizando el equipo 

presentado en la sección 3.2.1, es necesario realizar tres tareas: colocación de los electrodos, 

ganancia en el amplificador del electromiógrafo y configuración de la tarjeta de adquisición de 

datos en Matlab. 

En el caso de los sensores, la preparación de la piel del paciente sigue las recomendaciones 

dadas en la sección 2.1.4.3 (remoción del vello corporal en el área a estudiar y limpieza con 

alcohol para remover piel muerta). Se coloca un electrodo en cada músculo de acuerdo a las 

localizaciones presentadas en la sección 2.1.5.4 para posicionar el electrodo en la cercanía de la 

zona con mayor tono muscular. Los contactos de los electrodos se posicionan de forma que estos 

se encuentren orientados de forma perpendicular a las fibras musculares, similar a lo presentado 

en la Figura 3.52. Para evitar picos en los registros de las señales debidos al movimiento de 

sensores o cables, se aseguran los sensores al cuerpo con una correa adhesiva que sujete ambos 

electrodos en la pierna evitando producir una presión incómoda en el usuario. 
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Figura 3.52. Orientación del electrodo de superficie con respecto a las fibras musculares. 

La unidad amplificadora del electromiógrafo cuenta con perillas que controlan la ganancia 

en cada canal, similar a la representación de la Figura 3.53. Cada perilla puede ajustar la 

ganancia de la señal en valores de 0, 100, 1k o 10k. El fabricante del electromiógrafo recomienda 

seleccionar el valor de ganancia de 1k debido a que esta es la ganancia típica para señales 

mioeléctricas de superficie que van de ±100 𝜇𝑉 a ±5 𝑚𝑉, lo que resulta en señales de voltaje 

de ±100 𝑚𝑉 a ±5 𝑉.  

 
Figura 3.53. Panel correspondiente a un canal en la unidad amplificadora. Incluye perilla  

de ganancia ajustable, LED de saturación y LED de interferencia de línea. 

El electromiógrafo se comunica con la computadora a través de la tarjeta de adquisición de 

datos PCI-6034E de National Instruments. Las señales adquiridas se visualizan a través del 

entorno Simulink dentro de Matlab. En la configuración de la tarjeta, se establecen los dos 

canales a través de los cuales se realiza la adquisición de datos (uno para cada músculo 

seleccionado) y la frecuencia de muestreo. Para este caso, de acuerdo al teorema de muestreo 

de Nyquist, y sabiendo que la mayor parte de la potencia de la señal mioeléctrica se encuentra 

entre 10 y 250 Hz, una frecuencia de muestreo de 1000 Hz (que corresponde a un dato adquirido 

cada milisegundo) se considera suficiente para evitar el efecto aliasing [19, 20] descrito en la 

sección 2.1.5.4. 

3.2.4.3 Máxima Contracción Isométrica Voluntaria y rectificado de la señal 

El concepto de la máxima contracción isométrica voluntaria MCIV fue introducido en la sección 

2.1.4.3. En la aplicación del exoesqueleto en pacientes que padecen hemiplejia o hemiparesia, 

el hecho de solicitar al paciente realizar una contracción máxima podría considerarse una 

contraindicación, una contracción máxima aceptable puede servir como una referencia (dentro 

de un contexto de terapia física) sobre la evolución del paciente durante varias sesiones de 

rehabilitación. Sin embargo, una contracción máxima aceptable no se puede considerar como 

un reemplazo de la MCIV debido a que la primera puede cambiar considerablemente en el día 

a día [19]. 
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Es importante dar una correcta fijación del miembro a estudiar contra una resistencia rígida 

para llevar a cabo un ejercicio de MCIV. Una posición recomendada para la obtención del índice 

de MCIV para los músculos seleccionados se presenta en la Figura 3.54. Se colocó al sujeto en 

posición de sedestación sobre una silla y con el uso de correas se limitó el movimiento de su pie 

contra la pata de la silla. Las rodillas se posicionaron con una flexión de 90° y una separación 

entre los pies igual a la distancia entre los hombros. Esta configuración es parte de las 

recomendaciones planteadas en [19] para pruebas de MCIV.  

La prueba consistió en lo siguiente: Se pidió al sujeto realizar un movimiento de flexión (o 

extensión) con toda la fuerza posible contra la resistencia estática por un lapso de tiempo de 4 a 

5 segundos para descansar durante los 5 segundos siguientes. Se realizaron las pruebas hasta 

obtener entre 5 y 10 repeticiones en la activación de cada músculo. Durante cada prueba, se 

adquieren señales desde 2 segundos antes del inicio de la actividad muscular para obtener una 

señal en reposo de utilidad en las primeras etapas del procesamiento posterior. Para la prueba 

en flexión es posible prescindir de la correa y apoyar la pierna contra la pata de la silla siempre 

que el ángulo en la articulación se encuentre alrededor de 90°. En [99] se recomienda hacer 

contracciones breves para evitar la fatiga muscular, pero lo suficientemente largas para lograr 

un buen filtrado de la señal; además, se recomienda aceptar como valor máximo al mayor valor 

obtenido a lo largo de tres pruebas consecutivas. 

 
Figura 3.54. Posición para las pruebas de de MCIV para músculos  

de flexión y extensión en la articulación de cadera. 

Para obtener los índices de MCIV en flexión y extensión se utilizó el código de Matlab 

descrito en el Anexo I. Las operaciones realizadas por el programa son descritas a continuación. 

Al graficar la señal mioeléctrica adquirida es común obtener gráficos de la señal con un 

desplazamiento (offset) con respecto del cero en el rango de la señal. Por lo regular debido a 

condiciones como cambios en la impedancia de la piel, ligeras variaciones en la colocación de 

los electrodos o que el sujeto no se encuentre totalmente relajado al inicio de la adquisición. 

Dentro del procesamiento para obtener el índice de MCIV, el primer paso es corregir el offset. 

En la sección 2.1.4.2 se mencionó que las señales mioeléctricas se han descrito como un proceso 

estocástico cuya distribución de la amplitud para un nivel fijo de actividad muscular es un 

proceso Gaussiano de valor medio cero. Tomando en cuenta tal idealización, es posible ajustar 

los datos adquiridos para corregir el offset.  
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Se utilizan los dos primeros segundos de la señal bruta en reposo de actividad muscular para 

eliminar el offset. Debido a que la señal debe tener un valor medio (cercano a) cero, la media 

de todos los puntos que comprenden los dos primeros segundos de actividad es suficiente para 

obtener el valor del offset de la señal. El valor de media obtenido de dicho conjunto de datos se 

resta de todos los valores adquiridos para obtener gráficos como los presentados en la Figura 

3.55. 

Con los puntos de la señal corregidos es posible graficar los conjuntos de datos de ambos 

músculos en un mismo gráfico para apreciar la diferencia de amplitud entre un músculo activado 

y uno en reposo, como se muestra en la Figura 3.56. 

 

Con offset 

 

Sin offset 

 

Figura 3.55. Señal mioeléctrica bruta de dos pruebas de MCIV en flexión. En la parte superior se presentan los gráficos de la 

señal bruta para cada músculo. En la parte inferior se presentan las mismas señales con el offset corregido. 
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Figura 3.56. Señal mioeléctrica bruta de dos pruebas de MCIV en flexión. Se observa la diferencia de amplitud entre un músculo 

activado (semitendinoso) y un músculo en reposo (recto femoral). 

 

 La naturaleza azarosa de la señal mioeléctrica hace que una señal bruta no pueda ser 

reproducida dos veces de forma precisa. Para hacer frente a este problema, la parte no 

reproducible de la señal se minimiza al aplicar un algoritmo de rectificado. El algoritmo 

utilizado fue el RMS (root mean square o media cuadrática). La revisión realizada por [100] 

muestra que el RMS presenta poca variación entre registros de señales tomados en distintos días 

y distintos individuos. El RMS refleja los niveles de actividad muscular en reposo y durante la 

contracción con buenos resultados tanto para contracciones estáticas como dinámicas [101, 

102]. Otros autores han identificado el RMS como una característica apropiada para representar 

la potencia media de la señal, lo que se refleja en un significado físico claro [99].  

El objetivo de aplicar el rectificado a la señal a partir del RMS radica en una señal más 

“limpia” para una mejor observación en los cambios repentinos de amplitud durante la actividad 

muscular y la observación de los picos que definen el índice de MCIV para cada músculo 

medido. El RMS de la señal mioeléctrica adquirida se calcula mediante 

𝑅𝑀𝑆 = √
1

𝑁
∑ 𝑦𝑖

2

𝑁

𝑖=1

 

(3-25) 

donde 𝑦𝑖 representa la amplitud de cada dato 𝑖 adquirido de un total de 𝑁 datos de un intervalo 

definido. En este caso, el intervalo 𝑁 es una ventana de tiempo. Para el cálculo del RMS de la 

señal mioeléctrica, en [19] se recomiendan ventanas de tiempo de entre 20 y 100 𝑚𝑠, donde 

una ventana de tiempo menor es conveniente para movimientos rápidos, y una ventana de 

tiempo mayor es recomendable para movimientos lentos o contracciones estáticas. Para este 

trabajo se seleccionó una ventana de tiempo de 50 𝑚𝑠, lo que significa que utilizando la 

frecuencia de muestreo de 1000 Hz, el RMS se calcula cada 50 puntos adquiridos. La señal 

rectificada y suavizada para una prueba de MCIV obtenida se presenta en la Figura 3.57. 
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Figura 3.57. Señal mioeléctrica rectificada para una MCIV en flexión. El RMS fue calculado en una ventana de tiempo cada 

50ms durante los 15 segundos de adquisición. 

Se realizaron pruebas para la obtención del índice de MCIV en dos sujetos de prueba (jóvenes 

adultos sin problemas motrices en miembros inferiores). El índice de MCIV se selecciona como 

la amplitud máxima obtenida a lo largo de 12 pruebas realizadas para flexión y extensión. Es 

decir, 6 pruebas para cada movimiento. Las condiciones de la prueba fueron descritas en la 

primera sección de este apartado. Los resultados obtenidos en los índices de MCIV para ambos 

sujetos de prueba se resumen en la Tabla 3.16. 

Tabla 3.16. Índices de MCIV para los sujetos de prueba en movimientos de flexión y extensión. La columna llamada “Canal” 

corresponde al canal seleccionado en el electromiógrafo para el registro de la señal en todas las pruebas realizadas. 

Prueba 

realizada 
Músculo Canal 

Valor de MCIV (𝝁𝑽) 

Sujeto A Sujeto B 

Flexión Semitendinoso 1 170.6 95.1 

Extensión Recto femoral 2 98.2 48.7 

 

Los índices de MCIV obtenidos se utilizan en procesamientos posteriores para representar el 

100% de amplitud de la señal rectificada a lo largo de las pruebas en movimientos de flexión y 

extensión. Como se mencionó anteriormente, la expresión de la amplitud en % de MCIV permite 

realizar comparaciones entre señales registradas entre sesiones de pruebas, así como distintas 

pruebas y sujetos de prueba. Los gráficos obtenidos para los sujetos de prueba en todas las 

pruebas de MCIV se presentan en el Anexo J. 
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 Detección de activación muscular 

Para el programa de control en el exoesqueleto, se pretende utilizar los cambios de amplitud de 

la señal mioeléctrica generados por la contracción muscular como una señal de control que actúa 

en conjunto con el ángulo medido en la pierna sana. Se propone un algoritmo para la detección 

de la activación muscular de uno u otro músculo al realizar la adquisición de la señal 

mioeléctrica en ambos músculos a la vez y en tiempo real. 

Un clasificador de señales enfocado a la detección de activación muscular requiere de cuando 

menos tres aspectos fundamentales: una ventana de datos a analizar de tamaño adecuado, una 

función de prueba y un umbral de decisión [103, 104].  

La técnica “tradicional” utilizada por algunos investigadores para definir el umbral a partir 

del cual se considera un músculo como activado era a través de una inspección visual posterior 

a la señal registrada. Algunos trabajos han sido presentados en relación a la implementación de 

distintos algoritmos para la detección de la contracción muscular a partir del registro de señales 

mioeléctricas de superficie [103, 105]. Otras publicaciones han realizado comparaciones entre 

distintos métodos para comparar la precisión de cada método bajo condiciones similares entre 

sí [106, 107]. 

3.2.5.1 Algoritmo FMA  

Se propone un algoritmo de detección de activación muscular al adquirir señales mioeléctricas 

en dos músculos de forma simultánea utilizando el método FMA (Finite Moving Average o 

media móvil finita) descrito en [103, 106] para la detección de activación muscular durante la 

adquisición de señales mioeléctricas. Este método compara características extraídas de la señal 

base (señal del músculo en reposo) con los datos adquiridos en una ventana móvil de tiempo. 

Las características de la señal base utilizadas son la media 𝜇 y la desviación estándar �̂�. Sin 

embargo, el algoritmo presentado en los trabajos citados para el uso de este método observa un 

músculo a la vez. En este trabajo se propone el uso del método FMA junto con condiciones 

adicionales cuando la adquisición de señales se toma de dos músculos a la vez y la activación 

muscular pretende ser detectada solo en un músculo a la vez. Los siguientes párrafos describen 

las características estadísticas de la señal y el algoritmo utilizados en el método. 

La señal rectificada de cada canal (correspondiente a cada músculo) se representa como una 

secuencia (𝑦𝑡)𝑡≥1 de valores discretos 𝑦1, 𝑦2, 𝑦3, …, 𝑦𝑡, donde 𝑦𝑡 es la amplitud de la señal 

(expresada en 𝑚𝑖𝑙𝑖𝑉𝑜𝑙𝑡𝑠) por cada incremento de tiempo 𝑡.  

Inicialmente, se caracteriza la actividad de la señal base mediante una ventana de tiempo fija 

𝑄 que observa los primeros segundos de adquisición. De este conjunto de datos se obtiene el 

valor de la media 

𝜇𝑏𝑎𝑠𝑒 =
1

𝑄
∑ 𝑦𝑡

𝑄

𝑡=1

 

(3-26) 
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y la desviación estándar 

�̂�𝑏𝑎𝑠𝑒 = √
1

𝑄 − 1
∑(𝑦𝑡 − 𝜇𝑏𝑎𝑠𝑒)2

𝑄

𝑡=1

 

(3-27) 

donde  

 𝑄 es la ventana de tiempo fija en milisegundos 

 𝜇𝑏𝑎𝑠𝑒 y �̂�𝑏𝑎𝑠𝑒 son la media y la desviación estándar de la señal registrada dentro de la 

ventana de tiempo fija 

 𝑦𝑡 representa el valor de amplitud de señal expresada en % de MCIV en cada instante 𝑡  

 𝑡 es el valor de tiempo en cada milisegundo de adquisición desde 𝑖 = 1 hasta 𝑖 = 𝑄 

Los valores de 𝜇𝑏𝑎𝑠𝑒 y �̂�𝑏𝑎𝑠𝑒 deben ser obtenidos por separado para la señal mioeléctrica de 

cada canal (músculo) observado. Las características obtenidas para la señal base se utilizan 

como función de prueba para el algoritmo de detección. 

Una vez que se alcanza el tiempo 𝑄 se ha caracterizado la señal base. A partir de este punto 

una ventana móvil en el tiempo de tamaño fijo 𝐿 evalúa el valor de la media y la desviación 

estándar durante todo el tiempo 𝑖 en que se realiza la adquisición en intervalos de 𝐿 datos. Para 

la ventana móvil se calculan 

𝜇𝑠𝑒ñ𝑎𝑙 =
1

𝐿
∑ 𝑦𝑡

𝐿+𝑖−1

𝑡=𝑖

 

(3-28) 

y 

�̂�𝑠𝑒ñ𝑎𝑙 = √
1

𝐿 − 1
∑ (𝑦𝑡 − 𝜇𝑠𝑒ñ𝑎𝑙)2

𝐿+𝑖−1

𝑡=𝑖

 

(3-29) 

donde  

 𝐿 es la ventana de tiempo móvil en milisegundos 

 𝜇𝑠𝑒ñ𝑎𝑙 y �̂�𝑠𝑒ñ𝑎𝑙 son la media y la desviación estándar de la señal registrada dentro de la 

ventana de tiempo móvil 

 𝑦𝑡 representa el valor de amplitud de señal expresada en % de MCIV en cada instante 𝑡  

 𝑖 es un valor de tiempo que cambia con cada milisegundo de adquisición desde 𝑖 = 1 

hasta 𝑖 = 𝑁 

 𝑁 es el tiempo total empleado para la adquisición de datos en milisegundos. Si se utiliza 

el algoritmo de detección de activación en una sesión en tiempo real, 𝑁 → ∞. 

El concepto de ventana móvil se puede ejemplificar de la siguiente manera: si se realiza una 

adquisición de la señal mioeléctrica donde los primeros 500 milisegundos corresponden a una 



 

 

112 

señal en reposo y posteriormente inicia la actividad muscular, se establece que 𝑄 = 500 y se 

calcula 𝜇𝑏𝑎𝑠𝑒 y �̂�𝑏𝑎𝑠𝑒 con los primeros 𝑄 datos adquiridos (desde 𝑦1 hasta 𝑦500). Suponiendo 

ahora que la ventana móvil tiene un valor de 𝐿 = 250, se calculan 𝜇𝑚ó𝑣𝑖𝑙 y �̂�𝑚ó𝑣𝑖𝑙 para los 

primeros 𝐿 valores de 𝑦𝑡 que se encuentran a partir de 𝑄 + 1 (desde 𝑦501 hasta 𝑦750). El 

algoritmo realiza comparaciones entre los valores de 𝜇 y �̂� para ambas ventanas de tiempo y se 

toma una decisión a partir de un umbral definido por la señal base (los parámetros para esta 

decisión se describen en los siguientes párrafos). Posteriormente se recalcula 𝜇𝑚ó𝑣𝑖𝑙 y �̂�𝑚ó𝑣𝑖𝑙 

con los siguientes 𝐿 valores (desde 𝑦751 hasta 𝑦1000) y así sucesivamente. De esta forma, las 

características de la señal que se está registrando son evaluadas en un conjunto de 𝐿 = 250 datos 

cada vez que el tiempo 𝑡 avanza a lo largo de 𝑖.  

El algoritmo de detección de activación muscular planteado para este trabajo toma una 

decisión sobre el estado de activación muscular de un músculo a partir de comparaciones entre 

la señal registrada con respecto de dos umbrales definidos para la amplitud de la señal 

rectificada. Se considera el siguiente procesamiento en la señal: 

1) La señal mioeléctrica registrada en los músculos semitendinoso y recto femoral se 

asignan como canal 1 y canal 2 (para la notación en el algoritmo, en el electromiógrafo 

y para la tarjeta de adquisición de datos), respectivamente. La señal de cada canal recibe 

una corrección de offset y un rectificado completo de onda al calcular el RMS. 

2) Se calcula el valor de la media 𝜇 y la desviación estándar �̂� de los puntos de la señal 

rectificada dentro de los primeros 2 segundos (ventana de tiempo fija, 𝑄) de adquisición 

para ambos canales. Los valores calculados se almacenan como 𝜇𝑏𝑎𝑠𝑒1, �̂�𝑏𝑎𝑠𝑒1, 𝜇𝑏𝑎𝑠𝑒2 y 

�̂�𝑏𝑎𝑠𝑒2 para su uso más adelante. 

3) Después de los primeros 2 segundos de adquisición, se calcula la media 𝜇 y la desviación 

estándar �̂� de cada canal con los datos de señal rectificada obtenidos dentro del intervalo 

de tiempo 𝐿. Los valores obtenidos en cada cálculo se almacenan cada vez como 

𝜇𝐶𝐻1, �̂�𝐶𝐻1, 𝜇𝐶𝐻2 y �̂�𝐶𝐻2. 

4) El primer umbral de referencia es evaluado con los datos calculados en la ventana de 

tiempo móvil como 3𝜇𝐶𝐻1 > 𝜇𝐶𝐻2. Si se cumple esta condición se evalúa el canal 1 con 

respecto del segundo umbral de referencia (punto 5 de esta lista), de lo contrario, se 

evalúa 3𝜇𝐶𝐻2 > 𝜇𝐶𝐻1; si se cumple esta segunda condición, se evalúa el canal 2 con 

respecto del segundo umbral de referencia. Si no se cumple alguna de las condiciones 

evaluadas en este punto, el algoritmo considera que los dos músculos observados se 

encuentran en reposo y no se realiza comparación alguna con el segundo umbral; el 

algoritmo avanzaría al punto 6 de esta lista. 

5) El segundo umbral de referencia es evaluado cuando se cumple una de las dos 

condiciones evaluadas por el primer umbral. Si la condición cumplida para el primer 

umbral fue 3𝜇𝐶𝐻1 > 𝜇𝐶𝐻2, se evalúa ahora la desviación estándar del canal 1 dentro de 

la ventana de tiempo móvil �̂�𝐶𝐻1 con respecto de la desviación estándar calculada para 
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la señal base del mismo canal �̂�𝑏𝑎𝑠𝑒1 con la condición �̂�𝐶𝐻1 ≥ 3�̂�𝑏𝑎𝑠𝑒1; si esta condición 

se cumple, el algoritmo considera que el canal 1 se encuentra activado y el canal 2 se 

encuentra en reposo; si la condición no se cumple, el algoritmo considera que los 

músculos en ambos canales se encuentran en reposo durante el intervalo de tiempo 𝐿. 

De forma análoga, si la condición cumplida para el primer umbral fue 3𝜇𝐶𝐻2 > 𝜇𝐶𝐻2, se 

realiza la misma evaluación con sus correspondientes valores �̂�𝐶𝐻2 ≥ 3�̂�𝑏𝑎𝑠𝑒2; si esta 

condición se cumple, el algoritmo considera que el canal 2 se encuentra activado y el 

canal 1 se encuentra en reposo; si no se cumple, el algoritmo considera que los músculos 

en ambos canales se encuentran en reposo durante el intervalo de tiempo 𝐿.  

6) En la medida que avanza el tiempo de adquisición de la señal, se obtiene un nuevo 

conjunto de datos dentro de la ventana móvil de tiempo 𝐿 y se calculan nuevos valores 

de 𝜇𝐶𝐻1, �̂�𝐶𝐻1, 𝜇𝐶𝐻2 y �̂�𝐶𝐻2 para evaluar nuevamente los umbrales de referencia y 

continuar observando el estado de activación muscular de los músculos seleccionados.  

La evaluación de los parámetros estadísticos de la señal mioeléctrica continúa cada vez que 

se adquiere un nuevo conjunto de datos dentro de la ventana móvil de tiempo 𝐿. La lógica del 

algoritmo presentada en los párrafos anteriores se esquematiza en la Figura 3.58. 

El primer umbral tiene como objetivo tomar una decisión sobre cuál de los dos músculos 

observados presenta mayor actividad entre sí como reflejo de una posible activación muscular. 

Cuando ambos músculos se encuentran en reposo, los valores de la media en la amplitud de la 

señal rectificada de ambos canales se mantienen relativamente cercanos; si la actividad eléctrica 

aumenta en uno de los músculos como reflejo de la activación muscular, el valor de la media de 

su señal dentro de la ventana móvil de tiempo aumenta en proporción. El factor de 3 para la 

comparación entre los valores de la media para ambos canales fue ajustado de forma manual a 

partir de los resultados observados en el desarrollo del algoritmo; con este factor se aseguró la 

ausencia de falsos positivos durante la detección de la activación muscular. La decisión acerca 

de un estado de activación muscular se presenta al evaluar el segundo umbral de referencia. 

El segundo umbral está encargado de realizar comparaciones de las desviaciones estándar 

entre el músculo con mayor actividad (resultado de la evaluación con el primer umbral) y su 

correspondiente señal base. Se considera un estado de activación muscular cuando la desviación 

estándar calculada en la ventana de tiempo móvil supera el valor de la desviación estándar 

calculada de la señal en reposo multiplicada por 3. El factor de 3 está asociado a la regla 68-95-

99.7 para distribuciones normales (esta regla establece que el 99.7% de los datos se encuentran 

dentro de 𝜇 ± 3�̂� bajo la curva). Al considerar la señal mioeléctrica como un proceso estocástico 

Gaussiano de media cero, cualquier valor de desviación estándar calculado en la ventana de 

tiempo móvil que no se encuentre dentro de ±3�̂� de la señal base representará el 

comportamiento de un músculo que no se encuentra en reposo. Para el algoritmo, el 

cumplimiento de esta condición representa un músculo en actividad. 
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Figura 3.58. Diagrama de flujo del algoritmo FMA modificado para la detección de activación muscular. 

La activación registrada para un músculo se representa a través de un gráfico binario. Un 

músculo activado se representa con un valor de 1 y un músculo desactivado (o en reposo) con 

un valor de 0 en el dominio del tiempo. La señal binaria se utiliza como señal de control para 

enviar una orden de activación al motor siempre que la señal se mantenga en 1. La posición 

angular del motor es controlada a partir de las mediciones obtenidas por un potenciómetro 

colocado en la pierna sana una vez que se ha detectado activación muscular en uno u otro 

músculo. Un gráfico binario para pruebas de flexión en el sujeto de prueba A se presenta en la 

Figura 3.59. El programa de Matlab utilizado para validar el método FMA modificado para este 

trabajo se muestra en el Anexo K. En la sección 3.2.6 se presentan detalles sobre los programas 

de detección en tiempo real. 
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Figura 3.59. Señal binaria generada a partir de la señal mioeléctrica rectificada utilizando el algoritmo para la detección de 

la activación muscular. La parte superior presenta el gráfico de la señal mioeléctrica rectificada para un bloque de pruebas 

con 4 flexiones en 4 segundos por movimiento. La parte inferior presenta el gráfico binario que representa la activación 

muscular (para este caso, del canal 2 correspondiente al músculo recto femoral).     

 

 Programa de control en tiempo real 

En esta sección se presenta el programa de control en tiempo real que controla al motor en la 

cadera de la pierna asistida del exoesqueleto con ayuda del potenciómetro acoplado en la pierna 

sana. El objetivo de un programa de detección en tiempo real es poder ofrecer al usuario del 

exoesqueleto la voluntad sobre la transmisión de movimiento durante la rehabilitación. 

El programa puede dividirse en dos secciones principales: el clasificador de señales 

mioeléctricas que observa la activación muscular y el programa que alimenta la señal de control 

al motor a partir de la posición angular del potenciómetro en la pierna asistida. Se utilizó el 

entorno de programación visual Simulink, dentro de Matlab. 

Al iniciar el programa para el control del exoesqueleto, se observa una ventana como la 

presentada en la Figura 3.60 con un bloque principal que contiene los algoritmos principales y 

5 bloques que muestran datos de activación muscular y valores angulares, así como una ventana 

de osciloscopio que muestra una señal binaria de activación.  

Las ventanas de la Figura 3.60 tienen el objetivo de funcionar como interfaz de usuario. 

Desde este nivel es posible observar en los bloques nombrados como “Extensión” y “Flexión” 

cuál de los canales (músculos) se encuentra activado. Para una activación en alguno de los dos 

músculos, el bloque correspondiente a la activación muestra un 1, para el reposo  muestra un 0. 

El tercer bloque el programa está asociado al bloque de osciloscopio que muestra el gráfico 
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binario de activación muscular. Los bloques “Angulo Pot” y “Angulo motor” presentan el valor 

numérico en grados de la posición angular del vástago del potenciómetro y el ángulo en el eje 

del motor, respectivamente. 

 
Figura 3.60. Interfaz principal del programa de control del exoesqueleto en tiempo real. A la izquierda se presentan los bloques 

con información sobre la activación muscular y posiciones angulares en potenciómetro y motor. A la derecha se presenta el 

gráfico binario en tiempo real.  

Esta sección describe el funcionamiento del programa con esquemas generales de los bloques 

dentro del programa. Los bloques utilizados se presentan a detalle en el Anexo L. 

3.2.6.1 Clasificador de señales mioeléctricas para activación muscular 

Dentro del programa de control del exoesqueleto (Figura 3.60), al abrir el bloque llamado 

“Exoesqueleto”, se observa un nuevo diagrama con los dos bloques principales que integran el 

programa de control del exoesqueleto. Como se muestra en la Figura 3.61. 

La sección que incluye el programa de detección parte de la señal adquirida en los canales 1 

y 2. Cada canal se trata por separado para la corrección de offset y la operación de rectificado. 

Posteriormente se realiza el cálculo de las características estadísticas a partir de las ventanas de 

tiempo fija 𝑄 y móvil 𝐿 para aplicar el algoritmo FMA modificado para este trabajo (sección 

3.2.5.1), como se muestra en la Figura 3.62 de forma esquemática.  

Como se mencionó anteriormente, los primeros dos segundos de adquisición se utilizan para 

la caracterización de la señal base en ambos canales. Cada vez que el programa sea iniciado, el 

usuario deberá mantener un estado de relajación en los músculos seleccionados durante cuando 

menos los primeros 2 segundos de registro de actividad mioeléctrica. 
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Figura 3.61. Diagrama de bloques dentro del bloque llamado "Exoesqueleto" en el programa principal. A la izquierda se 

encuentra el bloque que contiene el programa para la detección de la activación. A la derecha el bloque correspondiente al 

programa utilizado para enviar la señal de control al motor. 

3.2.6.2 Control de la posición angular del motor a partir del potenciómetro 

El segundo bloque principal mostrado en la Figura 3.61 está encargado de enviar una señal de 

control al motor a partir de la posición angular en el vástago del potenciómetro y del estado de 

activación muscular. Esta sección del programa recibe la señal binaria de la detección de 

activación e introduce dos condiciones para permitir o no el movimiento en el motor. Las 

condiciones son: canal 1 activado o canal 2 activado; si se cumple cualquiera de las dos 

condiciones el motor tiene permitido seguir la señal de la posición angular del potenciómetro. 

Si el bloque principal no recibe señal de activación de alguno de los músculos, el motor recibe 

un voltaje de control constante; dicho de otra forma, el motor no transmite movimiento a la 

estructura del exoesqueleto. La activación muscular sirve a esta sección del programa como un 

interruptor para permitir el accionamiento del motor. 
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Figura 3.62. Diagrama de bloques correspondiente al algoritmo FMA modificado para la detección de la actividad muscular 

en un músculo al adquirir señales de dos músculos a la vez. 

La señal de control enviada al motor proviene de una serie de conversiones a partir de un 

voltaje regulado por el potenciómetro instalado en el lado correspondiente a la pierna sana del 

usuario en el exoesqueleto. Se utiliza un potenciómetro rotatorio de tipo lineal. El rango de 

movimiento en el potenciómetro se encuentra alrededor de los 300°, sin embargo, al observar 

el comportamiento de su voltaje regulado se decidió utilizar únicamente 250° de arco en una 

disposición de ±125° a partir de la posición horizontal del vástago, similar a lo mostrado en la 

Figura 3.63. El motor tiene la capacidad de controlar la posición angular de su eje a partir de 

una señal de control que puede variar entre 0 y 5V, para una posición en el eje de entre 0 y 300°. 

Se utiliza el rango de movimiento del motor en una disposición de ±150° para que este sea 

capaz de lograr los rangos de movimiento establecidos. Con las disposiciones mencionadas, 

tanto el potenciómetro como el motor tienen la capacidad de alcanzar los rangos de movimiento 

establecidos para la articulación (120° para flexión y -20° para extensión a partir de la posición 

anatómica) en la estructura del exoesqueleto. 

 
Figura 3.63. La referencia a partir de la cual se considera que la posición angular en el vástago del potenciómetro  

es de 0° es cuando la ranura en el vástago se encuentra en posición horizontal, entregando un voltaje de 2.5 𝑉. 
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El potenciómetro se conecta a la salida de voltaje de 5 𝑉 en la tarjeta Advantech PCI-1716.  

La salida regulada del potenciómetro se conecta a una de las entradas analógicas en la tarjeta 

Advantech PCI-1716 a través del tablero de conexiones. Cuando la entrada analógica recibe una 

señal de 0 𝑉, el programa realiza una conversión proporcional y la señal se convierte a un valor 

angular, correspondiente a −125° en el potenciómetro con respecto de la referencia; de forma 

similar, 2.5 𝑉 corresponden a 0° y 5 𝑉 corresponden a 125°. El comportamiento lineal del 

potenciómetro se expresa en el programa con la disposición de bloques mostrada en la Figura 

3.64 para obtener el valor angular del vástago a partir del voltaje regulado. 

 
Figura 3.64. Conversión de voltaje regulado en el potenciómetro a valor angular del vástago  

del potenciómetro. El rango corresponde a 0-5V en la entrada y ±125° a la salida. 

A partir de la señal del potenciómetro expresada en grados, es posible calcular la velocidad 

angular a partir de la técnica de diferencia finita [108]. Para el programa descrito en esta sección, 

el cálculo de la velocidad angular se obtiene a partir de los datos de desplazamiento angular 

obtenidos en dos instantes de tiempo. Bajo esta regla, la velocidad angular 𝜔 en la señal 

rectificada para una muestra 𝑖 se calcula con  

𝜔𝑖 =
𝜃𝑖+1 − 𝜃𝑖−1

2Δ𝑡
 

(3-30) 

donde  

 𝜔𝑖 es la velocidad angular calculada para la muestra 𝑖  

 𝜃𝑖+1 y 𝜃𝑖−1 representan el valor angular registrado en las muestras 𝑖 + 1 e 𝑖 − 1, 

respectivamente 

 2Δ𝑡 es el tiempo transcurrido entre 𝜃𝑖+1 y 𝜃𝑖−1.  

La técnica utiliza valores de posición angular adyacentes a la 𝑖-ésima muestra con sus 

respectivos intervalos de tiempo Δ𝑡. La representación gráfica de esta técnica (Figura 3.65) 

establece que en una línea que une los puntos 𝜃𝑖−1 con 𝜃𝑖+1 tiene la misma pendiente que la 

línea tangente del punto 𝜃𝑖.  
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Figura 3.65. Técnica de diferencia finita para el cálculo de la pendiente en la i-ésima muestra a  

partir de datos de desplazamiento en la adquisición de bioseñales. Modificada de [108]. 

El ángulo en el potenciómetro se utiliza también como valor de entrada para enviar un voltaje 

proporcional al motor, de modo que su comportamiento se asimile al comportamiento del 

potenciómetro cuando su vástago se desplaza en la pierna sana. Conociendo el comportamiento 

proporcional de la señal de control del motor (0 –  5 𝑉 para 0 –  300°), se puede conocer la 

ecuación que rige su comportamiento lineal para la posición angular del eje:  

𝑉𝑚𝑜𝑡𝑜𝑟 = 0.0146(𝜃𝑝𝑜𝑡) + 2.5 
(3-31) 

donde 𝑉𝑚𝑜𝑡𝑜𝑟 es el voltaje de control del motor en Volts y 𝜃𝑝𝑜𝑡 el valor de posición angular en 

el vástago del potenciómetro en grados. De esta forma, al introducir el valor angular del 

potenciómetro en la ecuación (3-31), la linealidad en la señal de control del motor ajusta su 

pendiente a la de la linealidad del potenciómetro y ambos limitan su rango de movimiento a 

±125° con una regulación de voltaje de 0 –  5𝑉. El signo en el valor 0.0146 de la pendiente en 

la ecuación (3-31) es positivo cuando la pierna derecha es asistida; caso contrario cuando la 

pierna izquierda es asistida y el signo se aplica negativo. 

Por seguridad, se utiliza un bloque de “saturación” en el voltaje de control del motor para 

evitar que este alcance posiciones angulares más allá de los límites establecidos en el rango de 

movimiento de la estructura del exoesqueleto. Se establecen valores límites para el voltaje de 

control: 2.18 𝑉 y 4.40 𝑉 cuando la pierna derecha es asistida, o de 2.83 𝑉 y 0.59 𝑉 cuando la 

pierna izquierda es asistida. El primer límite corresponde al ángulo de 20° y el segundo a un 

ángulo de 120°. De esta forma el motor no alcanza valores angulares más allá de los definidos 

por el arco de movimiento natural. La sección del programa que convierte el ángulo del 

potenciómetro en un voltaje de control limitado para el motor se presenta en la Figura 3.66. 
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Figura 3.66. Conversión del valor angular del vástago del potenciómetro a voltaje de control para el motor. 

Por último, la señal de control del motor condiciona su salida hacia la tarjeta controladora 

del motor en función de la actividad muscular. Si existe activación muscular, el motor recibe la 

señal de control a partir de la posición registrada por el potenciómetro, de lo contrario, el motor 

recibe un valor constante de voltaje correspondiente a la última posición angular que la última 

activación muscular permitió enviar al motor. Por esta razón, al iniciar del programa de control 

en tiempo real es necesario esperar los 2 segundos de caracterización de la señal base sin 

actividad y a partir de este punto verificar la detección de activación muscular con cuando menos 

una contracción para después energizar el motor con el voltaje de alimentación; de esta manera 

se asegura que la pierna asistida del exoesqueleto alcanzará la posición del potenciómetro al 

inicio de una sesión de rehabilitación utilizando el exoesqueleto. 
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Capítulo 4 

 

Pruebas y resultados 
 

Se realizaron pruebas para la validación del algoritmo de detección de activación muscular 

planteado en la sección 3.2.5.1. Se utilizaron datos previamente adquiridos y almacenados para 

validar el programa en movimientos que involucraran únicamente flexión o extensión de la 

articulación de cadera en dos distintas velocidades angulares. Posteriormente se realizaron 

pruebas con el algoritmo FMA implementado para una detección en tiempo real utilizando la 

sección actuada del prototipo físico del exoesqueleto con la finalidad de comprobar el 

funcionamiento en conjunto durante un movimiento funcional que involucra distintos cambios 

en la actividad muscular. Los resultados se presentan desde la identificación de características 

en la señal hasta la validación del algoritmo de detección de activación muscular. Sin embargo, 

es importante recordar que para esta etapa en el desarrollo de este proyecto, la estructura del 

exoesqueleto ya ha cumplido los objetivos requeridos por la parte de resistencia de la estructura, 

como se detalló de la sección 3.1.5 a la 3.1.10. 

4.1 Identificación de características y detección de activación muscular en 

movimientos de flexión y extensión 
La caracterización de las señales mioeléctricas en los movimientos de flexión y extensión para 

los músculos recto femoral y semitendinoso tiene como objetivo identificar parámetros 

característicos en la señal de cada músculo para su uso en el algoritmo de detección de activación 

muscular para cada movimiento. La hipótesis planteada busca comprobar que la señal 

mioeléctrica permite identificar relaciones entre la amplitud de la señal y características como 

la velocidad con que se realiza un movimiento, así como la identificación de activación 

muscular. En las pruebas para comprobar dicha hipótesis, las señales se registraron para 

movimientos de flexión y extensión en dos distintas velocidades.  
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 Metodología de la prueba 

Se realizó un registro de señales de los músculos seleccionados en posiciones de decúbito supino 

y decúbito prono para los movimientos de flexión y extensión en la articulación de cadera, 

respectivamente. El arco de movimiento realizado por los sujetos de prueba en la articulación 

de cadera durante la adquisición de la señal se estableció alrededor de 90° para el movimiento 

de flexión y alrededor de 20° para el movimiento de extensión.  

El tiempo para realizar el arco de movimiento fue definido en función de la velocidad angular 

que se quiere alcanzar en la articulación del exoesqueleto. En la sección 2.1.6.3 se mencionó 

que la fisioterapia recomienda un tiempo de 1 a 2 segundos para realizar el recorrido del arco 

de movimiento durante la terapia física. El mayor arco de movimiento de la articulación de 

cadera se encuentra en el movimiento de flexión y corresponde a 120° aproximadamente. Se 

propuso una velocidad angular máxima de la articulación actuada en el exoesqueleto de 60°/s. 

En las pruebas se realizó el registro de señales para un mismo arco de movimiento a dos 

velocidades distintas: movimientos de 90° de flexión y 20° en extensión en intervalos de tiempo 

de 2 y 4 segundos para cada movimiento.  

Durante las pruebas, el sujeto de prueba ajustó el tiempo en que realizó los movimientos con 

la ayuda de un metrónomo sintonizado a la cantidad de pulsos por minuto para cada intervalo 

de tiempo. Las cuatro pruebas realizadas para el registro de la señal se resumen en la Tabla 4.1. 

Para comprobar que las velocidades angulares alcanzadas durante las pruebas fueron logradas 

en valores cercanos a la velocidad deseada, el registro de las señales mioeléctricas se acompañó 

con registro de pruebas en video. Los videos fueron analizados posteriormente con la ayuda de 

software de análisis de video para estimar los arcos de movimiento y las velocidades angulares 

de las pruebas. 

Tabla 4.1 Arcos de movimiento y tiempos para las pruebas de 

 adquisición de señales en los movimientos de flexión y extensión. 

Movimiento 
Tiempo para completar 

el arco de movimiento (s) 

Flexión 
de 0 a 90° 

2 

4 

Extensión 
de 0 a 20° 

2 

4 

 

En [19] se recomienda que para la adquisición de señales durante un patrón de movimiento 

se debe considerar realizar desde 6 hasta 30 repeticiones en las adquisiciones de señales para 

llevar a cabo una caracterización adecuada debido a la naturaleza de la señal.  

 Relación entre la señal mioeléctrica y la velocidad angular 

De las pruebas enlistadas en la Tabla 4.1, fueron adquiridas como mínimo 25 pruebas para cada 

movimiento y cada velocidad. Para el análisis con los registros almacenados, todas las pruebas 

estuvieron compuestas de 7 bloques con cuando menos 4 movimientos registrados dentro de 

cada bloque de pruebas. El objetivo de la división en bloques fue el poder almacenar los datos 
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en conjuntos de entre 15 y 30 mil puntos para evitar registros que pudieran saturar la memoria 

de cómputo durante la adquisición. 

Para el registro en vídeo, se utilizó una cámara grabando vídeo a 30 cuadros por segundo 

colocada a 2 metros de distancia del sujeto de prueba. En la cercanía de las articulaciones de 

rodilla y cadera se colocaron marcadores utilizados como referencia para el software de análisis 

de video, como se observa en la Figura 4.1. 

   
Figura 4.1. Registro en video de adquisición de señales mioeléctricas en pruebas de flexión (izquierda) y extensión (derecha). 

Se colocaron marcadores en la cercanía de las articulaciones de rodilla y cadera para hacer un seguimiento de trayectoria 

para estimar arcos de movimiento y velocidades angulares. 

Los videos con el registro de los movimientos se procesaron a través de los programas de 

análisis de video Tracker Video Analysis and Modeling Tool for Physics Education y Kinovea. 

Al seguir la trayectoria de los marcadores de referencia, fue posible generar gráficos de 

desplazamiento y velocidad angulares en cada movimiento, como se presenta en la Figura 4.2. 

Para asegurar la diferencia de velocidad entre las pruebas de 2 y 4 segundos, se calculó la 

velocidad angular promedio en las 4 pruebas para todos los movimientos a partir del registro en 

video. Los valores obtenidos se presentan en la Tabla 4.2. La cantidad de pruebas consideradas 

para cada sujeto tuvo una variación cuando el sujeto de prueba realizaba movimientos 

adicionales a los 4 movimientos mínimos requeridos por cada bloque de adquisición.  

Tabla 4.2. Velocidades angulares promedio en las 4 pruebas realizadas en los dos sujetos de  

prueba para los movimientos de flexión y extensión a dos distintas velocidades. 

Movimiento 

Tiempo para  

completar el arco  

de movimiento (s) 

Velocidad angular 

promedio (°/s) 

Cantidad de 

registros 

Sujeto A Sujeto B Sujeto A Sujeto B 

Flexión 

de 𝟎 a 𝟗𝟎° 

2 73.36 45.99 28 38 

4 33.43 33.22 28 29 

Extensión 

de 𝟎 a 𝟐𝟎° 

2 34.71 19.45 34 33 

4 17.94 15.34 28 28 

 

A partir de los promedios de velocidad encontrados se observó que las velocidades 

alcanzadas por el sujeto A se encontraron dentro del tiempo total dado para la prueba, caso 

contrario lo sucedido con el sujeto B donde existió poca variación en sus movimientos de 2 y 4 

segundos. Los valores de arco total de movimiento, tiempo y velocidad angular promedio para 

cada registro en ambos sujetos de prueba se presentan en el Anexo M. 
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 Interpretación de resultados 

Al procesar las señales (ajuste de offset, rectificado de la señal y normalización de las amplitudes 

con respecto a los índices de MCIV) de las 4 diferentes pruebas en ambos sujetos de prueba, se 

observó que la amplitud de la señal rectificada no presentó una variación significativa entre las 

señales de ambas velocidades. Para demostrar este comportamiento se presentan los gráficos 

correspondientes al sujeto de prueba A para movimientos de 2 y 4 segundos en la Figura 4.3 

para extensión y la Figura 4.4 para flexión.  

El comportamiento observado indicó que con el algoritmo utilizado para el rectificado de la 

señal (RMS, ecuación (3-25)), la señal no presentó diferencias significativas en la amplitud de 

la señal para movimientos a distintas velocidades angulares. Sin embargo, en los gráficos sí se 

observó un cambio evidente en la amplitud de la señal cuando el músculo pasó del reposo a la 

actividad. Por lo que se decidió desarrollar el programa orientado a la detección de actividad 

muscular. 

 

 
Figura 4.2. Respuesta del movimiento de 4 flexiones en el sujeto de prueba. Cada movimiento se realizó en (alrededor de) 4 

segundos. Los primeros 2 segundos para extender la cadera 90° y los últimos 2 segundos para flexionar la cadera de vuelta 

hasta la posición anatómica de 0°. 
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Figura 4.3. Señales rectificadas para el movimiento de extensión en el músculo semitendinoso. Cada movimiento registrado se 

realizó en 2 segundos para el gráfico superior y en 4 segundos para el gráfico inferior. Los rangos de porcentaje de MCIV no 

son significativamente diferentes entre pruebas a pesar de representar movimientos a dos velocidades angulares diferentes. 

 

 

Figura 4.4. Señales rectificadas para el movimiento de flexión en el músculo recto femoral. Cada movimiento registrado se 

realizó en 2 segundos para el gráfico superior y en 4 segundos para el gráfico inferior. Los rangos de porcentaje de MCIV no 

son significativamente diferentes entre pruebas a pesar de representar movimientos a dos velocidades angulares diferentes. 
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4.2 Detección de activación muscular 
A partir de los resultados de las pruebas en flexión y extensión y la falta de una relación entre 

la amplitud de la señal y la velocidad angular de la articulación, se decidió observar únicamente 

el cambio de amplitud provocado por la activación muscular. El algoritmo utilizado para la 

detección de activación muscular fue descrito en la sección 3.2.5.1. Dicho algoritmo se aplicó 

el sobre las pruebas registradas en la sección 4.1.2 (Tabla 4.2) para validar la correcta detección 

de activación muscular a partir de las señales adquiridas al generar gráficos binarios con las 

señales previamente adquiridas. Los gráficos obtenidos para los sujetos de prueba A y B se 

presentan en el Anexo N.  

Al realizar comparaciones entre los gráficos binarios obtenidos con el algoritmo planteado, 

se observó que la precisión en la detección de activación muscular se vio disminuida en los 

movimientos realizados en 2 segundos, especialmente en las pruebas de extensión, donde el 

arco de movimiento es menor que el arco de movimiento de las pruebas de flexión. Sin embargo, 

al observar otros bloques de pruebas correspondientes al sujeto A, en ocasiones el algoritmo sí 

realizó una correcta detección. Este comportamiento se puede observar en la Figura 4.5. Las 

pruebas indican que existe influencia en el tipo de activación muscular que el usuario realiza 

para cada movimiento. En la medida que el usuario tiene retroalimentación visual a partir de los 

gráficos binarios, es capaz de entrenarse para que los músculos se activen de forma tal que la 

detección mejore en los movimientos señalados [11]. De acuerdo con [109], el ser humano tiene 

la capacidad de alternar la actividad muscular de los músculos dentro de un grupo muscular para 

actividades de baja exigencia con el fin de minimizar la condición de fatiga muscular. Además, 

la activación muscular puede variar debido a diferencias en el ángulo de la articulación y el 

grado de precisión requerido por la tarea. 

A lo largo de las pruebas fue posible detectar también breves activaciones en el músculo 

opuesto al de mayor actividad en ambos movimientos. Esto se debe a una falta en la relajación 

de uno de los músculos durante el reposo. La falta de relajación se observa más claramente en 

la señal bruta de las pruebas registradas y en menor medida en la señal rectificada. El resultado 

son breves activaciones detectadas por el algoritmo como se observa en la señal binaria de la 

Figura 4.6. 

La retroalimentación hacia el usuario a partir de los gráficos generados por su señal 

mioeléctrica es de utilidad para que sea posible una mejora en la forma en que el usuario activa 

sus músculos. El usuario debe sentir cierta seguridad de su habilidad para controlar el 

exoesqueleto con una precisión razonable.  
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Figura 4.5. Dos bloques de prueba para el movimiento de flexión en 2 segundos para el sujeto de prueba A. En el bloque de 

pruebas de la parte superior el algoritmo no logró detectar la activación muscular. En el bloque de pruebas de la parte inferior 

el algoritmo sí logró detectar la activación muscular. Las pruebas realizadas para ambos bloques fueron realizadas el mismo 

día bajo las mismas condiciones con no más de 5 minutos de diferencia entre un bloque de pruebas y otro. 
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Figura 4.6. La falta de relajación en los músculos durante los intervalos de reposo causa breves activaciones. Una etapa de 

entrenamiento en el usuario llevaría a una activación muscular más “limpia”. Estas activaciones no son falsos positivos. 

 

4.3 Pruebas con el prototipo físico  
En las limitaciones establecidas para el desarrollo de este proyecto se planteó actuar únicamente 

la articulación de cadera en el exoesqueleto. Esto significa que en el prototipo físico las 

articulaciones de rodilla y tobillo son articulaciones pasivas. Las pruebas utilizando el prototipo 

incluyeron únicamente el uso de los eslabones de cadera y muslo, como se muestra en la Figura 

4.7. 

Se desarrollaron pruebas con el objetivo de comprobar el correcto funcionamiento del 

programa de detección en tiempo real junto con la retroalimentación proveniente de la señal de 

posición angular del potenciómetro en el prototipo físico ensamblado. Los movimientos 

realizados en las pruebas con el uso del prototipo fueron principalmente en movimientos de STS 

(sit-to-stand, la transición de sedestación hacia bipedestación), así como flexiones y extensiones 

de la articulación de cadera. 
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(a)                                                (b)                                               (c) 

Figura 4.7. Pruebas con el prototipo físico utilizando la sección actuada del exoesqueleto para las pruebas. (a) Pierna sana: 

el potenciómetro está colocado en la articulación de cadera. (b) Flexión de la articulación de cadera: el motor sigue el 

movimiento de la pierna opuesta a partir de la activación muscular y el potenciómetro. (c) Pierna asistida: el motor está 

colocado en la articulación de cadera. 

 

Con las pruebas en tiempo real sobre el prototipo físico se buscó complementar la validación 

del algoritmo de detección de actividad muscular. Se pudo observar el comportamiento existente 

en la interacción entre el eslabón que ofrece asistencia y el miembro asistido a través de las 

correas de sujeción para proponer distintas alternativas en el futuro; se observó también la 

velocidad angular y el torque transmitidos por el motor durante el seguimiento de la posición 

angular con respecto de los eslabones de la pierna sana. No se observó un retraso en el 

seguimiento durante los movimientos planteados a velocidades “naturales” para los sujetos de 

prueba. Debido a que las pruebas a lo largo de este trabajo estuvieron limitadas a sujetos de 

prueba sin dificultades motrices en miembros inferiores, no fue posible observar cambios en la 

amplitud de la señal provocados por la asistencia ofrecida por el exoesqueleto como resultado 

de un proceso de rehabilitación.  

En un escenario donde el exoesqueleto desarrollado en este trabajo fuera implementado en 

una serie de terapias de rehabilitación física para pacientes de hemiplejia, un modo de medir el 

nivel de asistencia ofrecida por el exoesqueleto podría observarse al comparar la actividad 

mioeléctrica entre la pierna asistida y la pierna sana. Un incremento en la amplitud de la señal 

mioeléctrica de la pierna asistida en la medida que se tienen sesiones de rehabilitación utilizando 

el exoesqueleto es reflejo de un músculo que disminuye su nivel de espasticidad. 
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Conclusiones y trabajo 

futuro 
 

En el presente trabajo se desarrolló el diseño y la construcción de un exoesqueleto para la 

rehabilitación de extremidades inferiores controlado por señales mioeléctricas. El trabajo 

realizado se puede dividir en dos partes principales: el diseño de la estructura mecánica del 

exoesqueleto a partir de consideraciones biomecánicas y conceptos propios del diseño 

mecánico, y el análisis de señales mioeléctricas para su aplicación como señales de control en 

el servomotor acoplado a la estructura. De este trabajo se establecen las siguientes conclusiones: 

1. En general, se realizó una asimilación de la tecnología relacionada con el desarrollo de 

exoesqueletos. De forma específica, en exoesqueletos enfocados a la rehabilitación física 

de extremidades inferiores. Se realizó un dimensionamiento de la estructura mecánica 

del exoesqueleto a partir de escenarios de carga planteados y se analizaron las 

consideraciones biomecánicas necesarias para transmitir fuerzas de forma eficaz desde 

la estructura mecánica hacia el usuario con las condiciones dadas de acuerdo a los 

alcances planteados. 

2. El cambio de posición que sucede en el centro instantáneo de rotación en la articulación 

de rodilla humana durante todo su rango de movimiento no presentó mayor afectación 

en lo referente a fuerzas reactivas cuando la estructura del exoesqueleto cuenta con una 

articulación de revoluta en la rodilla y la sujeción con el miembro inferior del usuario se 

realiza en zonas relativamente alejadas de la articulación humana de rodilla en los 

eslabones de muslo y espinilla. 

3. El análisis mecánico a la estructura del exoesqueleto se realizó de forma tal que las 

geometrías en eslabones mantuvieran un factor de seguridad mínimo de 2, cumpliendo 

con las condiciones de fácil ensamble en función de la pierna afectada y la variación de 
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longitud para su uso en el percentil 95 de la población mexicana en lo correspondiente a 

longitud de miembros inferiores. 

4. Durante el dimensionamiento de eslabones, los cambios de sección transversal se 

analizaron en función de los concentradores de esfuerzos presentados por las distintas 

geometrías. Cuando las secciones presentadas no se encontraron analizadas en el estado 

del arte, se realizaron simulaciones de estudios paramétricos para el ajuste en las 

dimensiones de perfiles y muescas bajo los escenarios de carga propuestos. 

5. Se logró obtener un nuevo diseño de exoesqueleto de bajo costo con peso relativamente 

bajo (11.72 kg en total por ambas piernas en el ensamble completo) con respecto de otros 

diseños existentes en el estado del arte. 

6. Se realizó una simulación sobre un modelo virtual representando al cuerpo humano de 

un individuo de 1.70 𝑚 de altura y 80 𝑘𝑔 de peso en una transición desde una posición 

de sedestación hacia bipedestación (sit-to-stand, STS) para obtener una estimación del 

torque requerido en la articulación de cadera para un motor acoplado en el exoesqueleto 

durante el movimiento de STS. Las condiciones de la simulación en el movimiento 

estudiado y las etapas en las que se ha dividido el movimiento de STS fueron definidas 

de acuerdo a la división planteada en experimentos realizados por otros investigadores. 

Bajo la condición de actuación directa para motores en las articulaciones del 

exoesqueleto, se encontró un comportamiento similar entre los gráficos obtenidos en las 

articulaciones de rodilla y tobillo. Los gráficos de torque obtenidos indican que, para las 

condiciones dadas en la simulación, estas dos articulaciones tendrían torques de control 

con un comportamiento similar al de un sistema de péndulo invertido de 2 grados de 

libertad. 

7. Se asimiló conocimiento sobre la naturaleza de la señal mioeléctrica de superficie, su 

modelado y el procesamiento de la señal a partir de parámetros estadísticos. 

8. El modelado de la señal mioeléctrica de superficie como un proceso estocástico 

Gaussiano de valor medio cero ofreció buenos resultados al utilizar características de la 

función de densidad de probabilidad en el algoritmo de detección de activación 

muscular. 

9. Bajo un procesamiento basado en parámetros estadísticos de la señal, se encontró que 

con el algoritmo de rectificado utilizado, la señal mioeléctrica no mostró diferencias 

significativas en su amplitud para movimientos de flexión y extensión realizados a 

distintas velocidades angulares.  

10. Se estudiaron distintos algoritmos enfocados a la detección de activación muscular. Se 

eligió el algoritmo de media móvil finita FMA (Finite Moving Average), para definir el 

umbral de amplitud de la señal mioeléctrica a partir del cual se considera un músculo 

como activado. Se hicieron consideraciones adicionales en el algoritmo para que este 

realizara una detección de la activación cuando el registro de la señal mioeléctrica se 
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toma de dos músculos a la vez y se requiere únicamente el estado de activación en el 

músculo con mayor actividad eléctrica en cada instante. 

11. Se realizaron pruebas en movimientos de flexión y extensión de la articulación de 

cadera, así como el movimiento funcional de sit-to-stand (STS o la transición de una 

posición de sedestación hacia bipedestación) para validar el correcto funcionamiento en 

el algoritmo de detección de activación muscular y el programa de control del 

exoesqueleto en tiempo real. De los gráficos obtenidos, se observó una disminución en 

la correcta detección de activación muscular en movimientos de extensión de la cadera 

cuando el usuario se encuentra en posiciones de decúbito. Se pueden presentar errores 

en la detección de activación muscular en situaciones donde el usuario no se encuentra 

en completa relajación o en situaciones donde se empieza a presentar una condición de 

fatiga muscular y este comienza a utilizar (de forma inconsciente) otros grupos 

musculares para realizar un mismo movimiento. 

12. Con base en todas las pruebas realizadas para el registro de señales mioeléctricas, es 

conveniente ofrecer al usuario una etapa de entrenamiento previa al uso del exoesqueleto 

para que este sea consciente de los músculos utilizados en los distintos movimientos de 

las extremidades inferiores y realice una activación muscular acorde con los músculos 

seleccionados. Con una correcta activación de los músculos activados para determinados 

movimientos, el usuario podrá asociar sus movimientos con mayor facilidad al utilizar 

el exoesqueleto en las sesiones de rehabilitación. 

13. Al realizar las pruebas con el prototipo físico y el programa de control en tiempo real se 

observó que la fuente de voltaje que alimenta al motor introduce ruido en la señal 

mioeléctrica adquirida. Para evitar que el ruido en la señal mioeléctrica afecte la 

caracterización de la señal base en el programa de detección de activación muscular, la 

fuente de voltaje se encenderá una vez que han pasado cuando menos 2 segundos a partir 

de que se inicia el programa de control. Este tipo de interferencia sobre la señal 

mioeléctrica fue descrita en la sección 2.1.4.3. Una vez caracterizada la señal base en el 

programa en tiempo real, el hecho de tener ruido en la señal mioeléctrica debido a la 

fuente de alimentación no pareció afectar la correcta detección de actividad muscular. 

 

Con base a las conclusiones, se proponen las siguientes actividades futuras: 

1. En la rodilla de la estructura, se recomienda estudiar el efecto en el cambio de la 

articulación de revoluta simple por un mecanismo pasivo con grados de libertad 

adicionales para disminuir el desalineamiento de una articulación del exoesqueleto con 

respecto de la articulación natural del usuario. 

2. Estudiar la señal mioeléctrica de músculos biarticulares en extremidades inferiores 

(tensor de la fascia lata, recto femoral, sartorio, semimembranoso, semitendinoso y 

gastrocnemio) durante movimientos funcionales como STS, el ciclo de marcha y 
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ejercicios propios de la fisioterapia para comprobar la utilidad de las señales 

mioeléctricas de este tipo de músculos como señales de control.  

3. Agregar un grado de libertad en los movimientos de aducción y abducción (movimientos 

en el plano coronal) en la articulación de cadera con la finalidad de adaptar la estructura 

a usuarios de distintas complexiones además de la variación de alturas ya aplicada en la 

estructura del exoesqueleto. 

4. Desarrollar programas alternativos de control en tiempo real para su aplicación en órtesis 

y prótesis controladas por señales mioeléctricas sin que exista la necesidad de realizar 

mediciones en la extremidad sana para realizar los movimientos. 

5. Analizar posibles cambios en la geometría de la estructura al utilizar otros materiales 

con distintas relaciones de resistencia especifica con el objetivo de reducir el peso de la 

estructura y proponer mejoras en el diseño. 

6. Aplicar el programa de control del exoesqueleto para más de una articulación en los 

miembros inferiores al observar dos músculos por articulación con el objetivo de acoplar 

actuadores en las articulaciones de rodilla y tobillo. 

7. Utilizar otros parámetros de la señal y técnicas de procesamiento de señales para 

identificar características adicionales en la señal mioeléctrica además de la activación 

muscular. Tales características pueden ser velocidad angular de los movimientos o 

fuerzas en los músculos. 

8. Estudiar la interfaz hombre-exoesqueleto en la transmisión de fuerzas desde el 

exoesqueleto hacia el usuario a través de modelados del tejido humano al utilizar 

distintos accesorios para sujetar los miembros inferiores a la estructura. 
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Anexos 

Anexos 
Anexo A. Programa de Matlab para el cálculo de la carga crítica de una columna 

sometida a una carga excéntrica 
Se presenta el código de Matlab definido a partir de la ecuación (3-1) de columnas bajo carga 

excéntrica para definir el perfil que resiste una carga planteada de 981 𝑁 a una distancia de 

112.5 𝑚𝑚 con un factor de seguridad mínimo de 2. Se evalúan perfiles cuadrados y circulares. 

 Cálculo para perfil cuadrado 
clc 
clear all 

  
ancho=.45; %ancho de la cadera en metros 
m=100; %masa del cuerpo en kg 
w=9.81*m; %peso del cuerpo en N 
ex=ancho/4; %excentricidad en m 
Long=.5; %longitud de la columna en m 
L=0.5*Long; %longitud efectiva en m 
FD=2; %factor de diseño 

  
Sy=240E6; %resistencia a la fluencia 
E=70E9; %modulo elástico 

  
fprintf('Cálculo para perfil cuadrado.\nCarga crítica (N)') 
be=0.03175; %lado del cuadrado exterior en m 
t=0.003175; %espesor de pared 
bi=be-2*t; %lado del cuadrado interior 

  
A=be^2-bi^2; %Área 
I=((be^4)-(bi^4))/12; %Momento de inercia 

  
k=sqrt(I/A); %radio de giro 
Sr=L/k; %relación de esbeltez 
c=be/2; %distancia máxima desde la superficie neutra 
Er=ex*c/k^2; %relación de excentricidad 

  
for P=1:1E6; %iteraciones para la carga critica 

Scr=(P/A)*(1+Er*secd((Sr/2)*sqrt(P/(E*A)))); %ec 3-1 
if Scr>=Sy 

    Pcrit=P %carga critica 
   break 

end 
end 

 

Pperm=Pcrit/FD %carga permisible 

FS=Pcrit/w %Factor seguridad 
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 Cálculo para perfil circular 

clc 
clear all 

  
ancho=.45; %ancho de la cadera en metros 
m=100; %masa del cuerpo en kg 
w=9.81*m; %peso del cuerpo en N 
ex=ancho/4; %excentricidad en m 
Long=.5; %longitud de la columna en m 
L=0.5*Long; %longitud efectiva en m 
FD=2; %factor de diseño 

  
Sy=240E6; %resistencia a la fluencia 
E=70E9; %modulo elástico 
 

fprintf('Cálculo para perfil redondo.\nCarga crítica (N)') 
de=0.0254; %diámetro ext 
di=0; %diámetro int 

  
A=(pi*(de^2-di^2))/4; 
I=(pi*(de^4-di^4))/64; 

  
k=sqrt(I/A); %radio de giro 
Sr=L/k; %relacion de esbeltez 
c=de/2; %radio 
Er=ex*c/(k^2); %relacion de excentricidad 

  
for P=1:1E6; %iteraciones para la carga critica 

Scr=(P/A)*(1+Er*secd((Sr/2)*sqrt(P/(E*A)))); %ec 3-1 
if Scr>=Sy 

    Pcrit=P %carga critica 
   break 

end 
end 

 
Pperm=Pcrit/FD %carga permisible 
FS=Pcrit/w %Factor seguridad 
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Anexo B. Factores de concentración de esfuerzo 

Anexo B - 1. Parámetros de simulación para la obtención de las tablas de 

concentración de esfuerzo  

Para definir las dimensiones de las piezas que componen el ensamble de la estructura del 

exoesqueleto se utilizaron gráficos existentes en la literatura para estimar el factor de 

concentración de esfuerzos. Sin embargo, algunas de las geometrías planteadas en la estructura 

requirieron el uso de herramientas de simulación para generar nuevos gráficos. 

Se realizaron estudios paramétricos a través de simulación para observar el comportamiento 

de la resistencia para distintos perfiles cuando existe un cambio en las dimensiones de cada 

perfil. Se utilizaron las herramientas de análisis de esfuerzos incluidas dentro del software de 

modelado paramétrico Autodesk Inventor Professional 2015. A lo largo de todo este anexo se 

presentan las tablas utilizadas a partir de la literatura y las obtenidas por simulación.  

A partir de las geometrías en la estructura, para cada simulación se planteó el perfil a estudiar 

como un problema bidimensional (elementos delgados), con excepción de las geometrías que 

contaron con una sección transversal circular. En ambos casos, la longitud de las secciones 

analizadas se hizo lo suficientemente larga como para que el concentrador de esfuerzos no se 

viera afectado por esfuerzos en los extremos debido a condiciones de frontera y aplicación de 

fuerzas. 

Para todos los perfiles generados en la simulación, las fuerzas se aplicaron en la parte central 

de la cara superior del perfil. En las tablas obtenidas por simulación se presenta el perfil junto 

con la ecuación que aproxima el comportamiento de la curva de los valores obtenidos de Kt. En 

la cara inferior de los perfiles se asignó una restricción fija.  

La Tabla B - 1 presenta la configuración de la malla para las simulaciones con el método de 

elemento finito. El software utilizado emplea elementos tipo tetraedro de segundo orden. 

Tabla B - 1. Configuración de la malla para las simulaciones en los estudios paramétricos. 

Configuración de la malla 

Tamaño 

promedio del 

elemento 

Tamaño 

mínimo del 

elemento 

Factor de 

nivelación 

Angulo 

de giro 

Máximos 

refinamientos 𝒉 

de malla 

Criterio de 

detención 

(%) 

Umbral de 

refinamiento 𝒉 

0.075 0.1 1.5 30° 5 2 0.5 

 

La configuración de la malla se ajustó a partir de recomendaciones del software y pruebas 

sobre las distintas configuraciones de mallas para las geometrías estudiadas. El tamaño 

promedio del elemento es relativo a la dimensión más larga del modelo. El tamaño mínimo del 

elemento está expresado como una fracción del tamaño promedio. El factor de nivelación 

expresa la razón en la que una malla se hace más fina o gruesa de forma adyacente con otros 

bordes. Ángulo de giro se refiere al ángulo máximo para las mallas aplicadas en arco. El 

refinamiento ℎ se refiere a una malla que disminuye el tamaño de sus elementos para 

incrementar el número de los mismos. Se espera que con 5 refinamientos o menos, se alcance 
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cuando menos 2% de error entre dos soluciones que han tenido convergencia para el esfuerzo 

máximo (de acuerdo con [110], para el software utilizado, un 10% de error representa resultados 

aceptables y un 2% de error representa buenos resultados). El umbral de refinamiento de 0.5 

permite que el 50% de los elementos alrededor de la región cercana al esfuerzo máximo tengan 

un ajuste en la cantidad de elementos. 

Los gráficos de factor de concentración de esfuerzos para geometrías obtenidas por 

simulación se presentan en los anexos B-4, B-5, B-7, B-8, B-9 y B-10.  

Para asegurar una buena estimación por parte de las simulaciones de análisis paramétrico, se 

validaron los resultados de simulación al comparar una tabla presente en la literatura contra una 

obtenida por simulación para un mismo perfil. Para este fin se utilizó el perfil correspondiente 

a una barra escalonada con filetes en los hombros bajo dos escenarios de carga distintos: 

compresión y flexión. La geometría del perfil y sus parámetros se presentan en la Figura B - 1. 

Las tablas existentes en la literatura para esta geometría se presentan en el Anexo B - 2 para 

carga a compresión y en el Anexo B - 3 para carga a torsión. 

   
Figura B - 1. Geometría de la barra plana escalonada con filetes utilizada para validar los parámetros de  

simulación. A la izquierda para el caso de tensión/compresión. A la derecha para el caso de flexión. 

Con esta configuración, se llevó a cabo el estudio paramétrico para observar el cambio en el 

factor de concentración de esfuerzos en la barra escalonada cuando varía el radio 𝑟 de filete. A 

partir de la designación mostrada en la Figura B - 1, se estudiaron distintas curvas 

correspondiente a distintas razones de 𝐷/𝑑 para una relación de 𝑟/𝑑 desde 0 hasta 0.3 en ambos 

casos de carga. Se realizaron comparaciones para validar la simulación.  

En la simulación se estudiaron las relaciones 𝐷/𝑑 de 3.0, 2.2, 2.0, 1.5, 1.3 y 1.2, con un 

espesor ℎ = 1 𝑚𝑚. Se aplicaron cargas de 𝑃 = 50 𝑁 y 𝑀 = 0.5 𝑁𝑚 en cada caso. Los valores 

de esfuerzo máximo fueron tomados para cada variación de 𝑟 desde 1 𝑚𝑚 hasta 30 𝑚𝑚 con 

incrementos de 0.5 𝑚𝑚 y se hicieron comparaciones contra el esfuerzo nominal calculado sobre 

el área neta para obtener el factor de concentración de esfuerzos Kt.  

Por ejemplo, en el caso de 𝐷/𝑑 = 2 sometido a compresión, los datos obtenidos en cada 

variación de 𝑟/𝑑 se registraron como en la Tabla B - 2 cuando 𝑑 = 10 𝑚𝑚 y 𝐷 = 20 𝑚𝑚.  Se 

generó un gráfico como el de la Figura B - 2 y se obtuvo una ecuación que representa el 

comportamiento del factor Kt en función de la variación de 𝑟/𝑑.  
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Tabla B - 2. Datos paramétricos para la barra plana  

escalonada con filetes sometida a compresión.  

Barra plana escalonada con filetes (Compresión) 

𝑫/𝒅 = 𝟐 

r (m) r/d max (MPa) Kt 

0.0010 0.0100 2.6028 5.21 

0.0015 0.0150 2.2396 4.48 

0.0020 0.0200 1.9974 3.99 

0.0025 0.0250 1.8155 3.63 

0.0030 0.0300 1.7074 3.41 

0.0035 0.0350 1.6584 3.32 

0.0040 0.0400 1.5301 3.06 

0.0045 0.0450 1.4732 2.95 

0.0050 0.0500 1.4170 2.83 

0.0055 0.0550 1.3733 2.75 

0.0060 0.0600 1.3590 2.72 

0.0065 0.0650 1.3133 2.63 

0.0070 0.0700 1.2793 2.56 

0.0075 0.0750 1.2401 2.48 

0.0080 0.0800 1.2112 2.42 

0.0085 0.0850 1.1967 2.39 

0.0090 0.0900 1.1760 2.35 

0.0095 0.0950 1.1578 2.32 

0.0100 0.1000 1.1369 2.27 

0.0105 0.1050 1.1120 2.22 

0.0110 0.1100 1.0940 2.19 

0.0115 0.1150 1.0850 2.17 

0.0120 0.1200 1.0716 2.14 

0.0125 0.1250 1.0635 2.13 

0.0130 0.1300 1.0506 2.10 

0.0135 0.1350 1.0408 2.08 

0.0140 0.1400 1.0292 2.06 

0.0145 0.1450 1.0185 2.04 

0.0150 0.1500 0.9992 2.00 

0.0155 0.1550 0.9884 1.98 

0.0160 0.1600 0.9768 1.95 

0.0165 0.1650 0.9717 1.94 

0.0170 0.1700 0.9702 1.94 

0.0175 0.1750 0.9620 1.92 

0.0180 0.1800 0.9470 1.89 

0.0185 0.1850 0.9402 1.88 

0.0190 0.1900 0.9301 1.86 

0.0195 0.1950 0.9233 1.85 

0.0200 0.2000 0.9175 1.83 

0.0205 0.2050 0.9173 1.83 

0.0210 0.2100 0.9058 1.81 

0.0215 0.2150 0.9006 1.80 

0.0220 0.2200 0.8941 1.79 
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0.0225 0.2250 0.8874 1.77 

0.0230 0.2300 0.8846 1.77 

0.0235 0.2350 0.8789 1.76 

0.0240 0.2400 0.8737 1.75 

0.0245 0.2450 0.8782 1.76 

0.0250 0.2500 0.8633 1.73 

0.0255 0.2550 0.8636 1.73 

0.0260 0.2600 0.8571 1.71 

0.0265 0.2650 0.8539 1.71 

0.0270 0.2700 0.8493 1.70 

0.0275 0.2750 0.8512 1.70 

0.0280 0.2800 0.8547 1.71 

0.0285 0.2850 0.8441 1.69 

0.0290 0.2900 0.8303 1.66 

0.0295 0.2950 0.8309 1.66 

0.0300 0.3000 0.8271 1.65 

 

 
Figura B - 2. Gráfico del factor de concentración de esfuerzos para una barra plana escalonada con filetes a compresión 

cuando 𝐷/𝑑 = 2. La linea punteada representa los datos obtenidos por la simulación y la línea solida representa la curva de 

tendencia. 

La ecuación (B - 1) modeló la tendencia de los datos obtenidos en las simulaciones de la 

Figura B - 2 bajo una carga de compresión para 0.01 ≤ 𝑟/𝑑 ≤ 0.3. 
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𝐾𝑡 ≅ 1.0906 (
𝑟

𝑑
)

−0.326

 

(B - 1) 

En la Tabla B - 3 se presentan los factores evaluados bajo una carga a compresión para 

distintos valores de 𝐷/𝑑 evaluando la ecuación (B - 1) (B - 1en valores dentro del intervalo 

definido de 𝑟/𝑑 y la comparación con las ecuación (B - 2) propuesta por la literatura [111]:  

𝐾𝑡 ≅ 𝐴 (
𝑟

𝑑
)

−𝑏

 

(B - 2) 

donde 𝐴 y 𝑏 son valores constantes para cada valor de 𝐷/𝑑. Por ejemplo, para 𝐷/𝑑 = 2, la 

literatura define valores de 𝐴 = 1.0996 y 𝑏 = −0.32077. Se observa que la ecuación de 

tendencia de los datos de simulación es igual a la propuesta en la literatura; en este caso las 

diferencias se encontraron en los valores de 𝐴 y 𝑏 para cada caso. La Figura B - 3 presenta las 

curvas correspondientes a la Tabla B - 3 para el perfil estudiado a compresión y sus 

comparaciones con los valores obtenidos por la literatura. Para las condiciones a flexión se 

presentan los datos obtenidos en la Tabla B - 4 y las curvas en la Figura B - 4. 

De la Tabla B - 3 y la Tabla B - 4 se observó que los factores obtenidos a partir de la 

simulación presentaron una estimación ligeramente más conservadora que aquellos factores 

obtenidos con base en la literatura. A partir de valores de 𝑟/𝑑 < 0.01, el cálculo del esfuerzo 

máximo tiende hacia una singularidad y el crecimiento del factor tiene un comportamiento 

exponencial para valores menores. Esta misma razón provocó un error porcentual más grande 

en la estimación en comparación con la literatura para los valores más pequeños de 𝑟/𝑑. 
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Tabla B - 3. Comparación entre el factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación contra el factor calculado a 

partir de la literatura para una barra plana escalonada con filetes sometida a compresión. 

𝒓/𝒅 

𝑫/𝒅 = 𝟐 𝑫/𝒅 = 𝟏. 𝟓 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟗𝟎𝟔 
𝒃 = −𝟎. 𝟑𝟐𝟔 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟗𝟗𝟔 

𝒃 = −𝟎. 𝟑𝟐𝟎𝟕 

Error  

porcentual 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟖𝟐𝟗 
𝒃 = −𝟎. 𝟑𝟎𝟓 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟕𝟔𝟗 

𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟗𝟓𝟓 

Error  

porcentual 

0.0100 4.89 4.82 1.60 4.41 4.20 5.02 

0.0150 4.29 4.23 1.38 3.90 3.73 4.62 

0.0200 3.90 3.86 1.23 3.57 3.42 4.33 

0.0250 3.63 3.59 1.11 3.34 3.20 4.11 

0.0300 3.42 3.39 1.02 3.16 3.04 3.93 

0.0350 3.25 3.22 0.94 3.01 2.90 3.78 

0.0400 3.11 3.09 0.87 2.89 2.79 3.65 

0.0450 3.00 2.97 0.80 2.79 2.69 3.54 

0.0500 2.90 2.87 0.75 2.70 2.61 3.44 

0.0550 2.81 2.79 0.70 2.62 2.54 3.34 

0.0600 2.73 2.71 0.65 2.55 2.47 3.26 

0.0650 2.66 2.64 0.61 2.49 2.42 3.18 

0.0700 2.60 2.58 0.57 2.44 2.36 3.11 

0.0750 2.54 2.52 0.53 2.39 2.32 3.04 

0.0800 2.48 2.47 0.50 2.34 2.27 2.98 

0.0850 2.44 2.42 0.47 2.30 2.23 2.92 

0.0900 2.39 2.38 0.44 2.26 2.19 2.86 

0.0950 2.35 2.34 0.41 2.22 2.16 2.81 

0.1000 2.31 2.30 0.38 2.19 2.13 2.76 

0.1050 2.27 2.27 0.36 2.15 2.10 2.71 

0.1100 2.24 2.23 0.33 2.12 2.07 2.67 

0.1150 2.21 2.20 0.31 2.09 2.04 2.63 

0.1200 2.18 2.17 0.29 2.07 2.02 2.59 

0.1250 2.15 2.14 0.27 2.04 1.99 2.55 

0.1300 2.12 2.12 0.25 2.02 1.97 2.51 

0.1350 2.09 2.09 0.23 1.99 1.95 2.47 

0.1400 2.07 2.07 0.21 1.97 1.93 2.44 

0.1450 2.05 2.04 0.19 1.95 1.91 2.40 

0.1500 2.02 2.02 0.17 1.93 1.89 2.37 

0.1550 2.00 2.00 0.15 1.91 1.87 2.34 

0.1600 1.98 1.98 0.14 1.89 1.85 2.31 

0.1650 1.96 1.96 0.12 1.88 1.83 2.28 

0.1700 1.94 1.94 0.10 1.86 1.82 2.25 

0.1750 1.93 1.92 0.09 1.84 1.80 2.22 

0.1800 1.91 1.91 0.08 1.83 1.79 2.19 

0.1850 1.89 1.89 0.06 1.81 1.77 2.17 

0.1900 1.87 1.87 0.05 1.80 1.76 2.14 

0.1950 1.86 1.86 0.03 1.78 1.75 2.12 

0.2000 1.84 1.84 0.02 1.77 1.73 2.09 

0.2050 1.83 1.83 0.01 1.76 1.72 2.07 

0.2100 1.81 1.81 0.01 1.74 1.71 2.05 

0.2150 1.80 1.80 0.02 1.73 1.70 2.02 

0.2200 1.79 1.79 0.03 1.72 1.68 2.00 

0.2250 1.77 1.77 0.04 1.71 1.67 1.98 

0.2300 1.76 1.76 0.05 1.70 1.66 1.96 

0.2350 1.75 1.75 0.06 1.68 1.65 1.94 

0.2400 1.74 1.74 0.08 1.67 1.64 1.92 

0.2450 1.73 1.73 0.09 1.66 1.63 1.90 

0.2500 1.71 1.72 0.10 1.65 1.62 1.88 

0.2550 1.70 1.70 0.11 1.64 1.61 1.86 
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0.2600 1.69 1.69 0.12 1.63 1.60 1.84 

0.2650 1.68 1.68 0.13 1.62 1.59 1.82 

0.2700 1.67 1.67 0.14 1.61 1.59 1.81 

0.2750 1.66 1.66 0.15 1.61 1.58 1.79 

0.2800 1.65 1.65 0.16 1.60 1.57 1.77 

0.2850 1.64 1.64 0.17 1.59 1.56 1.75 

0.2900 1.63 1.64 0.17 1.58 1.55 1.74 

0.2950 1.62 1.63 0.18 1.57 1.54 1.72 

0.3000 1.61 1.62 0.19 1.56 1.54 1.70 

 

𝒓/𝒅 

 𝑫/𝒅 = 𝟏. 𝟑 𝑫/𝒅 = 𝟏. 𝟐 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟏. 𝟏𝟎𝟕𝟏𝟏 
𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟖𝟐 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟓𝟒𝟒 

𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟕𝟎𝟐 

Error 

 porcentual 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟒𝟖𝟐 
𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟔𝟔 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟑𝟓𝟏 

𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟓𝟎𝟖 

Error  

porcentual 

0.0100 3.92 3.66 7.25 3.57 3.29 8.59 

0.0150 3.50 3.28 6.74 3.20 2.97 7.92 

0.0200 3.23 3.03 6.38 2.97 2.76 7.45 

0.0250 3.03 2.86 6.10 2.80 2.61 7.09 

0.0300 2.88 2.72 5.87 2.66 2.49 6.79 

0.0350 2.76 2.61 5.68 2.56 2.40 6.55 

0.0400 2.65 2.52 5.51 2.47 2.32 6.33 

0.0450 2.57 2.44 5.37 2.39 2.25 6.14 

0.0500 2.49 2.37 5.24 2.33 2.19 5.97 

0.0550 2.43 2.31 5.12 2.27 2.14 5.82 

0.0600 2.37 2.26 5.01 2.22 2.10 5.68 

0.0650 2.32 2.21 4.91 2.17 2.05 5.55 

0.0700 2.27 2.16 4.82 2.13 2.02 5.43 

0.0750 2.22 2.12 4.73 2.09 1.98 5.32 

0.0800 2.18 2.09 4.65 2.05 1.95 5.22 

0.0850 2.15 2.05 4.58 2.02 1.92 5.12 

0.0900 2.11 2.02 4.51 1.99 1.89 5.03 

0.0950 2.08 1.99 4.44 1.96 1.87 4.94 

0.1000 2.05 1.96 4.38 1.93 1.84 4.86 

0.1050 2.02 1.94 4.32 1.91 1.82 4.79 

0.1100 2.00 1.91 4.26 1.89 1.80 4.71 

0.1150 1.97 1.89 4.21 1.86 1.78 4.64 

0.1200 1.95 1.87 4.16 1.84 1.76 4.57 

0.1250 1.93 1.85 4.11 1.82 1.74 4.51 

0.1300 1.90 1.83 4.06 1.80 1.73 4.45 

0.1350 1.88 1.81 4.01 1.79 1.71 4.39 

0.1400 1.86 1.79 3.97 1.77 1.69 4.33 

0.1450 1.85 1.78 3.92 1.75 1.68 4.27 

0.1500 1.83 1.76 3.88 1.74 1.67 4.22 

0.1550 1.81 1.74 3.84 1.72 1.65 4.17 

0.1600 1.80 1.73 3.80 1.71 1.64 4.12 

0.1650 1.78 1.72 3.76 1.69 1.63 4.07 

0.1700 1.77 1.70 3.73 1.68 1.61 4.02 

0.1750 1.75 1.69 3.69 1.67 1.60 3.98 

0.1800 1.74 1.68 3.66 1.65 1.59 3.93 

0.1850 1.72 1.66 3.63 1.64 1.58 3.89 

0.1900 1.71 1.65 3.59 1.63 1.57 3.85 

0.1950 1.70 1.64 3.56 1.62 1.56 3.81 

0.2000 1.69 1.63 3.53 1.61 1.55 3.77 

0.2050 1.67 1.62 3.50 1.60 1.54 3.73 

0.2100 1.66 1.61 3.47 1.59 1.53 3.69 

0.2150 1.65 1.60 3.44 1.58 1.52 3.65 

0.2200 1.64 1.59 3.41 1.57 1.51 3.62 
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0.2250 1.63 1.58 3.39 1.56 1.50 3.58 

0.2300 1.62 1.57 3.36 1.55 1.50 3.55 

0.2350 1.61 1.56 3.33 1.54 1.49 3.51 

0.2400 1.60 1.55 3.31 1.53 1.48 3.48 

0.2450 1.59 1.54 3.28 1.52 1.47 3.45 

0.2500 1.58 1.53 3.26 1.52 1.47 3.42 

0.2550 1.57 1.53 3.23 1.51 1.46 3.39 

0.2600 1.57 1.52 3.21 1.50 1.45 3.35 

0.2650 1.56 1.51 3.19 1.49 1.44 3.33 

0.2700 1.55 1.50 3.16 1.48 1.44 3.30 

0.2750 1.54 1.49 3.14 1.48 1.43 3.27 

0.2800 1.53 1.49 3.12 1.47 1.42 3.24 

0.2850 1.53 1.48 3.10 1.46 1.42 3.21 

0.2900 1.52 1.47 3.08 1.46 1.41 3.18 

0.2950 1.51 1.47 3.06 1.45 1.41 3.16 

0.3000 1.50 1.46 3.04 1.44 1.40 3.13 

 

𝒓/𝒅 

𝑫/𝒅 = 𝟏. 𝟏 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟏𝟔𝟒 
𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟐𝟗 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟏𝟑 

𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟏𝟓𝟑 

Error  

porcentual 

0.0100 2.92 2.73 6.85 

0.0150 2.66 2.50 6.26 

0.0200 2.49 2.35 5.84 

0.0250 2.37 2.24 5.52 

0.0300 2.27 2.16 5.25 

0.0350 2.19 2.09 5.03 

0.0400 2.12 2.03 4.84 

0.0450 2.07 1.98 4.67 

0.0500 2.02 1.93 4.52 

0.0550 1.97 1.89 4.39 

0.0600 1.94 1.86 4.26 

0.0650 1.90 1.82 4.15 

0.0700 1.87 1.80 4.04 

0.0750 1.84 1.77 3.95 

0.0800 1.81 1.75 3.86 

0.0850 1.79 1.72 3.77 

0.0900 1.76 1.70 3.69 

0.0950 1.74 1.68 3.61 

0.1000 1.72 1.66 3.54 

0.1050 1.70 1.65 3.47 

0.1100 1.68 1.63 3.40 

0.1150 1.67 1.61 3.34 

0.1200 1.65 1.60 3.28 

0.1250 1.64 1.59 3.22 

0.1300 1.62 1.57 3.17 

0.1350 1.61 1.56 3.12 

0.1400 1.59 1.55 3.06 

0.1450 1.58 1.54 3.02 

0.1500 1.57 1.52 2.97 

0.1550 1.56 1.51 2.92 

0.1600 1.55 1.50 2.88 

0.1650 1.54 1.49 2.83 

0.1700 1.53 1.48 2.79 

0.1750 1.51 1.47 2.75 

0.1800 1.51 1.47 2.71 
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0.1850 1.50 1.46 2.67 

0.1900 1.49 1.45 2.64 

0.1950 1.48 1.44 2.60 

0.2000 1.47 1.43 2.56 

0.2050 1.46 1.43 2.53 

0.2100 1.45 1.42 2.50 

0.2150 1.45 1.41 2.46 

0.2200 1.44 1.40 2.43 

0.2250 1.43 1.40 2.40 

0.2300 1.42 1.39 2.37 

0.2350 1.42 1.38 2.34 

0.2400 1.41 1.38 2.31 

0.2450 1.40 1.37 2.28 

0.2500 1.40 1.37 2.25 

0.2550 1.39 1.36 2.22 

0.2600 1.38 1.35 2.20 

0.2650 1.38 1.35 2.17 

0.2700 1.37 1.34 2.14 

0.2750 1.37 1.34 2.12 

0.2800 1.36 1.33 2.09 

0.2850 1.35 1.33 2.07 

0.2900 1.35 1.32 2.05 

0.2950 1.34 1.32 2.02 

0.3000 1.34 1.31 2.00 

 

Tabla B - 4. Comparación entre el factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación contra el factor calculado a 

partir de la literatura para una barra plana escalonada con filetes sometida a flexión. 

𝒓/𝒅 

𝑫/𝒅 = 𝟑 𝑫/𝒅 = 𝟐 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟑𝟑𝟓 
𝒃 = −𝟎. 𝟑𝟎𝟒 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟎𝟕𝟐 
𝒃 = −𝟎. 𝟑𝟑𝟑 

Error  

porcentual 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟑𝟒𝟖 
𝒃 = −𝟎. 𝟑𝟎𝟑 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟑𝟐𝟑 
𝒃 = −𝟎. 𝟑𝟎𝟑 

Error  

porcentual 

0.0100 3.79 4.21 10.10 3.77 3.76 0.25 

0.0150 3.35 3.68 9.03 3.34 3.33 0.25 

0.0200 3.07 3.34 8.26 3.06 3.05 0.25 

0.0250 2.87 3.10 7.65 2.86 2.85 0.25 

0.0300 2.71 2.92 7.16 2.70 2.70 0.25 

0.0350 2.59 2.77 6.74 2.58 2.57 0.25 

0.0400 2.48 2.65 6.37 2.48 2.47 0.25 

0.0450 2.40 2.55 6.05 2.39 2.39 0.25 

0.0500 2.32 2.46 5.76 2.32 2.31 0.25 

0.0550 2.25 2.39 5.49 2.25 2.25 0.25 

0.0600 2.20 2.32 5.25 2.19 2.19 0.25 

0.0650 2.14 2.26 5.03 2.14 2.13 0.26 

0.0700 2.10 2.20 4.82 2.09 2.09 0.26 

0.0750 2.05 2.15 4.63 2.05 2.04 0.26 

0.0800 2.01 2.11 4.45 2.01 2.00 0.26 

0.0850 1.98 2.06 4.28 1.97 1.97 0.26 

0.0900 1.94 2.02 4.12 1.94 1.93 0.26 

0.0950 1.91 1.99 3.97 1.91 1.90 0.26 

0.1000 1.88 1.95 3.82 1.88 1.87 0.26 

0.1050 1.85 1.92 3.68 1.85 1.85 0.26 

0.1100 1.83 1.89 3.55 1.82 1.82 0.26 

0.1150 1.80 1.87 3.43 1.80 1.80 0.26 

0.1200 1.78 1.84 3.31 1.78 1.77 0.26 

0.1250 1.76 1.81 3.19 1.76 1.75 0.26 
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0.1300 1.74 1.79 3.08 1.73 1.73 0.26 

0.1350 1.72 1.77 2.97 1.71 1.71 0.26 

0.1400 1.70 1.75 2.87 1.70 1.69 0.26 

0.1450 1.68 1.73 2.77 1.68 1.67 0.26 

0.1500 1.66 1.71 2.67 1.66 1.66 0.26 

0.1550 1.65 1.69 2.58 1.64 1.64 0.26 

0.1600 1.63 1.67 2.49 1.63 1.62 0.26 

0.1650 1.61 1.65 2.40 1.61 1.61 0.26 

0.1700 1.60 1.64 2.31 1.60 1.60 0.26 

0.1750 1.59 1.62 2.23 1.59 1.58 0.26 

0.1800 1.57 1.61 2.15 1.57 1.57 0.26 

0.1850 1.56 1.59 2.07 1.56 1.55 0.26 

0.1900 1.55 1.58 1.99 1.55 1.54 0.26 

0.1950 1.53 1.56 1.92 1.53 1.53 0.26 

0.2000 1.52 1.55 1.85 1.52 1.52 0.26 

0.2050 1.51 1.54 1.77 1.51 1.51 0.26 

0.2100 1.50 1.53 1.70 1.50 1.50 0.26 

0.2150 1.49 1.51 1.64 1.49 1.49 0.26 

0.2200 1.48 1.50 1.57 1.48 1.48 0.26 

0.2250 1.47 1.49 1.51 1.47 1.47 0.26 

0.2300 1.46 1.48 1.44 1.46 1.46 0.26 

0.2350 1.45 1.47 1.38 1.45 1.45 0.26 

0.2400 1.44 1.46 1.32 1.44 1.44 0.26 

0.2450 1.43 1.45 1.26 1.43 1.43 0.26 

0.2500 1.42 1.44 1.20 1.42 1.42 0.26 

0.2550 1.41 1.43 1.14 1.41 1.41 0.26 

0.2600 1.41 1.42 1.09 1.41 1.40 0.26 

0.2650 1.40 1.41 1.03 1.40 1.39 0.26 

0.2700 1.39 1.40 0.98 1.39 1.39 0.26 

0.2750 1.38 1.40 0.92 1.38 1.38 0.26 

0.2800 1.37 1.39 0.87 1.37 1.37 0.26 

0.2850 1.37 1.38 0.82 1.37 1.36 0.26 

0.2900 1.36 1.37 0.77 1.36 1.36 0.26 

0.2950 1.35 1.36 0.72 1.35 1.35 0.26 

0.3000 1.35 1.36 0.67 1.35 1.34 0.26 

 

𝒓/𝒅 

𝑫/𝒅 = 𝟏. 𝟑 𝑫/𝒅 = 𝟏. 𝟐 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟒𝟒𝟑 
𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟗𝟐 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟓𝟖𝟖 

𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟕𝟐𝟔 

Error  

porcentual 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟓𝟖𝟕 
𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟔𝟏 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟗𝟓𝟗 

𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟑𝟖𝟐 

Error  

porcentual 

0.0100 3.62 3.37 7.65 3.19 2.98 6.88 

0.0150 3.22 3.01 6.81 2.87 2.71 5.90 

0.0200 2.96 2.79 6.22 2.66 2.53 5.21 

0.0250 2.77 2.62 5.76 2.51 2.40 4.68 

0.0300 2.63 2.49 5.39 2.39 2.30 4.24 

0.0350 2.51 2.39 5.07 2.30 2.21 3.88 

0.0400 2.42 2.31 4.80 2.22 2.14 3.57 

0.0450 2.34 2.23 4.57 2.15 2.09 3.29 

0.0500 2.26 2.17 4.35 2.10 2.03 3.04 

0.0550 2.20 2.11 4.16 2.04 1.99 2.82 

0.0600 2.15 2.06 3.99 2.00 1.95 2.62 

0.0650 2.10 2.02 3.83 1.96 1.91 2.43 

0.0700 2.05 1.98 3.68 1.92 1.88 2.26 

0.0750 2.01 1.94 3.54 1.88 1.85 2.10 

0.0800 1.97 1.91 3.41 1.85 1.82 1.95 

0.0850 1.94 1.88 3.29 1.82 1.79 1.81 

0.0900 1.91 1.85 3.18 1.80 1.77 1.68 
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0.0950 1.88 1.82 3.07 1.77 1.75 1.55 

0.1000 1.85 1.80 2.97 1.75 1.72 1.43 

0.1050 1.82 1.77 2.87 1.73 1.70 1.32 

0.1100 1.80 1.75 2.78 1.71 1.69 1.21 

0.1150 1.78 1.73 2.69 1.69 1.67 1.11 

0.1200 1.75 1.71 2.60 1.67 1.65 1.01 

0.1250 1.73 1.69 2.52 1.65 1.63 0.92 

0.1300 1.71 1.67 2.45 1.63 1.62 0.83 

0.1350 1.69 1.66 2.37 1.62 1.60 0.74 

0.1400 1.68 1.64 2.30 1.60 1.59 0.66 

0.1450 1.66 1.62 2.23 1.59 1.58 0.58 

0.1500 1.64 1.61 2.16 1.57 1.57 0.50 

0.1550 1.63 1.59 2.10 1.56 1.55 0.43 

0.1600 1.61 1.58 2.04 1.55 1.54 0.36 

0.1650 1.60 1.57 1.97 1.53 1.53 0.29 

0.1700 1.58 1.55 1.92 1.52 1.52 0.22 

0.1750 1.57 1.54 1.86 1.51 1.51 0.15 

0.1800 1.56 1.53 1.80 1.50 1.50 0.09 

0.1850 1.55 1.52 1.75 1.49 1.49 0.03 

0.1900 1.53 1.51 1.70 1.48 1.48 0.04 

0.1950 1.52 1.50 1.65 1.47 1.47 0.09 

0.2000 1.51 1.49 1.60 1.46 1.46 0.15 

0.2050 1.50 1.48 1.55 1.45 1.45 0.21 

0.2100 1.49 1.47 1.50 1.44 1.44 0.26 

0.2150 1.48 1.46 1.45 1.43 1.44 0.32 

0.2200 1.47 1.45 1.41 1.42 1.43 0.37 

0.2250 1.46 1.44 1.37 1.42 1.42 0.42 

0.2300 1.45 1.43 1.32 1.41 1.41 0.47 

0.2350 1.44 1.42 1.28 1.40 1.41 0.52 

0.2400 1.43 1.41 1.24 1.39 1.40 0.56 

0.2450 1.42 1.41 1.20 1.38 1.39 0.61 

0.2500 1.42 1.40 1.16 1.38 1.39 0.66 

0.2550 1.41 1.39 1.12 1.37 1.38 0.70 

0.2600 1.40 1.38 1.08 1.36 1.37 0.74 

0.2650 1.39 1.38 1.05 1.36 1.37 0.79 

0.2700 1.38 1.37 1.01 1.35 1.36 0.83 

0.2750 1.38 1.36 0.97 1.34 1.35 0.87 

0.2800 1.37 1.36 0.94 1.34 1.35 0.91 

0.2850 1.36 1.35 0.90 1.33 1.34 0.95 

0.2900 1.36 1.34 0.87 1.32 1.34 0.99 

0.2950 1.35 1.34 0.84 1.32 1.33 1.03 

0.3000 1.34 1.33 0.80 1.31 1.33 1.07 

 

𝒓/𝒅 

𝑫/𝒅 = 𝟏. 𝟏 

Kt Simulación 
𝑨 = 𝟎. 𝟗𝟔𝟒𝟓 
𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟐𝟔 

Kt Literatura 
𝑨 = 𝟏. 𝟎𝟏𝟔𝟓 

𝒃 = −𝟎. 𝟐𝟏𝟓𝟒 

Error  

porcentual 

0.0100 2.73 2.74 0.41 

0.0150 2.49 2.51 0.83 

0.0200 2.33 2.36 1.13 

0.0250 2.22 2.25 1.36 

0.0300 2.13 2.16 1.55 

0.0350 2.06 2.09 1.71 

0.0400 2.00 2.03 1.85 

0.0450 1.94 1.98 1.97 

0.0500 1.90 1.94 2.08 
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0.0550 1.86 1.90 2.18 

0.0600 1.82 1.86 2.27 

0.0650 1.79 1.83 2.35 

0.0700 1.76 1.80 2.42 

0.0750 1.73 1.78 2.49 

0.0800 1.71 1.75 2.56 

0.0850 1.68 1.73 2.62 

0.0900 1.66 1.71 2.68 

0.0950 1.64 1.69 2.74 

0.1000 1.62 1.67 2.79 

0.1050 1.61 1.65 2.84 

0.1100 1.59 1.64 2.89 

0.1150 1.57 1.62 2.93 

0.1200 1.56 1.61 2.98 

0.1250 1.54 1.59 3.02 

0.1300 1.53 1.58 3.06 

0.1350 1.52 1.56 3.10 

0.1400 1.50 1.55 3.13 

0.1450 1.49 1.54 3.17 

0.1500 1.48 1.53 3.20 

0.1550 1.47 1.52 3.24 

0.1600 1.46 1.51 3.27 

0.1650 1.45 1.50 3.30 

0.1700 1.44 1.49 3.33 

0.1750 1.43 1.48 3.36 

0.1800 1.42 1.47 3.39 

0.1850 1.41 1.46 3.42 

0.1900 1.40 1.45 3.44 

0.1950 1.40 1.45 3.47 

0.2000 1.39 1.44 3.50 

0.2050 1.38 1.43 3.52 

0.2100 1.37 1.42 3.54 

0.2150 1.37 1.42 3.57 

0.2200 1.36 1.41 3.59 

0.2250 1.35 1.40 3.61 

0.2300 1.34 1.40 3.64 

0.2350 1.34 1.39 3.66 

0.2400 1.33 1.38 3.68 

0.2450 1.33 1.38 3.70 

0.2500 1.32 1.37 3.72 

0.2550 1.31 1.36 3.74 

0.2600 1.31 1.36 3.76 

0.2650 1.30 1.35 3.78 

0.2700 1.30 1.35 3.80 

0.2750 1.29 1.34 3.82 

0.2800 1.29 1.34 3.84 

0.2850 1.28 1.33 3.85 

0.2900 1.28 1.33 3.87 

0.2950 1.27 1.32 3.89 

0.3000 1.27 1.32 3.91 
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Figura B - 3. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación  

para una barra plana escalonada con filete sometida a compresión. 
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Figura B - 4. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación  

para una barra plana escalonada con filete sometida a flexión. 
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Anexo B - 2. Factor de concentración de esfuerzos para una barra escalonada a 

tensión con filetes de hombro. Tomada de [94]. 
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Anexo B - 3. Factor de concentración de esfuerzos para una barra escalonada a 

flexión con filetes de hombro. Tomado de [94]. 
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Anexo B - 4. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación para 

un bloque cuadrado grueso hueco con agujeros circulares en la pared sometido a 

compresión. 

 

nom  P

AbloqueAhueco

max  nomKtg
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Para valores de 0.1 < 𝑑/𝐻 < 0.8 

𝐾𝑡𝑔 = 𝐶1 (
𝑑

𝐻
)

3

− 𝐶2 (
𝑑

𝐻
)

2

+ 𝐶3 (
𝑑

𝐻
) + 𝐶4 

(B - 3) 

 

 

Tabla B - 5. Valores de constantes para distintas curvas en la estimación de factores de concentración de  

esfuerzos en un bloque cuadrado grueso hueco con agujeros circulares en la pared sometido a compresión. 

𝐶𝑢𝑟𝑣𝑎 / 𝐶𝑜𝑛𝑠𝑡𝑎𝑛𝑡𝑒 𝐶1 𝐶2 𝐶3 𝐶4 
𝐻/𝐷 = 1.25  14.775 8.7569 0.7077 3.0264 

𝐻/𝐷 = 1.5  30.813 26.356 6.8704 2.5512 

𝐻/𝐷 = 2  38.088 30.794 8.0526 2.5046 

𝐻/𝐷 = 2.5  37.193 28.465 7.5260 2.5407 

𝐻/𝐷 = 3  33.007 22.999 6.0029 2.6636 
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Anexo B - 5. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación para 

un bloque cuadrado grueso hueco con agujeros circulares en la pared sometido a 

flexión.  

 

Ktg  1 si d/H  0.45

nom  96MH

16H43D4

max  nomKtg
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Para valores de 0.45 < 𝑑/𝐻 < 0.8 

𝐾𝑡𝑔 = 𝐶1 (
𝑑

𝐻
)

2

− 𝐶2 (
𝑑

𝐻
) + 𝐶3 

(B - 4) 

 

Tabla B - 6. Valores de constantes para distintas curvas en la estimación de factores de concentración de esfuerzos  

en un bloque cuadrado grueso hueco con agujeros circulares en la pared sometido a flexión. 

𝐶𝑢𝑟𝑣𝑎 / 𝐶𝑜𝑛𝑠𝑡𝑎𝑛𝑡𝑒 𝐶1 𝐶2 𝐶3 

𝐻/𝐷 = 1.25  12.019 10.649 3.3585 

𝐻/𝐷 = 1.5  15.630 14.271 4.2801 

𝐻/𝐷 = 2  11.116 14.018 4.0607 

𝐻/𝐷 = 2.5  15.449 13.147 3.8135 

𝐻/𝐷 = 3  14.508 11.983 3.4791 
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Anexo B - 6. Factor de concentración de esfuerzos de una barra de sección 

transversal circular con orificio transversal sometida a tensión. Tomado de [94]. 
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Anexo B - 7. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación para 

una barra de sección transversal circular con orificio transversal sometida a flexión 

desde una vista frontal. 

 

0

1

2

3

4

5

6

7

8

9

0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

K
tg

d/D

nom  32M

D3

max  nomKtg
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Para valores de 0.4 < 𝑑/𝐷 < 0.9 

𝐾𝑡𝑔 = 𝐶1 (
𝑑

𝐷
)

3

− 𝐶2 (
𝑑

𝐷
)

2

+ 𝐶3 (
𝑑

𝐷
) − 𝐶4 

(B - 5) 

 

Tabla B - 7. Valores de constantes para la estimación del factor de concentración de esfuerzos en una barra  

de sección transversal circular con orificio transversal sometida a flexión desde una vista frontal. 

𝐶𝑜𝑛𝑠𝑡𝑎𝑛𝑡𝑒 𝐶1 𝐶2 𝐶3 𝐶4 
𝑉𝑎𝑙𝑜𝑟 86.176 125.57 64.771 10.39 
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Anexo B - 8. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación para 

una barra de sección transversal circular con orificio transversal sometida a flexión 

desde una vista lateral. 

 

3.0

3.5

4.0

4.5

5.0

5.5

6.0

6.5

7.0

7.5

8.0

0.10 0.20 0.30 0.40 0.50 0.60

K
tg

d/D

nom  32M

D3

max  nomKtg
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Para valores de 0.15 < 𝑑/𝐷 < 0.6 

𝐾𝑡𝑔 = 𝐶1 (
𝑑

𝐷
)

2

+ 𝐶2 (
𝑑

𝐷
) + 𝐶3 

(B - 6) 

 

Tabla B - 8. Valores de constantes para la estimación del factor de concentración de esfuerzos en una  

barra de sección transversal circular con orificio transversal sometida a flexión desde una vista lateral. 

𝐶𝑜𝑛𝑠𝑡𝑎𝑛𝑡𝑒 𝐶1 𝐶2 𝐶3 

𝑉𝑎𝑙𝑜𝑟 31.394 −13.054 4.5186 
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Anexo B - 9. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación para 

una barra de sección transversal cuadrangular escalonada a barra circular sometida 

a compresión. 

 

nom  4P

d2

max  nomKtg
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Para valores de 0.03 < 𝑑/𝐻 < 0.8 

𝐾𝑡𝑔 = 𝐶1 (
𝑎

𝐻
)

2

+ 𝐶2 (
𝑎

𝐻
) + 𝐶3 

(B - 7) 

 

Tabla B - 9. Valores de constantes para la estimación del factor de concentración de esfuerzos en una  

barra de sección transversal cuadrangular escalonada a barra circular sometida a compresión. 

𝐶𝑢𝑟𝑣𝑎 / 𝐶𝑜𝑛𝑠𝑡𝑎𝑛𝑡𝑒 𝐶1 𝐶2 𝐶3 

𝐻/𝑑 = 1.25  1.3580 −2.3220 2.3593 

𝐻/𝑑 = 1.5  0.3779 −1.1827 2.2236 

𝐻/𝑑 = 2  −0.2726 −0.2879 1.9817 

𝐻/𝑑 = 2.5  −0.3174 −0.0335 1.8176 

𝐻/𝑑 = 3  −0.2478 0.0416 1.7017 
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Anexo B - 10. Factor de concentración de esfuerzos obtenido por simulación para 

una barra de sección transversal cuadrangular escalonada a barra circular sometida 

a flexión. 

 

nom  32M

D3

max  nomKtg
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Para valores de 0.03 < 𝑑/𝐻 < 0.8 

𝐾𝑡𝑔 = 𝐶1 (
𝑎

𝐻
)

2

+ 𝐶2 (
𝑎

𝐻
) + 𝐶3 

(B - 8) 

 

Tabla B - 10. Valores de constantes para la estimación del factor de concentración de esfuerzos en una  

barra de sección transversal cuadrangular escalonada a barra circular sometida a flexión. 

𝐶𝑢𝑟𝑣𝑎 / 𝐶𝑜𝑛𝑠𝑡𝑎𝑛𝑡𝑒 𝐶1 𝐶2 𝐶3 

𝐻/𝑑 = 1.25  0.3376 −0.8902 1.7928 

𝐻/𝑑 = 1.5  −0.0497 −0.3875 1.7391 

𝐻/𝑑 = 2  −0.2514 −0.0084 1.5998 

𝐻/𝑑 = 2.5  −0.1494 0.0135 1.5029 

𝐻/𝑑 = 3  −0.1328 0.0451 1.4348 
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Anexo B - 11. Factor de concentración de esfuerzos Kte para "orejas" con 

terminación redonda, ℎ/𝑑 < 0.5. Tomado de [94]. 
 

 

Factor de concentración de esfuerzos 

cuando la holgura 𝑒 = 0.2% 

 

 

Factor de concentración de esfuerzos 

cuando la carga 𝑃 es aplicada 

uniformemente a lo largo del espesor de 

una “oreja” en la línea de contacto entre 

el agujero y el pasador (punto 𝐴). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Para cualquier valor de 𝑒 

𝐾𝑡𝑒 = 𝐾𝑡0.2 + 𝑓(𝐾𝑡100 − 𝐾𝑡0.2) 
(B - 9) 
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Anexo B - 12. Factor de concentración de esfuerzos Kte' para "orejas" gruesas. 

Terminación cuadrada o circular con ℎ/𝑑 > 0.5 y 0.3 ≤ 𝑑/𝐻 ≤ 0.6. Tomado de 

[94]. 
 

 

 

 

 

 

𝐸𝑝𝑖𝑛 = Modulo elástico del pasador 

𝐸𝑙𝑢𝑔 = Modulo elástico de la “oreja” 

𝐾𝑡𝑒
′ = Factor de concentración de esfuerzos para 

ℎ/𝑑 > 0.5 

𝐾𝑡𝑒 = Factor de concentración de esfuerzos para 

ℎ/𝑑 < 0.5, tomado del Anexo B - 11 
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Anexo C. Parámetros de simulación para la estimación de torques en 

extremidades inferiores. 
En la sección 3.1.9 se presentaron los resultados de una simulación realizada en el software de 

simulación dinámica multicuerpo MSC Adams para estimar los torques necesarios en las 

articulaciones de cadera, rodilla y tobillo cuando el usuario pasa de una posición de sedestación 

hacia una posición de bipedestación, o sit-to-stand (STS). 

En el ambiente de simulación, los segmentos del cuerpo en el modelo virtual están 

relacionados por uniones de revoluta, debido a que los movimientos en el plano sagital son los 

únicos movimientos estudiados en este trabajo.  

Las articulaciones de la mitad superior del cuerpo no tuvieron movimiento para restringir el 

movimiento. Las articulaciones inferiores contaron con libertad rotacional. Los pies se 

encontraban fijos a la plataforma de la base donde el modelo virtual está “sentado”. La 

plataforma se fijó a tierra.  

Se asignó una densidad de 933 𝑘𝑔/𝑚3 al modelo virtual (valor de densidad estimado para 

el cuerpo humano), esto le otorgó un peso de 79.98 𝑘𝑔 al del modelo virtual de 1.7𝑚 de altura. 

De acuerdo a los índices de masa corporal, con el peso y altura designados la simulación idealiza 

un escenario donde la persona que realiza el movimiento de STS tiene un ligero sobrepeso. 

En la Tabla 3.11 se mencionaron los arcos de movimiento y los tiempos en los que se ha 

propuesto dividir el movimiento de STS. Para la simulación se establecieron trayectorias para 

alcanzar los valores de arco de movimiento necesarios para que el modelo virtual realice un 

movimiento de STS similar al movimiento humano natural en un tiempo total de 2 segundos. A 

partir de los gráficos definidos para las trayectorias de desplazamiento angular deseadas, fueron 

obtenidas también sus respectivas gráficas de velocidad deseadas. 

Las curvas que definen las trayectorias deseadas para la simulación dentro del software MSC 

Adams son generadas a partir de la función STEP como un polinomio de tercer orden de la 

función escalón de Heaviside. El polinomio se presenta en la ecuación (C - 1); la notación 

correspondiente a la ecuación se presenta en la Figura C - 1.  

𝑥𝑑(𝑡) = {

𝑥0

𝑥0 + 𝑎Δ2(3 − 2Δ)
𝑥𝑓

        
:
:
:
 

𝑡 ≤ 𝑡0

𝑡0 < 𝑡 < 𝑡𝑓

𝑡 ≥ 𝑡𝑓

} 

(C - 1) 

donde 

o 𝑎 = (𝑥𝑓 − 𝑥0) 

o Δ = (
𝑡−𝑡0

𝑡𝑓−𝑡0
) 

o (𝑡0, 𝑥0) es el punto inicial de la trayectoria 

o (𝑡𝑓 , 𝑥𝑓) es el punto final de la trayectoria 
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Figura C - 1. Función STEP en el software MSC Adams 

para la generación de trayectorias. 

 Trayectoria deseada del tronco y miembros superiores 

De acuerdo a lo señalado en la sección 3.1.9, durante la fase 1 del movimiento de STS el tronco 

se adelanta 42.9° en 0.5s partiendo de la posición anatómica. Inmediatamente después, durante 

el desarrollo de las siguientes fases, el tronco y miembros superiores deberán regresar a la 

posición anatómica. La Figura C - 2 muestra la trayectoria deseada para el tronco y miembros 

superiores cuando el movimiento de STS se completa en un tiempo total de 2 segundos. El 

movimiento en estos segmentos del cuerpo se observa con respecto de la articulación de cadera. 

 
Figura C - 2. Trayectoria deseada para tronco y miembros superiores en el movimiento de STS. Se desea una flexión de 42.9° 

en 0.52s correspondiente a la fase 1 del movimiento. El tiempo restante hasta completar 2 segundos se utilizó para regresar a 

la posición anatómica. 
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 Trayectoria deseada del muslo 

La articulación de cadera tiene control sobre la posición del muslo. Los parámetros identificados 

en el movimiento establecen que el muslo inicia su movimiento con la fase 2 y después de 0.36𝑠 

alcanza una posición de 15.7°, que es el tiempo en que la fase 2 finaliza. El tiempo restante hasta 

llegar a 2 segundos se utiliza para que la trayectoria continúe hasta que el muslo se encuentra 

en su posición anatómica (una extensión de 90° con respecto a la posición inicial en 

sedestación). La Figura C - 3 muestra la trayectoria deseada para la articulación de cadera 

cuando el movimiento de STS se completa en 2 segundos. 

 
Figura C - 3. Trayectoria deseada para la articulación de cadera en el movimiento de STS. Se desea una flexión de 15.7° en 

0.36s a partir de la fase 2. La trayectoria continúa hasta que se extiende el muslo completamente 2 segundos después de iniciar 

el movimiento. 

De la Figura C - 3 es posible observar que el movimiento inicia 0.1𝑠 antes de lo definido por 

[44]. Esto se debe a que al analizar la simulación y comparar la animación con videos tomados 

en pruebas reales, se observa movimiento poco suave si se respetan estrictamente los tiempos 

para el inicio de los movimientos entre fases, lo que tiene como consecuencia aceleraciones 

innecesarias, dando pie a mayores torques debido a la ausencia de un movimiento “natural”. 

 Trayectoria deseada de la espinilla 

La articulación de rodilla tiene el control sobre la posición de la espinilla. Los parámetros 

identificados en el movimiento establecen que la espinilla inicia su movimiento con la fase 2 y 

después de 0.36s llegaría a una posición de 8.2° en flexión, que es el tiempo en que la fase 2 

finaliza. El tiempo restante hasta llegar a 2 segundos se utiliza para que la rodilla regrese a la 

posición anatómica. La Figura C - 4 muestra la trayectoria deseada para la articulación de rodilla 

cuando el movimiento de STS se completa en 2 segundos. 
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Figura C - 4. Trayectoria deseada para la espinilla en el movimiento de STS. Se desea una flexión de 8.2° en 0.36s 

correspondiente a la fase 2 del movimiento. El tiempo restante hasta completar 2 segundos se utiliza para regresar a la posición 

anatómica. 

 Torques de control 

Se aplicó un controlador PID (proporcional integral derivativo) en el modelo virtual con 

seguimiento de trayectorias. Para simplificar el modelado, se utilizó el modelo matemático en 

cada eslabón considerando cada uno de estos como un solo eslabón a controlar a pesar de que 

se trata de un sistema de tres GDL. Las perturbaciones provocadas por la ausencia de los 

términos relativos a los otros cuerpos del modelo virtual se compensaron en los valores de las 

ganancias del controlador. El torque en cada articulación se propuso con la ecuación (C - 2), 

𝑇𝑖 = 𝐼𝑂𝑖�̈�𝑖 + 𝑚𝑖𝑔𝑙𝑖 
(C - 2) 

donde el índice 𝑖 corresponde a cada una de las articulaciones, 𝑇 es el torque en la articulación, 

𝐼𝑂 es el momento de inercia con respecto a la articulación de revoluta, �̈� la aceleración angular 

y 𝑚𝑔𝑙 el producto de la masa del eslabón, la aceleración de la gravedad y la distancia vertical 

desde el centro de gravedad del eslabón 𝑖 con respecto a la horizontal en el punto donde se 

encuentra la articulación.  

Se propuso una ley de control que considere compensaciones debidas a la perturbación de 

los eslabones no considerados por la ecuación (C - 2): 

𝑇𝑖 = 𝐼𝑂𝑖 [�̈�𝑑 − 𝑘𝑝(𝜃 − 𝜃𝑑) − 𝑘𝑖 ∫(𝜃 − 𝜃𝑑) − 𝑘𝑑(�̇� − �̇�𝑑)] + 𝑚𝑖𝑔𝑙𝑖 

(C - 3) 

donde   

 𝑇𝑖 es la ley de control propuesta 

 𝑘𝑝 es la acción proporcional 

 𝑘𝑖 es la acción integral 

 𝑘𝑑 es la acción derivativa 

 𝜃𝑑 es la trayectoria deseada definida por la ecuación (C - 1). 
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 𝜃 es la posición angular medida en la articulación 

 �̇� es la velocidad angular medida en la articulación 

 

Al igualar las ecuaciones (C - 2 con (C - 3 y reducir, se obtiene la ecuación (C - 4), 

�̈�𝑖 = �̈�𝑑−𝑘𝑝(𝜃𝑖 − 𝜃𝑑𝑖
) − 𝑘𝑖 ∫(𝜃𝑖 − 𝜃𝑑𝑖

) − 𝑘𝑑(�̇�𝑖 − �̇�𝑑𝑖
) 

(C - 4) 

que define el comportamiento dinámico del sistema en lazo cerrado. 

Definiendo el error y sus derivadas como 𝑒𝜃 = (𝜃𝑖 − 𝜃𝑑), �̇�𝜃 = (�̇�𝑖 − �̇�𝑑) y �̈�𝜃 = (�̈�𝑖 − �̈�𝑑). 

Al expresar la ecuación (C - 4) en términos del error e igualando a cero se tiene 

�̈�𝜃+𝑘𝑝𝑒𝜃 + 𝑘𝑖 ∫ 𝑒𝜃 + 𝑘𝑑�̇�𝜃 = 0 

 (C - 5) 

Derivando y reordenando la ecuación (C - 5) para obtener una expresión diferencial de la 

ecuación dinámica del error: 

𝑒𝜃 + 𝑘𝑑�̈�𝜃 + 𝑘𝑝�̇�𝜃 + 𝑘𝑖𝑒𝜃 = 0 
(C - 6) 

Se obtuvo el polinomio característico de la ecuación (C - 6) a partir de la transformada de 

Laplace con condiciones iniciales iguales a cero como 

𝑠3 + 𝑘𝑑𝑠2 + 𝑘𝑝𝑠 + 𝑘𝑖 = 0 
(C - 7) 

El polinomio de la ecuación (C - 7) se expresó con la forma estándar para un polinomio de 

tercer orden de acuerdo al criterio de estabilidad de Routh-Hurwitz [112] en la forma 

(𝑠 + 𝑝)(𝑠2 + 2𝜉𝜔𝑛𝑠 + 𝜔𝑛
2) = 0 

(C - 8) 

donde 

 𝑠 es la variable compleja de la transformada de Laplace 

 𝑝 es un polo en lazo cerrado para el polinomio característico de tercer orden 

 𝜉 es un polo en lazo cerrado llamado factor de amortiguamiento relativo de la respuesta 

del sistema 

 𝜔𝑛 es un polo en lazo cerrado llamado frecuencia natural no amortiguada 

Al desarrollar el polinomio de la ecuación (C - 8) se encuentra que en comparación con la 

ecuación (C - 7), los valores de las ganancias 𝑘𝑝, 𝑘𝑖 y 𝑘𝑑 pueden ser estimados a partir de: 

 𝑘𝑝 = 2𝜉𝜔𝑛𝑝 + 𝜔𝑛
2 

 𝑘𝑖 = 𝜔𝑛
2𝑝 

 𝑘𝑑 = 2𝜉𝜔𝑛 + 𝑝 
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Se asignaron valores a 𝜉, 𝜔𝑛 y 𝑝 de forma manual para encontrar valores estables en las 

ganancias 𝑘𝑝, 𝑘𝑖 y 𝑘𝑑. Se buscaron valores elevados en las ganancias para compensar las 

perturbaciones en el modelo matemático que describe la dinámica de los eslabones. 

A partir de los valores geométricos y de masa en el tronco y los miembros superiores, el 

torque de control para la articulación de cadera con 𝜉 = 15, 𝜔𝑛 = 30 y 𝑝 = 30, la ecuación (C 

- 3) para el torque de control resulta: 

𝑇𝑐 = −13.3712 [�̈�𝑑 − 27900(𝜃 − 𝜃𝑑) − 27000 ∫(𝜃 − 𝜃𝑑) − 930(�̇� − �̇�𝑑)]

+ 11.5518sin (𝜃) 

La gráfica del torque de control en la articulación de cadera para el movimiento de STS 

simulada a lo largo de 3 segundos se muestra en la Figura C - 5. 

 
Figura C - 5. Torque en la articulación de cadera para la simulación de STS en 3 segundos. 

A partir de los valores geométricos y de masa en los miembros superiores y muslos, el torque 

de control para la articulación de cadera con 𝜉 = 10, 𝜔𝑛 = 40 y 𝑝 = 80, la ecuación (C - 3) 

para el torque de control resulta: 

𝑇𝑟 = −0.1410[�̈�𝑑 − 65600(𝜃 − 𝜃𝑑) − 128000 ∫(𝜃 − 𝜃𝑑) − 880(�̇� − �̇�𝑑)] + 5.0284sin (𝜃)  

La gráfica del torque de control en la articulación de rodilla para el movimiento de STS 

simulada a lo largo de 3 segundos se muestra en la Figura C - 6. 
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Figura C - 6. Torque en la articulación de rodilla para la simulación de STS en 3 segundos 

A partir de los valores geométricos y de masa en los miembros superiores, muslos y 

espinillas, el torque de control para la articulación de cadera con 𝜉 = 5, 𝜔𝑛 = 20 y 𝑝 = 40 , la 

ecuación (C - 3) para el torque de control resulta: 

𝑇𝑡 = −0.0187 [�̈�𝑑 − 8400(𝜃 − 𝜃𝑑) − 16000 ∫(𝜃 − 𝜃𝑑) − 240(�̇� − �̇�𝑑)] + 0.8145sin (𝜃) 

La gráfica del torque de control en la articulación de tobillo para el movimiento de STS 

simulada a lo largo de 3 segundos se muestra en la Figura C - 7. 

 
Figura C - 7. Torque en la articulación de tobillo para la simulación de STS en 3 segundos 

 Seguimiento de trayectorias 

El gráfico para el seguimiento de la trayectoria deseada en la articulación de cadera desplazando 

el tronco y miembros superiores se presenta en la Figura C - 8. La Figura C - 9 muestra el 

seguimiento de trayectoria para la cadera en el movimiento de los muslos y finalmente la Figura 

C - 10 para el seguimiento de la trayectoria en la articulación de rodilla en el movimiento de las 

espinillas. Se observa una variación para el seguimiento de las trayectorias en el caso del 
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desplazamiento angular de tronco y miembros superiores medido desde la articulación de cadera 

y para el desplazamiento de los muslos desde la articulación de rodilla.  

 
Figura C - 8. Seguimiento de trayectoria para la posición angular del tronco y miembros superiores con respecto de la 

articulación de cadera. La línea continua representa la trayectoria deseada. La línea punteada representa la trayectoria 

seguida en la simulación. 

 
Figura C - 9. Seguimiento de trayectoria para la articulación de cadera. La línea continua representa la trayectoria deseada. 

La línea punteada representa la trayectoria seguida en la simulación. 

 
Figura C - 10. Seguimiento de trayectoria para la articulación de rodilla. La línea continua representa la trayectoria deseada. 

La línea azul representa la trayectoria seguida en la simulación. 
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Anexo D. Especificaciones del motor seleccionado 
 

 
Figura D - 1. Motor marca Wingxine modelo ASME-03B 

 

 
Figura D - 2. Dibujo a detalle del motor (unidades en milímetros). 

 Condiciones de operación 

Parámetro 

Voltaje de operación 11𝑉~24𝑉 𝐷𝐶 (Máx. 30𝑉) 

Corriente sin carga < 400𝑚𝐴 

Corriente a la salida 5𝐴 ± 0.2𝐴 (Máx.) 

Limite angular ±150° o 0°~300° (Máx.) 

Modo de control 

Modo 

pulso 

Modo pulso a 1𝑚𝑠 

Ancho de pulso 1~2 𝑚𝑠 

Modo pulso a 2𝑚𝑠 

Ancho de pulso 0.5~2.5 𝑚𝑠 

Modo 

voltaje 
Voltaje de entrada 0 − 5𝑉 (0V para 0°, 5V para 300°) 

Material Engranes y eje: aleación de acero; Caja de engranes: aluminio 

Peso 550𝑔 

Dimensiones 95 𝑚𝑚 ∗  60 𝑚𝑚 ∗  110 𝑚𝑚 

Vida mecánica > 1 000 000 a carga completa (valores conservadores) 
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 Especificaciones del modelo 

Modelo Torque de arranque Torque sostenido Velocidad nominal 

ASME-03B 380𝑘𝑔 ∙ 𝑐𝑚 (Máx.) 340𝑘𝑔 ∙ 𝑐𝑚 (Máx.) 0.5𝑠/60° (Máx.) 

 

 Modos de control 

 
Figura D - 3. Descripción de la tarjeta controladora del motor Wingxine. 

 

o Modo radiocontrol con ancho de pulso de 1 ms. 

De la Figura D - 4 se tiene: 

1. Puente en la posición “NC” 

2. Puente en la posición “PPM” 

3. Puente en la posición “R” 

4. La configuración se da con: 

a. El pin “PPM” es la señal de entrada 

b. El pin “GND” conectado a la línea de señal negativa 

c. El pin “+” no requiere cableado 

  
Figura D - 4. Configuración de la tarjeta controladora del  

motor para modo de radiocontrol con ancho de pulso de 1 ms. 
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o Modo radio control con ancho de pulso de 2 ms. 

De la Figura D - 5Figura D - 4 se tiene: 

1. Puente en la posición “NC” 

2. Puente en la posición “PPM” 

3. Puente en la posición “S” 

4. La configuración se da con: 

a. El pin “PPM” es la señal de entrada 

b. El pin “GND” conectado a la línea de señal negativa 

c. El pin “+” no requiere cableado 

  
Figura D - 5. Configuración de la tarjeta controladora del motor  

para modo de radiocontrol con ancho de pulso de 2 ms. 

o Modo potenciómetro o de entrada de voltaje 

De la Figura D - 6 se tiene: 

1. Puente en la posición “5V” 

2. Puente en la posición “POT” 

3. La configuración se da con: 

a. La entrada marcada como “POT” se conecta a la salida regulada del 

potenciómetro 

b. Los pines “5V” y “GND” se conectan al potenciómetro en las entradas 

correspondientes 

El fabricante recomienda uso de potenciómetros de a partir de 10k. 

 
Figura D - 6. Configuración de la tarjeta controladora del motor  

para modo potenciómetro o de entrada de voltaje. 
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Anexo E. Dibujos a detalle de piezas del exoesqueleto. 

 
Figura E - 1. Vistas y dimensiones generales del exoesqueleto. Unidades en mm. 
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Figura E - 2. Vistas generales del exoesqueleto con usuario en modelo virtual. 
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Figura E - 3. Dibujo a detalle del eslabón correspondiente a la cintura. Unidades en mm. 
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Figura E - 4. Dibujo a detalle del eslabón correspondiente al muslo en su segmento "hembra". Unidades en mm. 
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Figura E - 5. Dibujo a detalle del eslabón correspondiente al muslo en su segmento "macho". Unidades en mm. 
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Figura E - 6. Dibujo a detalle del eslabón correspondiente a la espinilla en su segmento "hembra". Unidades en mm. 



Anexos 

187 

 
Figura E - 7. Dibujo a detalle del eslabón correspondiente a la espinilla en su segmento "macho". Unidades en mm. 
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Figura E - 8. Dibujo a detalle del eslabón correspondiente al tobillo. Unidades en mm. 
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Figura E - 9. Dibujo a detalle del eslabón correspondiente a la plataforma del pie. Unidades en mm. 
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Figura E - 10. Dibujo a detalle de la hebilla que lleva las correas que sujetan al usuario en el eslabón de la cintura. 

Unidades en mm. 
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Figura E - 11. Dibujo a detalle de la hebilla que lleva las correas que sujetan al usuario en los eslabones de muslo y 

espinilla. Unidades en mm. 
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Figura E - 12. Dibujo a detalle de la montura del motor. Unidades en mm. 
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Figura E - 13. Dibujo a detalle de la montura del potenciómetro. Unidades en mm. 
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Figura E - 14. Dibujo a detalle del pasador para el acoplamiento del motor. Unidades en mm. 
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Figura E - 15. Dibujo a detalle del pasador para el acoplamiento del potenciómetro. Unidades en mm. 
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Anexo F. Especificaciones del electromiógrafo DELSYS Bagnoli-8 
En la Figura F - 1 se presentan detalles generales de cada componente del electromiógrafo 

utilizado de acuerdo al manual de usuario proporcionado por el fabricante [113].  

 
Figura F - 1. Electromiógrafo Bagnoli: (1) Electrodo de superficie, (2) unidad amplificadora, (3) módulo de entrada, (4) cable 

de entrada, (5) Cable intermodular, (6) Fuente de alimentación. El cable intermodular no forma parte del modelo de 

electromiógrafo utilizado para este trabajo. 

 Unidad amplificadora 

En esta unidad se da el acondicionamiento y manejo de las señales detectadas en los 8 canales 

disponibles como entradas del electromiógrafo utilizado para el desarrollo de este trabajo. Se 

puede elegir para cada canal un factor de ganancia de 100, 1000 o 10000. La unidad 

amplificadora filtra las señales en un ancho de banda de entre 20 y 450 Hz. 

 Electrodos diferenciales de superficie 

Los electrodos diferenciales de superficie utilizados son como el que se muestra en la Figura F 

- 2. Estos electrodos extraen los potenciales mioeléctricos detectados en dos puntos distintos de 

la superficie de la piel sobre un músculo activo. Los potenciales mioeléctricos se miden con 

respecto al potencial eléctrico de un sitio neutro localizado lejos del origen de la señal 

mioeléctrica.  

 
(a)                                                                                      (b) 

Figura F - 2. Electrodo diferencial de superficie para la captación de señales mioeléctricas. (a) Aspecto físico del electrodo. 

(b) La señal mioeléctrica superficial es el resultado de la diferencia de potencial entre V1 y V2 en la superficie de la piel. 

 La cubierta del sensor está sellada y fabricada de policarbonato. El electrodo cuenta con 

protección interna para rechazar ruido eléctrico del ambiente. Los contactos del sensor están 

hechos de barras de plata pura al 99.9% y tienen 10 𝑚𝑚 de longitud, 1 𝑚𝑚 de diámetro y están 

espaciadas 10 𝑚𝑚 entre ellas. La geometría del electrodo se muestra en la Figura F - 3. 
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Figura F - 3. Geometría del sensor mioeléctrico. Gráfico extraído de [113]. 

 Módulo de entrada 

Presentado en la Figura F - 4, el módulo de entrada recibe la señal mioeléctrica de los electrodos 

y la envía hacia la unidad amplificadora a través del cable de entrada. El módulo de entrada 

cuenta con hasta 8 entradas de señal proveniente de los electrodos y un puerto para la conexión 

del electrodo de referencia.  

 
Figura F - 4. Módulo de entrada para la interconexión de  

los electrodos con la unidad amplificadora. 

 Cable de entrada 

El cable de entrada conecta el módulo de entrada con la unidad amplificadora principal. 

Transmite señales de los sensores a la unidad amplificadora principal. El cable se muestra en la 

Figura F - 5. 

 
Figura F - 5. Cable de entrada. Su conexión se realiza entre  

el módulo de entrada y la unidad amplificadora. 
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 Fuente de alimentación 

La unidad amplificadora se alimenta de energía a través de la fuente de alimentación de grado 

médico como la mostrada en la Figura F - 6.  

 
Figura F - 6. Fuente de alimentación del electromiógrafo. 

 

La Tabla F - 1 presenta características mecánicas y eléctricas del electromiógrafo de escritorio 

modelo Bagnoli-8. 

Tabla F - 1. Características mecánicas y eléctricas del electromiógrafo DELSYS Bagnoli-8 

MECÁNICO  Bagnoli-8 

Amplificador principal 

   Dimensiones 205 x 108 x 57 mm 

   Masa 0.8 kg 

   Material de la caja FR-ABS Plástico 

   Rango de temperaturas 0-40°C 

Módulo de entrada de sensor 

   Dimensiones 89 x 83 x 32 mm 

   Masa 100 g 

   Material de la caja FR-ABS Plástico 

   Número de entradas 8 EMG/Auxiliar 

Cable 

   Longitud 7.5 m (hasta 15 m) 

   Diámetro 4 mm 

   Material de la camisa PVC 

ELÉCTRICO  

   Amplificación global 100, 1000, 10000, personalizada ±1% 

   Ancho de banda global 20-450 Hz, personalizada ±10% 

   Ruido global ≤ 1.2𝜇𝑉 (RMS, R.T.I) 

   Consumo energético 4.2 W (típico) 

   Corriente de fuga < 100𝜇𝐴 

   Aislamiento de voltaje 6000 VDC, 4200 VAC (RMS) 

   Margen de error de línea 50, 60 Hz 

   Umbral de error de saturación ±4.8V (salida) 

   Conformidad de dispositivo médico IEC 601-1, CE mark, holgura 510K 

   Clasificación Clase I (93/42/EEC), tipo BF 

 

La Tabla F - 2 presenta las características de los sensores diferenciales de superficie utilizadas 

en el electromiógrafo de escritorio modelo Bagnoli-8. 
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Tabla F - 2. Características de los electrodos de superficie del electromiógrafo DELSYS Bagnoli-8 

Característica Descripción 

Tipo Diferencial simple 

Contactos 2 barras de plata de 10𝑚𝑚 𝑥 1𝑚𝑚 

Espacio entre contactos 10𝑚𝑚 

Dimensiones 41𝑚𝑚 𝑥 20𝑚𝑚 𝑥 5𝑚𝑚 

Área de detección 10𝑚𝑚2 

Rango de temperatura 0 –  40° 
Pre-amplificación 10 
Ancho de banda 700 𝑘𝐻𝑧 
Alimentación  ±6𝑉 @ 2.3𝑚𝐴 
Longitud del cable 1.67𝑚 
Potencia consumida 20𝑚𝑊 
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Anexo G. Características de la tarjeta de adquisición de datos National 

Instruments PCI-6034E 
 

Serie E de National Instruments 

 16 entradas analógicas con hasta 200 000 𝑚𝑢𝑒𝑠𝑡𝑟𝑎𝑠/𝑠, resolución de 12 o 16 bit. 

 Hasta 2 salidas analógicas a 10 000 𝑚𝑢𝑒𝑠𝑡𝑟𝑎𝑠/𝑠, resolución de 12 o 16 bit. 

 Activación digital 

 4 rangos de entrada analógica de señal 

 Controlador NI-DAQ para configuración y mediciones 

 

Tabla G - 1. Especificaciones de la tarjeta de adquisición de datos National Instruments PCI-6034E. 

NI 6034-E 

Bus PCI 

Entradas analógicas 16 SE / 8 DI 

Resolución de entrada 16 bits 

Tasa de muestreo máxima 200 000 muestras/s 

Rango de entrada ±0.05 𝑎 ± 10𝑉 

Salidas analógicas 0 

I/O digital 8 

Counter/Timers 2, 24 bit 

Disparadores Digital 

Sensibilidad de la medición (𝑚𝑉)1 0.0036 

Acoplamiento de entrada CD 

Protección de sobre voltaje 
±25𝑉 encendida 

±15𝑉 apagada 
  

                                                      
1 Cambio de voltaje más pequeño detectable en la señal de entrada en el rango de entrada más pequeño. 
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Anexo H. Características de la tarjeta de adquisición de datos Advantech PCI-

1716 
La tarjeta PCI-1716 es una tarjeta multifunción de alta resolución. Se caracteriza por un 

convertidor A/D de 16 bit y una capacidad de muestreo de hasta 250 000 muestras por segundo. 

 Especificaciones 

Entrada analógica  
Canales 16 de composición única / 8 diferenciales (programable por 

software) 

Resolución 16 bits 

Tasa de muestreo máxima 250 kS/s 

Tamaño FIFO 1 024 muestras 

Protección de sobre voltaje 30 V 

Impedancia de entrada 100 MW/10 pf (apagado), 100 MW/100 pF (encendido) 

Modos de muestreo Software, marcapasos programable interno y externo 

Rango de entrada (V, programable por software) 

 

Unipolar N/A 0~10 0~5 0~2.5 0~1.25 

Bipolar ±10 ±5 ±2.5 ±1.25 ±0.625 

Precisión (% de FSR ±𝟏 LSB) 0.15 0.03 0.03 0.05 0.1 

 

Salida analógica  
Canales 2 

Resolución 16 bits 

Tasa de salida Actualización estática 

Rango de salida (V, programable por software) 

 

Referencia interna 
Unipolar 0~5, 0~10 

Bipolar ±5, ±10 

Referencia externa 
0 ~ + 𝑥 𝑉 @ + 𝑥 𝑉 (−10 ≤ 𝑥 ≤ 10) 

−𝑥~𝑥 𝑉 @ + 𝑥 𝑉 (−10 ≤ 𝑥 ≤ 10) 

 

Velocidad de subida 20 𝑉/𝜇𝑠  

Capacidad de conducción 20 𝑚𝐴  

Impedancia de salida 0.1 Ω máx. 

Modo de operación Sondeo de software 

Precisión  INLE: ±1 LSB 

 

Entrada digital  
Canales 16 

Compatibilidad 5 V / TTL 

Voltaje de entrada Lógico 0: 0.8 𝑉 máx. 

Lógico 1: 2.0 𝑉 máx. 
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Salida digital  
Canales 16 

Compatibilidad 5 V / TTL 

Voltaje de salida Lógico 0: 0.4 𝑉 máx. 

Lógico 1: 2.4 𝑉 máx. 

Capacidad de salida Sink: 0.8 𝑚𝐴 @ 0.8 𝑉 

 Source: −2.4 𝑚𝐴 @ 2.0 𝑉 

 

Marcapasos / Contador  
Canales 1 

Resolución 16 bits 

Compatibilidad  5 V / TTL 

Máxima entrada de frecuencia 1 𝑀𝐻𝑧 

Reloj de referencia Interna: 10 𝑀𝐻𝑧 

 Frecuencia de reloj externa: 10 𝑀𝐻𝑧. máx. 

 

General  
Tipo de bus PCI V2.2 

Conector I/O 1x68 – pines SCSI conectores hembra 

Dimensiones 175 x 100 mmm 

Consumo de energía Típica: +5𝑉 @ 850 𝑚𝐴, +12𝑉 @ 600 𝑚𝐴 

Máxima: +5𝑉 @ 1𝐴, +12𝑉 @ 700 𝑚𝐴 

Temperatura de operación 0 ~ 70° 𝐶 

Temperatura de almacenamiento −20 ~ 85° 𝐶  

Humedad de operación 5 ~ 85% humedad relativa sin condensar 

Humedad de almacenamiento 5 ~ 95% humedad relativa sin condensar 
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 Asignación de pines para la tarjeta Advantech PCI-1716 en el conector HD68 

 
*Los pines 23 –  25 y 57 –  59 no están 

definidos para el modelo 𝑃𝐶𝐼 − 1716𝐿. 

Nombre de 

la señal 
Referencia Dirección Descripción 

𝐴𝐼 < 0 … 15 > 𝐴𝐼𝐺𝑁𝐷 Entrada 

Canales de entrada 

analógica desde 0 hasta 15 

Cada canal en número par, 

𝐴𝐼 < 𝑖, 𝑖 + 1 >  (𝑖 =
0,2,4, … ,14) puede ser 
configurado como dos 

entradas de terminación 

única o una entrada 

diferencial. 

𝐴𝐼𝐺𝑁𝐷 − − 
Tierra de entrada 

analógica 

𝐴𝑂0_𝑅𝐸𝐹 
𝐴𝑂1_𝑅𝐸𝐹 

𝐴𝑂𝐺𝑁𝐷 Entrada 
Canal de salida analógica 

0/1. Referencia externa. 

𝐴𝑂0_𝑂𝑈𝑇 
𝐴𝑂1_𝑂𝑈𝑇 

𝐴𝑂𝐺𝑁𝐷 Salida 
Canales de salida 

analógica 0/1. 

𝐴𝑂𝐺𝑁𝐷 − − 

Tierra de salida analogica. 
Los voltajes analógicos de 

salida están referenciados a 

estos nodos. 

𝐷𝐼 < 0 … 15 > 𝐷𝐺𝑁𝐷 Entrada Canales de entrada digital 

𝐷𝑂 < 0 … 15 > 𝐷𝐺𝑁𝐷 Salida Canales de salida digital 

𝐷𝐺𝑁𝐷 − − 

Tierra digital. Este pin 

proporciona la referencia 

para los canales digitales en 

el conector de entrada/salida 

así como el suministro de 

+5V CD. 

𝐶𝑁𝑇0_𝐶𝐿𝐾 𝐷𝐺𝑁𝐷 Entrada 

Contador de reloj 0 de 

entrada. La entrada de reloj 

puede ser tanto externa 
(hasta 10 MHz) o interna (1 

MHz), como definida por 

software. 

𝐶𝑁𝑇0_𝑂𝑈𝑇 𝐷𝐺𝑁𝐷 Salida Salida del contador 0. 

𝐶𝑁𝑇0_𝐺𝐴𝑇𝐸 𝐷𝐺𝑁𝐷 Entrada 
Puerta de control del 

contador 0. 

𝑃𝐴𝐶𝐸𝑅_𝑂𝑈𝑇 𝐷𝐺𝑁𝐷 Salida 

Salida del reloj 

marcapasos. Este pin pulsa 

una vez por cada reloj de 

marcapasos cuando se 

enciende. Si la conversión 

A/D está en modo de 
disparo, el usuario puede 

utilizar esta señal como una 

señal síncrona para otras 

aplicaciones. 

𝑇𝑅𝐺_𝐺𝐴𝑇𝐸 𝐷𝐺𝑁𝐷 Entrada 

Puerta externa de disparo 

A/D. cuando se conecta 

TRG_GATE a +5V, se 

activa la señal de gatillo de 
forma externa a la entrada. 

Cuando TRG_GATE se 

conecta a DGND, se 

desactiva la señal de gatillo 

de forma externa a la 

entrada. 

𝐸𝑋𝑇_𝑇𝐺𝑅 𝐷𝐺𝑁𝐷 Salida 

Gatillo externo A/D. este 

pin es el gatillo externo para 

la señal de entrada para la 
conversión A/D.  

+12𝑉 𝐷𝐺𝑁𝐷 Salida Fuente de +12 VCD 

+5𝑉 𝐷𝐺𝑁𝐷 Salida Fuente de +5 VCD 
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Anexo I. Programa en Matlab para el acondicionamiento de la señal 

mioeléctrica bruta: Obtención del valor de MCIV 
El programa presentado en este anexo utiliza la señal mioeléctrica adquirida y almacenada en 

archivos de datos con formato. Se procesa la señal eliminando el offset y se realiza la operación 

de rectificado. El programa obtiene los picos máximos a lo largo de todos los bloques de prueba 

de máxima contracción isométrica voluntaria (MCIV). 

clear all 
close all 
clc 
load datos_adquiridos.mat %Se cargan los datos obtenidos en la adquisición 

  
%La condición durante esta prueba es que los músculos se mantengan sin 
%actividad cuando menos en los primeros 2s de adquisición 

 
datos_1=MCI_Flex_1; %Se cargan todas las pruebas 
datos_2=MCI_Flex_2; 
datos_3=MCI_Flex_3; 
datos_4=MCI_Flex_4; 
datos_5=MCI_Flex_5; 
datos_6=MCI_Flex_6; 
datos={datos_1, datos_2, datos_3, datos_4, datos_5, datos_6}; 
N=15000; %tiempo total a estudiar de la señal adquirida en ms 

  
for it = 1:length(datos) 

    IT=datos{it}; 
off1=(mean(IT(1:2000,2))); %offset de CH1 semitendinoso 
off2=(mean(IT(1:2000,3))); %offset de CH2 recto femoral 

  
tiempo=IT(1:N,1);  
     for i=1:N; 
         CH1(i,1)=IT(i,2)-off1; %señales con offset corregido 
         CH2(i,1)=IT(i,3)-off2; 
     End 

 
figure('Name','Señales del conjunto de datos','NumberTitle','on') 
subplot(2,4,1),plot(tiempo,CH1,'g') 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso'), title('Semitendinoso') 

  
subplot(2,4,2),plot(tiempo,CH2,'m') 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH2 Rectus femoris'), title('Rectus femoris') 

  
subplot(2,4,3:4),plot(tiempo,CH1,'g',tiempo,CH2,'m')  
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso','CH2 Rectus femoris') 

  
%RMS% Rectificado completo de onda de la señal bruta 
h=1; 
inc=100; %ventana de tiempo para el cálculo del RMS% 
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    for i=1:inc:N; 
        if i>=N-inc; 
            break 
        else 
        rmsCH1(h,1)=rms(CH1(i:i+inc-1,1)); 
        rmsCH2(h,1)=rms(CH2(i:i+inc-1,1)); 
        h=h+1; 
        end 
    end 
tx=linspace(0,IT(N,1),length(rmsCH1)); 

  
subplot(2,4,5:6),plot(tx,rmsCH1,'g','LineWidth',3) 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso'), title('Valores RMS de semitendinoso') 

  
subplot(2,4,7:8),plot(tx,rmsCH2,'m','LineWidth',3) 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH2 Rectus Femoris'), title('Valores RMS de rectus femoris') 

  
Canal={'CH1';'CH2'}; 
Picos(1,it)=max(rmsCH1); 
Picos(2,it)=max(rmsCH2); 

end 

 
fprintf('Valores pico para las %i muestras de datos en CH1 y CH2', it) 
MaxCH1=max(Picos(1,:))%pico máximo CH1 
MaxCH2=max(Picos(2,:)) %pico máximo CH2 

 

Los gráficos obtenidos al correr este código para las pruebas de MCIV en flexión y extensión 

para los sujetos de prueba A y B se presentan en el Anexo J. 
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Anexo J. Gráficos de MCIV en flexión y extensión en los sujetos de prueba 
En este anexo se presentan los gráficos obtenidos a partir del programa presentado en el Anexo 

I. La descripción de las pruebas y el sistema de adquisición y acondicionamiento se presentaron 

en la sección 3.2.4. En las pruebas realizadas para la obtención de las señales de la MCIV, se 

pidió al sujeto de prueba mantener el reposo durante los 2 primeros segundos de adquisición y 

posteriormente realizar una contracción isométrica en el músculo correspondiente a cada prueba 

por un tiempo de entre 4 y 5 segundos. Las gráficas presentadas en este anexo presentan la señal 

bruta en la parte superior y la señal rectificada en la parte inferior. El valor del pico máximo 

registrado en las seis pruebas fue utilizado como índice de MCIV para cada movimiento. 

 

Anexo J - 1. Gráficos de MCIV para contracciones en flexión del sujeto de prueba 

A. 
 

 
Figura J - 1. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba A.  

  

0 5 10 15
-0.6

-0.4

-0.2

0

0.2

0.4

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Semitendinoso

 

 

CH1 Semitendinoso

0 5 10 15
-0.03

-0.02

-0.01

0

0.01

0.02

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Rectus femoris

 

 

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15
-0.6

-0.4

-0.2

0

0.2

0.4

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15
0

0.02

0.04

0.06

0.08

0.1

0.12

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Valores RMS de semitendinoso

 

 

CH1 Semitendinoso

0 5 10 15
1

2

3

4

5

6

7
x 10

-3

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Valores RMS de rectus femoris

 

 

CH2 Rectus Femoris



Anexos 

207 

 
Figura J - 2. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura J - 3. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba A. 
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Figura J - 4. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura J - 5. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba A. 
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Figura J - 6. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba A. 
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Anexo J - 2. Gráficos de MCIV para contracciones en extensión del sujeto de 

prueba A. 

 
Figura J - 7. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba A. 

 
Figura J - 8. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba A. 
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Figura J - 9. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura J - 10. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba A. 
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Figura J - 11. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura J - 12. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba A. 
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Anexo J - 3. Gráficos de MCIV para contracciones en flexión del sujeto de prueba 

B. 

 
Figura J - 13. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba B. 

 
Figura J - 14. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba B. 
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Figura J - 15. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba B. 

 

 
Figura J - 16. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba B. 
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Figura J - 17. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba B. 

 

 
Figura J - 18. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo semitendinoso en el sujeto de prueba B. 
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Anexo J - 4. Gráficos de MCIV para contracciones en extensión del sujeto de 

prueba B. 

 
Figura J - 19. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba B. 

 

Figura J - 20. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba B. 
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Figura J - 21. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba B. 

 

 
Figura J - 22. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba B. 
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Figura J - 23. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba B. 

 

 
Figura J - 24. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la obtención del índice de MCIV en contracciones isométricas en el 

músculo recto femoral en el sujeto de prueba B. 

0 5 10 15
-0.03

-0.02

-0.01

0

0.01

0.02

0.03

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Semitendinoso

 

 

CH1 Semitendinoso

0 5 10 15
-0.2

-0.15

-0.1

-0.05

0

0.05

0.1

0.15

Tiempo (s)
m

ili
V

o
lt
s

Rectus femoris

 

 

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15
-0.2

-0.15

-0.1

-0.05

0

0.05

0.1

0.15

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15
0

0.002

0.004

0.006

0.008

0.01

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Valores RMS de semitendinoso

 

 

CH1 Semitendinoso

0 5 10 15
0

0.01

0.02

0.03

0.04

0.05

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Valores RMS de rectus femoris

 

 

CH2 Rectus Femoris

0 5 10 15
-0.06

-0.04

-0.02

0

0.02

0.04

0.06

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Semitendinoso

 

 

CH1 Semitendinoso

0 5 10 15
-0.2

-0.15

-0.1

-0.05

0

0.05

0.1

0.15

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Rectus femoris

 

 

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15
-0.2

-0.15

-0.1

-0.05

0

0.05

0.1

0.15

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15
0

0.005

0.01

0.015

0.02

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Valores RMS de semitendinoso

 

 

CH1 Semitendinoso

0 5 10 15
0

0.005

0.01

0.015

0.02

0.025

0.03

0.035

0.04

Tiempo (s)

m
ili

V
o
lt
s

Valores RMS de rectus femoris

 

 

CH2 Rectus Femoris



Anexos 

219 

Anexo K. Programa en Matlab para la detección de actividad muscular durante 

la adquisición de señales mioeléctricas. 
 

El código presentado en este anexo corresponde al algoritmo FMA modificado para la 

aplicación de este trabajo. El objetivo es identificar la activación muscular de uno u otro músculo 

durante los movimientos de flexión y extensión. La señal binaria de activación muscular se 

utiliza como “gatillo” para la señal de control de la posición angular del eje del motor que asiste 

los movimientos del exoesqueleto. 

Este programa utiliza datos de la señal mioeléctrica previamente adquiridos y almacenados 

en un archivo de datos con formato .mat. Se utilizan los índices MCIV previamente adquiridos 

con el programa del Anexo I y se aplica el procesamiento a la señal: corrección de offset, 

rectificado, normalizado de la amplitud y aplicación del algoritmo FMA. Finalmente se utilizan 

comandos para la generación de gráficos binarios y así poder observar la detección de la 

activación muscular.  

Los gráficos obtenidos para las pruebas realizadas sobre los sujetos de prueba A y B 

utilizando el código presentado en esta sección se presentan en el Anexo N. 

 

clear all 
close all 
clc 
load datos_adquiridos.mat %Se cargan los datos obtenidos en la adquisición 

  
datos_1=Flex_4s_1; %Se cargan todas las pruebas 
datos_2=Flex_4s_2; 
datos_3=Flex_4s_3; 
datos_4=Flex_4s_4; 
datos_5=Flex_4s_5; 
datos_6=Flex_4s_6; 
datos_7=Flex_4s_7; 
datos={datos_1, datos_2, datos_3, datos_4, datos_5, datos_6, datos_7}; 
N=30000; 

  
MCIVCH1=0.1706; %Se ingresan los valores de MCIV para cada canal 
MCIVCH2=0.0982; %obtenidos en el programa del Anexo H 

 

  
for it = 1:length(datos) 
    IT=datos{it}; 
off1=(mean(IT(1:2000,2))); %offset de CH1 semitendinoso 
off2=(mean(IT(1:2000,3))); %offset de CH2 rectus femoris 

  
tiempo=IT(1:N,1); %vector tiempo 
     for i=1:N; 
         CH1(i,1)=IT(i,2)-off1; %señal con offset corregido 
         CH2(i,1)=IT(i,3)-off2; 
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         CH1MCIV(i,1)=(IT(i,2)-off1)/MCIVCH1*100; 
         CH2MCIV(i,1)=(IT(i,3)-off2)/MCIVCH2*100; 
     end 

  
figure('Name','Señales del conjunto de datos','NumberTitle','on') 
subplot(2,4,1),plot(tiempo,CH1,'g') 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso'), title('Semitendinoso') 

  
subplot(2,4,2),plot(tiempo,CH2,'m') 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH2 Rectus femoris'), title('Rectus femoris') 

  
subplot(2,4,3:4),plot(tiempo,CH1,'g',tiempo,CH2,'m')  
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('mV x10-3'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso','CH2 Rectus femoris') 

  
%RMS% 
h=1; 
inc=20; %ventana de tiempo % 
    for i=1:inc:N; 
        if i>=N-inc; 
            break 
        else 
        rmsCH1(h,1)=rms(CH1MCIV(i:i+inc-1,1)); 
        rmsCH2(h,1)=rms(CH2MCIV(i:i+inc-1,1)); 
        h=h+1; 
        end 
    end 

  
tx=linspace(0,IT(N,1),length(rmsCH1)); 
subplot(2,4,5:6),plot(tx,rmsCH1,'g','LineWidth',3) 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('% de MCIV'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso'), title('Valores RMS de semitendinoso') 

  
subplot(2,4,7:8),plot(tx,rmsCH2,'m','LineWidth',3) 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('% de MCIV'), grid on 
legend('CH2 Rectus Femoris'), title('Valores RMS de rectus femoris') 

  
um=3; %número de desviaciones estándar para el umbral 
h=1; 
for i=1:length(tx) %vector que identifica los datos adquiridos en 2s 
    if tx(1,i)>2 %mayor a 2s que es el tiempo mínimo de reposo 
        M=h-1; 
        break 
    else 
        h=h+1; 
    end 
end 
miuB1=mean(rmsCH1(1:M,1)); %media de la baseline en CH1 
sigmaB1=std(rmsCH1(1:M,1)); %desviación estándar de la baseline en CH1 
miuB2=mean(rmsCH2(1:M,1)); %media de la baseline en CH2 
sigmaB2=std(rmsCH2(1:M,1)); %desviación estándar de la baseline en CH2 
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L=M/6; %M siempre observa en 2s, L es la ventana que compara 3 veces/s 
ps=round(L); 
vc=3; 
for i=1:length(tx)-ps+1 
    sigmaCH1(i,1)=std(rmsCH1(i:ps+i-1,1)); %desviación estándar de CH1 
    sigmaCH2(i,1)=std(rmsCH2(i:ps+i-1,1)); %desviación estándar de CH2 
    miuCH1(i,1)=mean(rmsCH1(i:ps+i-1,1)); %media de CH1 
    miuCH2(i,1)=mean(rmsCH2(i:ps+i-1,1)); %media de CH2 

     
    if vc*miuCH1(i,1)>miuCH2(i,1); 
        if sigmaCH1(i,1)>=um*sigmaB1 %verificando si CH1 está activado 
            actCH1(i,1)=1; 
            actCH2(i,1)=0; 
        else 
            actCH1(i,1)=0; 
            actCH2(i,1)=0; 
        end 
    elseif vc*miuCH2(i,1)>miuCH1(i,1); %verificando si CH2 está activado 
        if sigmaCH2(i,1)>=um*sigmaB2 
            actCH1(i,1)=0; 
            actCH2(i,1)=1; 
        else 
            actCH1(i,1)=0; 
            actCH2(i,1)=0; 
        end 
    end 
end 

  
figure('Name','Activación','NumberTitle','on') 
ax=linspace(0,IT(N,1),length(actCH1)); 

  
subplot(2,1,1),plot(tx,rmsCH1,'g',tx,rmsCH2,'m','LineWidth',3), grid on 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('% de MCIV'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso','CH2 Rectus femoris') %gráfico de RMS 

  
subplot(2,1,2),plot(ax,actCH1,'g',ax,actCH2,'m','LineWidth',3), grid on, 

axis([-inf,inf,-0.2,1.6]) 
xlabel('Tiempo (s)'), ylabel('Evento binario'), grid on 
legend('CH1 Semitendinoso','CH2 Rectus femoris') %gráfico binario 

  
end 
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Anexo L. Programa de control del exoesqueleto en tiempo real. 
Esta sección describe el programa realizado en el entorno Simulink dentro de Matlab para el 

control del exoesqueleto en tiempo real. El programa está compuesto por dos principales 

diagramas de bloques que contienen otros bloques encargados de realizar las operaciones de 

acondicionamiento de la señal y la aplicación del algoritmo FMA. 

Se presentan a detalle los bloques utilizados para el procesamiento de las señales 

mioeléctricas y de control utilizadas para el control del motor en el exoesqueleto. El programa 

se divide a través de distintos niveles en la medida que se presentan los diagramas de bloques 

dentro de bloques principales. 

Al iniciar el programa, la primera pantalla que se encuentra el usuario se presenta en la Figura 

L - 1 (repetida de la sección 3.2.6). De forma descendente en la figura, los bloques llamados 

Extensión y Flexión cambian sus valores de 0 a 1 cuando el algoritmo detecta activación 

muscular en alguno de los dos músculos. Este comportamiento se puede observar graficado 

contra el tiempo al activar el tercer bloque llamado “Gráfico binario” que activa el osciloscopio 

presentado a la derecha en la figura. El bloque “Ángulo Pot” presenta el valor angular medido 

por el potenciómetro en grados. Finalmente, el bloque llamado “Ángulo motor” presenta el valor 

en grados de la posición angular del eje del motor. Cuando no se ha detectado alguna activación 

muscular, este bloque se mantiene en un valor de 0°, cuando existe activación muscular en 

alguno de los músculos, el motor se activa hasta alcanzar el valor angular mostrado en el bloque 

“Ángulo pot”. El grafico binario muestra la detección de activación muscular en un gráfico 

generado en intervalos de 1 segundo. 

 
Figura L - 1. Interfaz principal del programa de control del exoesqueleto. A la izquierda se presentan los bloques con 

información sobre la activación muscular y posiciones angulares en potenciómetro y motor. A la derecha se presenta el gráfico 

binario generado en tiempo real.  
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Al abrir el bloque Exoesqueleto se observa el diagrama de bloques en un segundo nivel, como 

se observa en la Figura L - 2 donde se señalan las secciones de este nivel en el programa. La 

sección de la detección muscular se comunica con la sección de la señal de control al motor a 

través de la señal binaria de detección de la activación muscular. A la salida del bloque de 

detección de la activación se tienen señales para cada canal (músculo observado) que pueden 

tomar valores de 0 o 1 en función de la actividad muscular.  

Con las posibles señales a la salida del bloque de detección de la activación, un bloque 

condicional toma una decisión siempre que al menos uno de los músculos se encuentre activado. 

Cuando uno de los músculos envía una señal correspondiente a un músculo activado (𝐶𝐻1 = 1 

o 𝐶𝐻2 = 1) el motor tiene permitido alcanzar la posición angular que está siendo registrada por 

el potenciómetro, de lo contrario (𝐶𝐻1 = 𝐶𝐻2 = 0) y el motor recibe un voltaje constante que 

corresponde a la última posición angular alcanzada por el motor. 

A la salida del bloque de señal de control para el motor se encuentran 5 bloques. En orden 

descendente, en la primera posición se encuentra el bloque llamado “Voltaje” que presenta el 

voltaje de control regulado por el potenciómetro en Volts. El segundo bloque es una salida hacia 

el display del primer nivel que muestra el valor angular del vástago del potenciómetro del 

vástago del potenciómetro en grados. El tercer bloque presenta la velocidad angular del vástago 

del potenciómetro estimada por la técnica de diferencias finitas (ecuación (3-30), sección 

3.2.6.2). El cuarto bloque es una salida hacia el display del primer nivel que muestra el valor 

angular del eje del motor en grados. El quito bloque muestra el voltaje de control entregado al 

motor en Volts. Cuando existe activación muscular, los valores mostrados en los bloques Voltaje 

y Voltaje Motor tienen valores que cambian a la par; cuando no existe activación muscular, el 

bloque Voltaje varía libremente en función del movimiento en la pierna sana y el bloque Voltaje 

Motor mantiene constante el último valor recibido hasta que el programa detecte un nuevo 

periodo de activación muscular. 

Al abrir el bloque de detección de la actividad muscular en la Figura L - 2 se encuentra el 

diagrama de bloques encargado de: adquirir la señal mioeléctrica, aplicar el algoritmo FMA y 

dar una señal binaria a la salida en función de la actividad muscular. El diagrama de bloques en 

este tercer nivel se presenta en la Figura L - 3. 

 Detección de la activación muscular 

En la sección dedicada a la detección de la actividad muscular, la señal mioeléctrica se adquiere 

desde la tarjeta de adquisición de datos National Instruments PCI-6034E para el registro de 

señales en dos canales (músculos observados). La etapa de acondicionamiento para la señal de 

cada canal está encargada de eliminar el offset al restar el valor medio de la señal bruta a los 

puntos adquiridos y calcular el RMS de la señal. Esta sección del programa se muestra en la 

Figura L - 4. El bloque encargado de obtener el valor de la media de la señal realiza el cálculo 

de la media con cada muestra adquirida. El bloque utilizado para el cálculo del RMS realiza la 

operación a partir de una ventana móvil en el tiempo equivalente a un periodo de la frecuencia 

fundamental (frecuencia más baja del espectro de frecuencias) de la señal mioeléctrica. En el 
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programa, este bloque está configurado con una frecuencia fundamental de 20 𝐻𝑧 y la 

frecuencia de muestreo de 1 𝑚𝑠. 

La sección encargada de aplicar el algoritmo FMA se muestra en la Figura L - 5. Esta sección 

utiliza la señal rectificada de cada canal y calcula las características estadísticas para las ventanas 

de tiempo fija y móvil. Los bloques muCH1, sigmaCH1, muCH2 y sigmaCH2 calculan las 

características dentro de la ventana móvil en conjunto con el bloque llamado Ventana móvil L 

que envía una señal de pulso cada 50 𝑚𝑠 para que el cálculo de los parámetros reinicie en una 

nueva ventana móvil. 

Los bloques sigmaBaseCH1 y sigmaBaseCH2 están encargados de calcular la desviación 

estándar de la señal de los músculos en reposo. Cada uno de estos bloques observa los primeros 

2 segundos de adquisición para realizar el cálculo del valor de la desviación estándar de cada 

canal cuando se completa el tiempo definido para la ventana de tiempo fija. Se almacena 

únicamente un valor calculado cuando se cumplen los 2 segundos de registro de señales. Para 

obtener un solo valor en el cálculo se utilizan bloques de pulso integrados dentro de los bloques 

sigmaBaseCH1 y sigmaBaseCH2 como se muestra en la Figura L - 6. Siempre que se inicie la 

adquisición, los primeros 2 segundos se utilizan para caracterizar la señal base. Mientras la 

adquisición no se detenga, las características de la señal base se mantienen almacenadas. 

 

 
Figura L - 2. Diagrama de bloques dentro del bloque llamado "Exoesqueleto" en el programa principal. A la izquierda se 

encuentra el bloque que contiene el programa para la detección de la activación. A la derecha el bloque correspondiente al 

programa utilizado para enviar la señal de control al motor.  
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Figura L - 3. Diagrama de bloques para la detección de la activación muscular. 
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Figura L - 4. Etapa de acondicionamiento de la señal mioeléctrica bruta. 

 

 
Figura L - 5. Diagrama de bloques del algoritmo FMA en el programa de control del exoesqueleto. 

 

La sección dedicada al cálculo de la desviación estándar durante 2 segundos en la Figura L - 

6 utiliza el bloque “sigmaBaseCH” que realiza la operación en la medida que avanza la 

adquisición, el bloque “Ventana fija M” es una señal de pulso que detiene el cálculo cuando se 

alcanzan los 2 segundos. El bloque “2-D Maximum” almacena un único dato calculado en la 

desviación estándar debido a los bloques “Reset M” que permiten registrar un único dato en el 

último milisegundo que completa los 2 segundos de registro. 



Anexos 

227 

 
Figura L - 6.Bloques utilizados en el bloque sigmaBaseCH1 para caracterizar la señal base en los primeros 2 segundos de 

adquisición. 

Una vez que la adquisición supera los 2 segundos, el algoritmo cuenta con los valores 

necesarios para evaluar la actividad muscular. El bloque llamado If 3mu1>mu2 en la Figura L - 

5 evalúa el valor de la media del canal 1 contra la media del canal 2 (ambos calculados en la 

ventana de tiempo móvil).  

En función de la decisión tomada la señal proveniente de los bloques “Subsystem” y 

“Subsystem1” se tiene una de tres posibles salidas en los dos canales: canal 1 activado y canal 

2 desactivado; canal 1 desactivado y canal 2 activado; o ambos canales desactivados. Los 

bloques “Subsystem” envían cada una de las posibles salidas a través de los bloques presentados 

en la Figura L - 7Figura L - 8. El bloque “Merge” permite la salida del último valor que el 

bloque “If” permita pasar. 

 
Figura L - 7.Diagrama de bloques utilizado dentro de los bloques “Subsystem”. Dentro de estos bloques se realiza la 

comparación de las desviaciones estándar de las ventanas de tiempo fija y móvil para evaluar la activación muscular de cada 

canal. 
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La sección enfocada al acondicionamiento de la señal binaria (Figura L - 3) recibe uno de los 

tres posibles estados de la activación muscular que el algoritmo FMA permite enviar. El 

diagrama correspondiente a esta sección se muestra en la Figura L - 8. El acondicionamiento de 

la señal binaria es necesario debido a que el uso de la ventana de tiempo móvil con señales de 

pulso provoca que cada 50 𝑚𝑠 la señal binaria regrese a un valor de 0 cuando menos por 1 𝑚𝑠 

incluso cuando existe una activación debido al reinicio en el cálculo de las características dentro 

de la ventana de tiempo móvil. Con el bloque “Pulse Generator” se agregó una ventana de 

tiempo que en conjunto con los bloques “Media de activación” se calcula la media de la señal 

binaria 3 veces por segundo en cada canal. Si el valor de la señal binaria es mayor que 0 cada 

333 𝑚𝑠, se envía un 1 constante a la salida. De lo contrario se envía un 0 constante. Al final de 

la sección de acondicionamiento de la señal binaria se encuentran las salidas binarias que 

componen el grafico binario del primer nivel en el programa. Una señal binaria con valores 

continuos en el tiempo es importante para asegurar un seguimiento continuo por parte del motor 

con respecto de la señal medida por el potenciómetro. 

 
Figura L - 8.Diagrama de bloques para el acondicionamiento de la señal binaria en la detección de la activación muscular. 
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 Señal de control para el motor 

El segundo bloque principal presentado en la Figura L - 2 es el programa de señal de control 

hacia el motor. Dentro de este bloque se encuentra el diagrama presentado en la Figura L - 9. 

 
Figura L - 9. Diagrama de bloques de la sección dedicada a conversión de la posición angular del potenciómetro a señal de 

control en el motor.  

La sección dedicada a la conversión del voltaje del potenciómetro a un valor angular realiza 

operaciones con el voltaje regulado por el potenciómetro para expresar la señal en valores 

proporcionales a los ±150° considerados como el rango de movimiento útil en el potenciómetro 

(sección 3.2.6.2). 

Una vez que el voltaje regulado por el potenciómetro se ha convertido a un valor de posición 

angular, una sección del diagrama de bloques se destina al cálculo de la velocidad angular a 

partir de la técnica de diferencia finita (ecuación (3-30), sección 3.2.6.2). El subsistema 

encargado de calcular la velocidad por esta técnica se presenta en la Figura L - 10. Los bloques 

de pulso a la izquierda extraen las muestras 𝑖 + 1 e 𝑖 − 1 en el ángulo del potenciómetro en la 

medida que el tiempo de adquisición avanza. A la salida se tiene una estimación de la velocidad 

angular del movimiento. 
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Figura L - 10. Diagrama de bloques para el cálculo de la velocidad angular del potenciómetro a partir de la técnica de 

diferencia finita. 

Los bloques dedicados a la conversión de valor angular del potenciómetro a voltaje de control 

del motor utilizan la ecuación (3-31) que define el comportamiento lineal del motor en función 

del valor angular deseado. El bloque de saturación contiene los valores en Volts de la señal de 

control para limitar la rotación del eje del motor más allá de los rangos de movimiento 

establecidos. Los valores límites corresponden como se muestra en la Tabla L - 1. 

Tabla L - 1. Voltajes de control límite para el rango de movimiento del motor. 

 Pierna asistida 

Derecha Izquierda 

Extensión 20° Flexión 120° Extensión 20° Flexión 120° 

Voltaje de 

saturación (V) 
2.18 4.40 2.83 0.59 

 

Los bloques para condicionar la activación del motor están en función de la señal binaria 

proveniente del programa de detección de activación muscular. Cuando alguno de los dos 

músculos envía una señal de activación, el voltaje de control calculado en la sección anterior es 

alimentado al motor, de lo contrario se entrega un voltaje constante correspondiente a la última 

posición angular del potenciómetro cuando existió activación muscular. Para la primera 

detección dada al correr el programa, el usuario debe hacer una contracción muscular para que 

el motor alcance al potenciómetro en la señal de control, previo a la alimentación de trabajo del 

motor. El bloque “Merge” permite que la señal que se envíe a la siguiente sección sea la última 

señal alimentada por las condiciones a la entrada. 

La última sección realiza una conversión del voltaje de control del motor a un valor angular 

para tener una lectura de la posición angular de la pierna asistida. La señal de control se envía a 

una salida analógica de la tarjeta Advantech PCI-1716, misma que se conecta en la tarjeta 

controladora en el motor. 
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Anexo M. Arco total de movimiento, tiempo y velocidad angular promedio 

registrados durante las pruebas de adquisición. 
En la sección 4.1.2 se reportó la realización de pruebas de adquisición de señales para encontrar 

una relación entre la amplitud de la señal mioeléctrica y la velocidad angular con la que se 

realiza un movimiento de flexión o extensión. Este anexo presenta los valores obtenidos de arco 

de movimiento, tiempo y velocidad promedio para todas las pruebas realizadas en ambos sujetos 

de prueba a partir del análisis en vídeo. 

Anexo M - 1. Registros para el sujeto A en movimientos de flexión en 2 segundos. 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 161.2 2.20 73.27 

1 
2 162.7 2.17 74.98 

3 159.1 1.97 80.76 

4 163.0 2.10 77.62 

5 158.1 2.24 70.58 

2 
6 165.2 2.10 78.67 

7 176.0 2.37 74.26 

8 164.2 2.27 72.33 

9 163.8 2.30 71.22 

3 
10 178.2 2.34 76.15 

11 167.2 2.17 77.05 

12 167.1 2.47 67.65 

13 175.6 2.60 67.54 

4 
14 161.6 2.27 71.19 

15 167.8 2.24 74.91 

16 167.5 2.20 76.14 

17 155.0 2.54 61.02 

5 
18 154.4 2.10 73.52 

19 167.7 2.27 73.88 

20 160.1 2.17 73.78 

21 158.7 2.30 69.00 

6 
22 153.8 2.17 70.88 

23 168.0 2.24 75.00 

24 163.4 2.14 76.36 

25 152.6 2.10 72.67 

7 
26 166.3 2.37 70.17 

27 171.1 2.17 78.85 

28 164.1 2.20 74.59 

  Promedio 

total 
73.36 
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Anexo M - 2. Registros para el sujeto A en movimientos de flexión en 4 segundos. 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 139.0 4.30 32.33 

1 
2 136.2 4.14 32.90 

3 139.6 4.07 34.30 

4 123.1 4.27 28.83 

5 145.1 4.07 35.65 

2 
6 143.3 4.10 34.95 

7 144.8 4.07 35.58 

8 142.8 4.17 34.24 

9 136.7 4.17 32.78 

3 
10 126.0 3.90 32.31 

11 133.2 4.00 33.30 

12 144.6 4.34 33.32 

13 143.7 4.27 33.65 

4 
14 134.6 4.10 32.83 

15 142.0 4.24 33.49 

16 144.4 4.27 33.82 

17 147.8 4.37 33.82 

5 
18 132.7 4.04 32.85 

19 138.8 4.07 34.10 

20 138.2 4.10 33.71 

21 138.2 4.44 31.13 

6 
22 136.0 4.14 32.85 

23 143.8 4.00 35.95 

24 138.5 4.20 32.98 

25 135.6 4.24 31.98 

7 
26 136.0 4.07 33.42 

27 139.1 4.17 33.36 

28 145.6 4.1 35.51 

  Promedio 

total 
33.43 
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Anexo M - 3. Registros para el sujeto A en movimientos de extensión en 2 

segundos. 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 72.9 2.24 32.54 

1 

2 79.1 2.20 35.95 

3 79.5 2.24 35.49 

4 79.5 2.17 36.64 

5 77.9 2.07 37.63 

6 76.0 2.24 33.93 

2 

7 85.2 2.20 38.73 

8 78.6 2.04 38.53 

9 80.4 2.14 37.57 

10 83.8 2.20 38.09 

11 71.5 2.40 29.79 

3 

12 73.5 2.17 33.87 

13 73.0 2.10 34.76 

14 80.4 2.04 39.41 

15 77.1 2.07 37.25 

16 80.6 2.27 35.51 

4 
17 73.9 2.14 34.53 

18 77.8 2.10 37.05 

19 75.2 2.24 33.57 

20 74.8 1.97 37.97 

5 

21 74.9 2.20 34.05 

22 82.8 2.34 35.38 

23 84.3 2.20 38.32 

24 44.2 2.10 21.05 

25 68.6 2.37 28.95 

6 

26 73.5 2.30 31.96 

27 73.4 2.57 28.56 

28 74.5 2.50 29.80 

29 74.7 2.54 29.41 

30 77.3 2.27 34.05 

7 

31 74.2 2.00 37.10 

32 78.4 2.07 37.87 

33 76.7 2.04 37.60 

34 77.9 2.10 37.10 

  Promedio 

total 
34.71 
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Anexo M - 4. Registros para el sujeto A en movimientos de extensión en 4 segundos 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 74.6 4.04 18.47 

1 
2 76.6 4.17 18.37 

3 75.4 4.00 18.85 

4 73.2 4.14 17.68 

5 80.2 4.27 18.78 

2 
6 72.2 4.07 17.74 

7 72.0 4.00 18.00 

8 71.0 4.04 17.57 

9 70.5 4.27 16.51 

3 
10 66.6 3.90 17.08 

11 68.1 3.97 17.15 

12 69.2 4.24 16.32 

13 81.4 3.70 22.00 

4 
14 67.1 4.07 16.49 

15 71.6 3.97 18.04 

16 68.2 4.34 15.71 

17 81.2 4.47 18.17 

5 
18 75.3 4.04 18.64 

19 74.6 4.17 17.89 

20 74.2 3.97 18.69 

21 69.1 4.14 16.69 

6 
22 72.5 4.10 17.68 

23 72.3 4.30 16.81 

24 72.0 3.97 18.14 

25 84.4 4.14 20.39 

7 
26 76.4 4.20 18.19 

27 74.1 4.07 18.21 

28 73.9 4.10 18.02 

  Promedio 

total 
17.94 
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Anexo M - 5. Registros para el sujeto B en movimientos de flexión en 2 segundos. 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 146.9 2.94 49.97 

1 

2 144.0 3.10 46.45 

3 147.4 2.84 51.90 

4 151.0 3.37 44.81 

5 155.2 3.30 47.03 

6 137.8 3.20 43.06 

2 

7 140.2 3.34 41.98 

8 132.2 3.50 37.77 

9 144.0 3.34 43.11 

10 141.0 3.44 40.99 

11 147.8 3.27 45.20 

3 

12 149.2 3.20 46.63 

13 144.4 3.07 47.04 

14 147.8 3.10 47.68 

15 145.6 3.04 47.89 

16 146.1 3.00 48.70 

17 143.5 3.10 46.29 

4 

18 141.8 3.17 44.73 

19 145.8 3.40 42.88 

20 144.5 3.37 42.88 

21 147.2 3.34 44.07 

22 150.6 3.37 44.69 

5 

23 147.4 2.97 49.63 

24 151.4 2.77 54.66 

25 149.2 2.54 58.74 

26 147.2 2.80 52.57 

27 156.7 2.87 54.60 

28 143.7 3.37 42.64 

6 

29 147.3 3.04 48.45 

30 135.4 2.84 47.68 

31 145.2 3.07 47.30 

32 138.4 3.14 44.08 

33 135.2 3.37 40.12 

7 

34 145.8 3.77 38.67 

35 140.8 3.74 37.65 

36 136.2 3.14 43.38 

37 135.2 2.84 47.61 

38 150.5 3.40 44.26 

 

 
Promedio 

total 
45.99 
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Anexo M - 6. Registros para el sujeto B en movimientos de flexión en 4 segundos. 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 130.1 4.50 28.91 

1 
2 135.2 4.80 28.17 

3 128.2 4.17 30.74 

4 134.6 4.40 30.59 

5 143.3 4.47 32.06 

2 

6 138.0 4.27 32.32 

7 134.2 4.14 32.42 

8 131.4 4.37 30.07 

9 134.6 4.14 32.51 

10 145.5 4.27 34.07 

3 
11 133.8 4.10 32.63 

12 127.4 4.00 31.85 

13 143.4 3.97 36.12 

14 141.7 3.67 38.61 

4 
15 139.2 3.87 35.97 

16 138.5 4.14 33.45 

17 138.3 3.80 36.39 

18 135.0 4.24 31.84 

5 
19 139.7 4.37 31.97 

20 135.9 4.30 31.60 

21 132.3 4.07 32.51 

22 144.5 4.14 34.90 

6 
23 135.6 3.94 34.42 

24 138.0 3.70 37.30 

25 144.6 4.34 33.32 

26 137.9 3.80 36.29 

7 
27 141.0 3.94 35.79 

28 135.1 3.94 34.29 

29 130.4 4.04 32.28 

  Promedio 

total 
33.22 

 

  



Anexos 

237 

Anexo M - 7. Registros para el sujeto B en movimientos de extensión en 2 

segundos. 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 66.8 3.57 18.71 

1 

2 67.0 3.10 21.61 

3 63.7 3.04 20.95 

4 66.4 3.50 18.97 

5 69.4 3.04 22.83 

6 52.0 3.14 16.56 

2 

7 63.6 3.90 16.31 

8 57.1 3.37 16.94 

9 62.1 3.40 18.26 

10 63.8 3.70 17.24 

11 57.3 2.90 19.76 

3 

12 57.2 3.20 17.88 

13 59.1 3.37 17.54 

14 63.9 3.67 17.41 

15 62.1 3.50 17.74 

16 66.4 3.07 21.63 

4 

17 60.4 3.24 18.64 

18 62.6 3.30 18.97 

19 65.4 3.20 20.44 

20 66.6 3.27 20.37 

21 52.1 2.77 18.81 

5 
22 57.4 3.70 15.51 

23 66.9 4.00 16.73 

24 62.6 3.00 20.87 

25 58.1 3.10 18.74 

6 
26 62.8 3.04 20.66 

27 62.3 2.87 21.71 

28 63.0 3.40 18.53 

29 62.5 2.87 21.78 

7 

30 63.2 2.84 22.25 

31 68.7 3.24 21.20 

32 69.0 2.70 25.56 

33 68.9 3.34 20.63 

  Promedio 

total 
19.45 
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Anexo M - 8. Registros para el sujeto B en movimientos de extensión en 4 segundos 
 

Prueba Arco total (grados) Tiempo (s) 
Velocidad angular  

promedio (°/s) 
Bloque 

1 57.4 3.67 15.64 

1 
2 62.8 3.87 16.23 

3 59.8 4.07 14.69 

4 60.9 3.90 15.62 

5 60.8 4.10 14.83 

2 
6 60.2 3.84 15.68 

7 55.8 4.30 12.98 

8 59.5 4.14 14.37 

9 62.6 4.24 14.76 

3 
10 60.8 3.87 15.71 

11 66.9 4.10 16.32 

12 63.7 4.04 15.77 

13 58.6 3.90 15.03 

4 
14 56.8 4.07 13.96 

15 66.0 3.64 18.13 

16 64.9 3.97 16.35 

17 60.3 3.84 15.70 

5 
18 63.1 4.07 15.50 

19 64.0 4.00 16.00 

20 64.9 3.87 16.77 

21 60.3 3.94 15.30 

6 
22 59.4 4.17 14.24 

23 60.9 4.07 14.96 

24 61.5 4.04 15.22 

25 58.9 3.80 15.50 

7 
26 53.1 4.00 13.28 

27 61.0 4.07 14.99 

28 64.2 4.04 15.89 

  Promedio 

total 
15.34 
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Anexo N. Gráficos de señal binaria para activación muscular en movimientos 

de flexión y extensión en los sujetos de prueba. 
Al evaluar el programa del Anexo M se obtienen los gráficos binarios de activación muscular. 

Se presentan a continuación los gráficos obtenidos en los sujetos de prueba A y B durante las 

pruebas de flexión y extensión en 2 y 4 segundos. 

 

Anexo N - 1. Gráficos de activación muscular en el sujeto A para el movimiento 

de flexión en 2 segundos. 

 
Figura N - 1. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 2. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 
Figura N - 3. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 4. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 5. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 6. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 

 
Figura N - 7. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Anexo N - 2. Gráficos de activación muscular en el sujeto A para el movimiento 

de flexión en 4 segundos. 

 
Figura N - 8. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 9. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 10. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 11. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 12. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 13. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 14. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Anexo N - 3. Gráficos de activación muscular en el sujeto A para el movimiento 

de extensión en 2 segundos. 

 
Figura N - 15. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 16. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 17. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 18. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 19. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 20. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 21. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Anexo N - 4. Gráficos de activación muscular en el sujeto A para el movimiento 

de extensión en 4 segundos. 

 
Figura N - 22. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 23. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 24. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 25. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

  

0 5 10 15 20 25 30
0

20

40

60

80

100

Tiempo (s)

%
 d

e
 M

C
IV

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15 20 25
-0.2

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

1.2

1.4

Tiempo (s)

E
v
e
n
to

 b
in

a
ri
o

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15 20 25 30
0

10

20

30

40

50

60

70

Tiempo (s)

%
 d

e
 M

C
IV

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15 20 25
-0.2

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

1.2

1.4

Tiempo (s)

E
v
e
n
to

 b
in

a
ri
o

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris



Anexos 

253 

 
Figura N - 26. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 

 

 
Figura N - 27. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Figura N - 28. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba A. 
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Anexo N - 5. Gráficos de activación muscular en el sujeto B para el movimiento 

de flexión en 2 segundos. 

 
Figura N - 29. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 30. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 31. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 32. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 33. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 34. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 35. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Anexo N - 6. Gráficos de activación muscular en el sujeto B para el movimiento 

de flexión en 4 segundos. 

 
Figura N - 36. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 37. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 

0 5 10 15 20 25 30
0

10

20

30

40

50

60

70

Tiempo (s)

%
 d

e
 M

C
IV

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15 20 25
-0.2

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

1.2

1.4

Tiempo (s)

E
v
e
n
to

 b
in

a
ri
o

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15 20 25 30
0

10

20

30

40

50

60

70

Tiempo (s)

%
 d

e
 M

C
IV

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris

0 5 10 15 20 25
-0.2

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

1.2

1.4

Tiempo (s)

E
v
e
n
to

 b
in

a
ri
o

 

 

CH1 Semitendinoso

CH2 Rectus femoris



 

 

260 

 
Figura N - 38. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 39. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 40. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 41. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 42. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de flexión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Anexo N - 7. Gráficos de activación muscular en el sujeto B para el movimiento 

de extensión en 2 segundos. 

 
Figura N - 43. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 44. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 45. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 46. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 47. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 48. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 49. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 2 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Anexo N - 8. Gráficos de activación muscular en el sujeto B para el movimiento 

de extensión en 4 segundos. 

 
Figura N - 50. Gráficos obtenidos en la prueba #1 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 51. Gráficos obtenidos en la prueba #2 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 52. Gráficos obtenidos en la prueba #3 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 53. Gráficos obtenidos en la prueba #4 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 54. Gráficos obtenidos en la prueba #5 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 

 
Figura N - 55. Gráficos obtenidos en la prueba #6 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Figura N - 56. Gráficos obtenidos en la prueba #7 para la detección de activación muscular en movimientos de extensión en 4 

segundos en el sujeto de prueba B. 
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Anexo O. Publicaciones 
ASME & IEEE International Congress on Mechanical and Electrical Engineering 

Diciembre 1 a 4 de 2014, Coatzacoalcos, Veracruz 

Control Robusto de un Exoesqueleto para la Rehabilitación de Cadera-Rodilla, Revista de ciencia e 

ingeniería del Instituto Tecnológico Superior de Coatzacoalcos, Año 1, No. 1, pp. 245-251, ISSN 2395-

907X. 
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International Conference on Mechatronics, Electronics and Automotive Engineeering  

Noviembre 24 – 27 de 2015, Cuernavaca, Morelos, México 
Sit-to-Stand Simulation for Torque Estimation on Lower Limb Joints, 2015 International Conference on 

Mechatronics, Electronics and Automotive Engineering (ICMEAE), pp. 116-121, ISBN 978-1-4673-8329-

5/15, doi: 10.1109/ICMEAE.2015.33 
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