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Resumen. - En México, la discapacidad relacionada con los problemas de movilidad y específicamente a caminar 
afecta a una gran parte de la población, especialmente a adultos mayores y adultos, debido principalmente a lesiones 
en las rodillas causadas por diversos factores como accidentes, actividades deportivas o enfermedades crónico 
degenerativas como la osteoartritis. La rehabilitación post-lesión o después de una cirugía de rodilla, es crucial para 
recuperar la movilidad y fuerza muscular. La dinamometría isocinética es un enfoque común en la rehabilitación en 
general y específicamente de miembros inferiores. Consiste en mantener una velocidad constante durante la flexión o 
extensión de la rodilla, y compensar el torque producido por el paciente durante todo el rango del movimiento. El 
torque producido por los músculos del paciente, depende de factores como la edad y el sexo, y varía significativamente 
entre deportistas, personas no entrenadas y pacientes mayores. Así mismo, dicho torque depende de manera muy 
significativa de la velocidad requerida durante la extensión o la flexión de la rodilla. Esta investigación tiene como 
objetivo determinar los torques máximos a diferentes velocidades, considerando el sexo y el percentil de la población, 
para dimensionar adecuadamente los actuadores necesarios en equipos portátiles de rehabilitación isocinética. 
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CHARACTERIZATION OF ACTUATORS IN KNEE  
ACTIVE ORTHOSIS FOR ISOKINETIC REHABILITATION  

 
Abstract. - In Mexico, mobility-related disabilities, particularly those involving walking, affect a large portion of the 
population, especially older adults and adults. This is mainly due to knee injuries caused by various factors such as 
accidents, sports activities, or chronic degenerative diseases like osteoarthritis. Post-injury or post-knee surgery 
rehabilitation is crucial for regaining mobility and muscle strength. Isokinetic dynamometry is a common approach in 
rehabilitation, particularly for the lower limbs. It involves maintaining a constant speed during knee flexion or 
extension while compensating for the torque produced by the patient throughout the range of motion. The torque 
generated by the patient's muscles depends on factors such as age and sex and varies significantly between athletes, 
untrained individuals, and older patients. Moreover, this torque is highly dependent on the required speed during knee 
extension or flexion. This research aims to determine the maximum torques at different speeds, considering sex and 
population percentiles, in order to appropriately size the actuators required in portable isokinetic rehabilitation 
equipment. 
 
Keywords:  Actuators, Disability, Isokinetic, Orthosis, Rehabilitation. 
 
Introducción 
De acuerdo con el Censo de Población y Vivienda 2020 [1], 6 millones 179 mil personas en México presentan algún 
tipo de discapacidad, siendo la relacionada con los problemas de movilidad y para caminar la más alta, ya que afecta 
al 58.3% de esta población. Este tipo de discapacidad se presenta principalmente en adultos mayores (59%) y adultos 
(30.6%), y en menor proporción en jóvenes (5.7%) y niños (4.6%). 
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Los problemas asociados a las rodillas son una de las principales causas de incapacidad, ya que las lesiones pueden ser 
causadas por muchos factores, como la práctica deportiva [2], caídas, accidentes laborales y accidentes 
automovilísticos, dañándose principalmente los ligamentos cruzados anterior (LCA) y posterior (LCP) [3]. Además, 
las rodillas de ven afectadas por enfermedades crónico degenerativas como la osteoartritis [4], [5], la cual es resultado 
de la interacción de múltiples factores de riesgo como son la edad, el sexo y la obesidad. 
 
Como paso posterior a una lesión o una intervención quirúrgica de rodilla se requiere un proceso de rehabilitación, el 
cual permita al paciente recuperar la movilidad y la fuerza muscular. En la actualidad existen diversos enfoques de 
rehabilitación y uno de los más utilizados es la dinamometría isocinética [6], la cual requiere mantener una velocidad 
constante durante la flexión o extensión de la rodilla y proporcionar un torque variable que se adapta en todo el rango 
de movimiento a la fuerza máxima que el paciente puede ejercer.  
 
El propósito de esta investigación es conocer los torques máximos a distintas velocidades tomando en cuenta el sexo 
y el percentil de las personas con el objetivo de dimensionar los actuadores necesarios para equipos portátiles de 
rehabilitación isocinética. 
 
Marco teórico 
El torque producido por los músculos depende de múltiples factores como la edad, el sexo y si existen o no lesiones 
en los músculos. Por ejemplo, en pruebas realizadas en deportistas a velocidades de 60°/s, se han alcanzado picos de 
281 Nm en hombres y 180 Nm en mujeres [7], [8], [9], mientras que en voluntarios no entrenados a velocidades de 
54°/s, el torque máximo es 206 Nm en hombres y 123 Nm en mujeres [10]. En cambio, en pacientes mayores después 
de tres meses de una intervención de artroplastia de rodilla, los picos máximos son de entre 55 a 70 Nm a velocidades 
de 60°/s. 
 
La velocidad de las pruebas es otro factor determinante en los torques producidos; Klopfer y Greij [11] determinaron 
que el torque producido por los cuádriceps, disminuye conforme la velocidad se incrementa y es compensado con un 
aumento en el torque de los tendones. En pruebas con personas sanas, sin entrenamiento especifico y usando 
velocidades altas de 450°/s, se alcanzaron torques máximos de 90 Nm en hombres y 46 Nm en mujeres. 
 
De manera general podemos clasificar a los equipos isocinéticos en dos grandes rublos: fijos y portátiles. Los equipos 
fijos tienen como su principal característica la versatilidad, ya que se utilizan para verificar el estiramiento, la potencia 
y la resistencia muscular en muchas áreas relacionadas a la salud, tales como fisioterapia, rehabilitación y 
entrenamiento muscular [12].  
 
Este tipo de dispositivo permiten realizar estudios de tobillo, rodilla, cadera, hombro, codo y manos, tanto en 
movimientos concéntricos (ocurre cuando el musculo se acorta) como excéntricos (cuando el musculo se alarga). Las 
velocidades que pueden especificarse en la mayoría de estos equipos están en el rango de 60 a 240º/s, sin embargo, 
algunos equipos soportan velocidades de hasta 500º/s para la contracción concéntrica. El torque que pueden generar 
estos equipos es bastante alto, con valores pico de hasta 680 N/m en movimientos concéntricos y 544 N/m en 
movimientos excéntricos [13]. 
 
Los equipos fijos han sido validados y analizados en numerosos estudios, como los mostrados en [14], [15], [16], son 
un estándar en el área de rehabilitación y son capaces de medir y generar torques y velocidades superiores a los 
generados por pacientes sanos entrenados, por lo que sirven para propósitos tanto de verificación de deportistas como 
para rehabilitación, aunque son equipos muy costosos para la mayoría de las instituciones públicas y privadas de salud. 
 
Los equipos portátiles en cambio, se desarrollan normalmente para una región específica del cuerpo, por lo cual su 
versatilidad es menor; para el caso de la rehabilitación de rodilla existen alternativas portátiles o semi-portátiles que 
permiten realizar rehabilitaciones de tipo isocinéticas. La mayoría de estos equipos se encuentran en fase experimental 
o de validación de datos, enfocándose a la implementación de sistemas de control en ortesis activas [17] [18], los 
modelos dinámicos de estos equipos [14] [15], así como los equipos de retroalimentación basados en la adquisición de 
señales electromiografías [16] [17]. 
  
Estos equipos utilizan distintas tecnologías para poder mover y controlar la posición de la ortesis, en su mayoría utilizan 
actuadores eléctricos [19], [20], [21], [22], [23], [24], [25], que les permiten controlar con mayor precisión la posición, 
velocidad y torque de estos equipos, sin embargo también se reportan equipos con actuadores hidráulicos [26], [27], 
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neumáticos [28], [29] y fluidos electro reológicos [30], que les permiten alcanzar torque más elevados, aunque el 
control de velocidad y posición conlleva mayores retos. 
 
Materiales y métodos 
a) Perfil de velocidad trapezoidal en rehabilitación isocinética 
 
El movimiento en la rehabilitación isocinética debe ser suave y mantener una velocidad constante, lo que hace el perfil 
de velocidad trapezoidal la forma más utilizada para generar este movimiento.  
 
En un perfil de velocidad trapezoidal, la velocidad del movimiento se aumenta gradualmente hasta alcanzar un valor 
máximo constante, luego se mantiene constante durante un período de tiempo y finalmente se reduce gradualmente 
hasta detenerse [31][32], tal como se muestra en la figura 1. Esto proporciona un posicionamiento suave al inicio y 
final de la trayectoria y mantiene la velocidad constante durante el recorrido. 
 

Figura 1. Trayectoria con perfil de velocidad trapezoidal. 

 
Nota. Elaboración propia.  

 
b) Modelo matemático  
El modelo dinámico de la pierna, tomando como despreciable el peso de la ortesis, de acuerdo a las ecuaciones de 
movimiento de Euler-Lagrange puede ser descrito por [33], [34]: 
 

𝑀𝑀(𝜽𝜽)�̈�𝛉 + 𝑉𝑉(𝜽𝜽)�̇�𝜽 + 𝑔𝑔(𝜽𝜽) = 𝝉𝝉     (1) 
 

Donde 𝑴𝑴 es la matriz de inercia simétrica definida positiva, 𝑉𝑉 es la matriz de fuerzas centrípetas y de coriolis, 𝑔𝑔 es el 
vector de torques gravitacionales y 𝝉𝝉 representa el vector de torques que deberán ser aplicados al conjunto pierna-
ortesis. 
 
Las variables utilizadas en el modelo matemático están definidas en la Tabla 1. Y los componentes de la matriz 𝑴𝑴 
están definidos por: 
 
𝑚𝑚11 = 𝑚𝑚1𝑙𝑙1̅2 + 𝐼𝐼1 + 𝑚𝑚2𝑙𝑙12 + 𝑚𝑚2𝑙𝑙2̅2 − 2𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠(𝜃𝜃2) + 𝐼𝐼2 
𝑚𝑚12 = 𝑚𝑚2𝑙𝑙2̅2 − 𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠(𝜃𝜃2) + 𝐼𝐼2 
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𝑚𝑚21 = 𝑚𝑚2𝑙𝑙2̅2 − 𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠(𝜃𝜃2) + 𝐼𝐼2 
𝑚𝑚22 = 𝑚𝑚2𝑙𝑙2̅2 + 𝐼𝐼2 

 
𝑣𝑣11 = −2𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑠𝑠(𝜃𝜃2)�̇�𝜃2 
𝑣𝑣12 = −𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑠𝑠(𝜃𝜃2)�̇�𝜃2 
𝑣𝑣21 = −𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑠𝑠(𝜃𝜃2)�̇�𝜃2 + 𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑠𝑠(𝜃𝜃2)�̇�𝜃1 
𝑣𝑣22 = 𝑚𝑚2𝑙𝑙1𝑙𝑙2̅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑠𝑠(𝜃𝜃2)�̇�𝜃1 

 
𝑔𝑔1 = 𝑚𝑚1𝑔𝑔𝑙𝑙1̅𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠(𝜃𝜃1) + 𝑚𝑚2𝑔𝑔𝑙𝑙1𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠𝑠(𝜃𝜃1) + 𝑚𝑚2𝑔𝑔𝑙𝑙2̅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑠𝑠(𝜃𝜃1 + 𝜃𝜃2) 
𝑔𝑔2 = 𝑚𝑚2𝑔𝑔𝑙𝑙2̅𝑐𝑐𝑐𝑐𝑠𝑠(𝜃𝜃1 + 𝜃𝜃2) 
 

Tabla 1. Parámetros del modelo dinámico 

Parámetros Notación Unidades 
Longitud de la pantorrilla 𝑙𝑙1 m 
Centro de masa de la pantorrilla 𝑙𝑙1̅ m 
Momento de inercia de la pantorrilla 𝐼𝐼1 kg m2 
Masa de la pantorrilla 𝑚𝑚1 kg 
Longitud del pie 𝑙𝑙2 m 
Centro de masa del pie 𝑙𝑙2̅ m 
Momento de inercia del pie 𝐼𝐼2 kg m2 
Masa del pie 𝑚𝑚2 kg 
Constante de aceleración 𝑔𝑔 m/seg2 

                                       Nota. Elaboración propia con base a los modelos presentados en [33] y [34]. 
 
c) Tipos de pacientes y datos 
Las ortesis activas de rodilla, deben de poder mover la pantorrilla y el pie del paciente estando sentado, al tener 
movimientos concéntricos (ocurre cuando los músculos del muslo se acortan para bajar la pantorrilla) o excéntricos 
(ocurre cuando los músculos del muslo se alargan para subir la pantorrilla), ver Figura 2. En ambos casos el actuador 
debe poder compensar la fuerza generada por el muslo más las fuerzas gravitacionales e inerciales generadas por el 
peso de la pantorrilla y el pie. 
 

Figura 2. Posición del paciente con la pantorrilla y el pie en movimiento concéntrico y excéntrico. 

 
Nota. Elaboración propia.  

 
Los percentiles son una medida estadística utilizada en medicina para comparar y entender la distribución de un 
conjunto de datos, como la estatura, el peso, o el desarrollo de un grupo de pacientes en relación con una población 
más amplia. En esta investigación se utilizan los datos de hombre y mujeres en percentiles altos (95%) y bajos (5%) 
para determinar los rangos máximos y mínimos requeridos por los actuadores en una ortesis activa de rodilla. Estos 
datos son mostrados en la Tabla 2. 
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Tabla 2. Longitudes y masa de la pierna en hombres y mujeres de acuerdo a percentiles 

 
Hombres 
percentil 

5% 

Hombres 
percentil 

50% 

Hombres 
percentil 

95% 

Mujeres 
percentil 

5% 

Mujeres 
percentil 

50% 

Mujeres 
percentil 

95% 
Longitud muslo (m) 0.558 0.605 0.660 0.531 0.578 0.628 
Longitud pantorrilla (m) 0.506 0.553 0.599 0.461 0.502 0.546 
Masa del muslo (Kg) 6.96 8.45 10.13 6.22 7.53 9.11 
Masa de la pantorrilla (Kg) 2.84 3.45 4.14 2.24 2.71 3.28 
Masa del pie (Kg) 0.85 1.03 1.23 0.71 0.86 1.04 

Nota:  Elaboración propia con datos de [35]. 
 

d) Simulaciones 
Para realizar las simulaciones se utilizó el software Matlab-Simulink, especificando el recorrido más largo en grados, 
de 0-90º en extensión y de 90-0º en flexión. La velocidad máxima del movimiento se considera en el rango de 60-
240º/s, para propósitos de rehabilitación, considerando que, a mayores velocidades, la fuerza que puede ejercer el 
paciente disminuye.  

 
El modelo requiere un generador de perfil trapezoidal y el modelo dinámico de la ortesis activa utilizada en los distintos 
percentiles tanto de hombre como mujer, tal como se muestra en la Figura 3. 

 
Figura 3. Modelo de simulación del sistema de ortesis activa para hombres y mujeres en diferentes percentiles. 

  
Nota. Elaboración propia usando el software Simulink.  

 
Resultados 
La Figura 4, muestra los torques que se pueden generar en los diferentes percentiles tanto para hombres y mujeres 
cuando se efectúa una extensión de la pantorrilla a baja velocidad. Este torque generado por el paciente, deberá ser 
compensado por el actuador de la ortesis para mantener la velocidad constante. Se observa que, en el caso de la 
extensión a baja velocidad, los torques se incrementan durante el recorrido, por lo que los torques máximos se presentan 
en la parte final del movimiento. 
 
En el caso de la flexión a baja velocidad, los torques tienden a decrecer durante el recorrido, por lo que los torques 
máximos se presentan al inicio del movimiento, tal como se muestra en la Figura 5. En ambos casos, tanto en la flexión 
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como la extensión, se llegan a valores máximos y mínimos de torque iguales, solo que se presentan en diferentes partes 
del movimiento de la pierna. 
 

Figura 4. Torques por percentil en una trayectoria de extensión de pantorrilla de 0° a 90° a baja velocidad (60°/s). 

 
Nota. Elaboración propia.  

 
Figura 5. Torques por percentil en una trayectoria de flexión de pantorrilla de 90° a 0° a baja velocidad (60°/s). 

 
Nota. Elaboración propia.  

 
El comportamiento dinámico cambia cuando se realizan flexiones o extensiones a velocidades más altas. La Figura 6, 
muestra los torques que se pueden generar en los diferentes percentiles tanto para hombres y mujeres cuando se efectúa 
una extensión de la pantorrilla a alta velocidad. Se observa que, en el caso de la extensión a alta velocidad, los torques 
se mantienen en valores pequeños durante casi todo el recorrido. Sin embargo, los torques máximos alcanzan valores 
muy altos en cortos periodos de tiempo y además se presentan al inicio y al final del movimiento. 
 
Este mismo comportamiento sucede en el caso de la flexión a alta velocidad, tal como se muestra en la Figura 7. Otro 
efecto que se da en los movimientos a altas velocidades, es que durante la flexión se presenta un ligero incremento en 
los torques máximos respecto al movimiento de flexión. En las tablas 3 y 4 se resumen los datos más importantes de 
las simulaciones de flexión y extensión para cada uno de los percentiles. 
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Figura 6. Torques por percentil en una trayectoria de extensión de pantorrilla de 0° a 90° a alta velocidad (240°/s). 
 

 
Nota. Elaboración propia.  

 
Figura 7. Torques por percentil en una trayectoria de flexión de pantorrilla de 90° a 0° a alta velocidad (240°/s). 

 

 
Nota. Elaboración propia.  

 
Tabla 3. Datos de simulación para el proceso de extensión de la pantorrilla. 

 
 
Rango 

 
 

Velocidad 
°/s 

 
 

Aceleración 
°/seg2 

 
 

Sexo 

Percentil 
5% 

Torque 
min. (Nm) 

5% 
Torque 

máx.(Nm) 

95% 
Torque 

min. 
(Nm) 

95% 
Torque 

máx.(Nm) 

Tiempo 
recorrido 

(s) 

0-90° 60 +-400 H 1.745 10.190 2.879 16.95 1.65 
0-90° 60 +-400 M 1.309 7.519 2.199 12.72 1.65 
0-90° 240 +-6400 H -33.600 44.930 -68.410 87.270 0.415 
0-90° 240 +-6400 M -22.180 30.760 -46.550 61.040 0.415 

Nota:  Elaboración propia 
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Tabla 4. Datos de simulación para el proceso de flexión de la pantorrilla. 

 
 
Rango 

 
 

Velocidad 
°/s 

 
 

Aceleración 
°/seg2 

 
 

Sexo 

Percentil 
5% 

Torque 
min. (Nm) 

5% 
Torque 

máx.(Nm) 

95% 
Torque 

min. 
(Nm) 

95% 
Torque 

máx.(Nm) 

Tiempo 
recorrido 

(s) 

90-0° 60 +-400 H 1.745 10.190 2.879 16.950 1.65 s 
90-0° 60 +-400 M 1.309 7.519 2.199 12.72 1.65 s 
90-0° 240 +-6400 H -33.600 45.110 -68.41 87.57 0.415 s 
90-0° 240 +-6400 M -22.180 30.690 -46.550 60.93 0.415 s 

Nota:  Elaboración propia 
 
Discusión 
Los resultados de este estudio coinciden parcialmente con investigaciones previas en cuanto a los torques y velocidades 
requeridos para terapias de rehabilitación con ortesis activas. De acuerdo con [9], [16] y [18], la capacidad de torque 
de 90 Nm y velocidades angulares de hasta 240°/s es coherente con las necesidades de pacientes de diferentes 
percentiles y sexos, particularmente en terapias de alta velocidad. Sin embargo, este estudio identifica una diferencia 
clave: la similitud de torques entre hombres del percentil 50% y mujeres del percentil 95%, lo que podría permitir el 
uso de actuadores más pequeños en ciertas poblaciones, como en pacientes de América Latina o Asia, donde los 
hombres tienen un percentil promedio menor. Esta observación no ha sido ampliamente discutida en estudios previos. 
 
Por otro lado, los hallazgos relacionados con las terapias a bajas velocidades también coinciden en gran medida con 
trabajos anteriores [21], [25], que sugieren la viabilidad de actuadores más compactos para torques de hasta 17 Nm en 
velocidades angulares de 60°/s, tal como se observó en este estudio. Sin embargo, surge una controversia en torno al 
uso de estas ortesis en poblaciones con diferentes características antropométricas. Mientras que estudios como [24] y 
[30] proponen una mayor versatilidad en los actuadores para adaptarse a todos los pacientes, este trabajo permite la 
personalización basada en percentiles específicos, lo cual podría optimizar el diseño y reducir los costos, un enfoque 
que aún no ha sido ampliamente adoptado.  
 
Conclusiones  
Para lograr que la ortesis activa pueda compensar los torques máximos producidos por pacientes de cualquier percentil 
y sexo, así como trabajar a bajas y altas velocidades, los actuadores deberán generar torques de hasta 90 Nm con 
velocidad angular de 240°/s y aceleraciones máximas de 6400°/seg2. 
 
En terapias a velocidades altas, existe un aumento considerable en el torque máximo de acuerdo al percentil y sexo del 
paciente. Sin embargo, se observan torques máximos, mínimos y durante todo el recorrido muy similares en pacientes 
hombres con percentil 50% y mujeres con percentil 95%, así como hombres con percentil 5% y mujeres con percentil 
50% (ver Figuras 6 y 7). En países latinoamericanos o asiáticos, donde el percentil de hombres en promedio es del 
50% se podrían utilizar actuadores más pequeños, con capacidad de generar torques de hasta 64 Nm con velocidad 
angular de 240°/s y aceleraciones máximas de 6400°/seg2. 
 
Si la ortesis activa se requiere utilizar en cualquier percentil y sexo, pero solo para terapias a velocidades lentas (hasta 
60°/s), que son las más comunes en pacientes en recuperación postcirugía, se pueden utilizar actuadores de menor 
capacidad. Estos actuadores deberán generar torques de alrededor de 17 Nm con velocidad angular de 60°/s y 
aceleraciones máximas de 400°/seg2. 
 
En las terapias a velocidades lentas, también se observan torques máximos, mínimos y durante todo el recorrido muy 
similares en pacientes hombres con percentil 50% y mujeres con percentil 95%, así como hombres con percentil 5% y 
mujeres con percentil 50% (ver Figuras 4 y 5). Por lo que, en pacientes latinoamericanos o asiáticos, se podrían utilizar 
actuadores más pequeños, con capacidad de generar torques de hasta 14 Nm con velocidad angular de 60°/s y 
aceleraciones máximas de 400°/seg2. 
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