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Resumen

Las escalas cĺınicas tradicionales utilizadas para el
diagnóstico del estado funcional de pacientes con
enfermedades neurológicas son subjetivas y poseen
baja resolución. Sin embargo, se pueden incluir
sensores de fuerza y movimiento en dispositivos
pasivos de rehabilitación para realizar un diag-
nóstico objetivo y cuantitativo. En este trabajo,
se presenta el diseño de una muleta instrumentada
que incluye un sensor de fuerza, un inclinómetro
y una IMU compuesta por un acelerómetro y un
giróscopo de tres ejes. Además, se muestran los
valores de la fuerza de apoyo e inclinación para
un caso de estudio. La inclinación estimada por el
inclinómetro y la IMU se valida con una cámara.

Palabras clave: Muleta, bastón, sensores
vestibles, monitorización, análisis de la marcha.

1 INTRODUCCIÓN

Enfermedades neurológicas como la esclerosis
múltiple y el ictus, o lesiones de la médula es-
pinal son causas frecuentes por las que millones
de personas pierden parte de su movilidad. Cada
año, se diagnostican más de 15 millones de ca-
sos de ictus, siendo una de las principales causas
de discapacidad [1]. Además, unas 850 personas
por cada millón de habitantes sufren una lesión
de la médula espinal [2]. Sin embargo, las escalas
cĺınicas que se utilizan más frecuentemente para el
diagnóstico de estas enfermedades o lesiones son
subjetivas y proporcionan una resolución limitada,
lo que dificulta determinar con precisión cuál es el
estado funcional del paciente y cuál es la terapia
de rehabilitación más adecuada [3, 4].

Para evaluar la calidad de movimiento y la mejora
del estado funcional de los pacientes gracias a las
terapias de rehabilitación, se pueden emplear in-
dicadores cinemáticos, basados en las medidas de
diversos sensores [3]. Estos indicadores pueden
monitorizar el movimiento del paciente durante
un tiempo prolongado y proporcionar una medida
más precisa que las escalas cĺınicas tradicionales
[4].

Dentro de la monitorización para el diagnóstico y
rehabilitación de enfermedades neurológicas, cabe
destacar la importancia de la monitorización de
la marcha, ya que los pacientes que sufren una
discapacidad en alguna extremidad inferior sue-
len tener una autonomı́a reducida, una peor salud
f́ısica y una menor calidad de vida [2].

Con el fin de realizar una monitorización objetiva,
se han planteado diversas soluciones. Por ejem-
plo, los sistemas de captura de movimiento más
modernos son capaces de calcular la posición y
orientación instantánea de cada parte del cuerpo,
con un error inferior a 1 mm [5]. Estos sistemas
están compuestos por una serie de cámaras situ-
adas en distintos puntos de una sala y son capaces
de medir la posición instantánea de unos mar-
cadores reflectantes. Sin embargo, el espacio en el
que estos sistemas pueden tomar las medidas suele
ser reducido, generalmente son sistemas caros y re-
quieren mucho tiempo para su calibración y para
procesar los datos registrados [6].

Otra alternativa es emplear sensores vestibles o
llevables (wearable sensors) para monitorizar la
marcha. Los sensores vestibles son dispositivos
electrónicos que se pueden atar al cuerpo o in-
tegrar en una prenda de ropa y que proporcio-
nan información sobre el movimiento de los usua-
rios [7]. Además de plantearse como una solución
no-invasiva, tienen la ventaja de que las medi-
das de los sensores pueden ser capturadas du-
rante un tiempo prolongado en una gran variedad
de entornos [7]. Además, los sensores vestibles
pueden ahorrar costes, contribuyen a la mejora
de la calidad de vida y requieren poco tiempo
para la calibración y el procesamiento de datos
[6, 8]. Estos dispositivos pueden incluir sensores
como acelerómetros, giróscopos, magnetómetros,
barómetros, sensores de fuerza y receptores de
GPS [6].

Los sensores vestibles también pueden ser integra-
dos en dispositivos de ayuda para la marcha[8].
En concreto, varios trabajos han investigado el uso
de pequeños sensores integrados en una muleta, la
cual es un dispositivo pasivo utilizado en la reha-
bilitación de la marcha [2, 9, 10, 11, 12, 16, 21].
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Estas soluciones presentan importantes venta-
jas frente al uso de sensores vestibles atados al
cuerpo. Por ejemplo, los sensores se pueden unir
ŕıgidamente a la muleta, de forma que la ori-
entación y posición del sensor respecto a la muleta
es prácticamente constante. Esto no sucede si
se coloca un sensor en el cuerpo, porque el
movimiento del cuerpo provoca aceleraciones que
pueden producir un desplazamiento relativo entre
el sensor y los tejidos humanos [13]. Además, en
los sistemas comercializados basados en sensores
vestibles atados al cuerpo, el tiempo de ajuste y
puesta en marcha vaŕıa entre 5 y 10 minutos con
cada usuario [14, 15], mientras que, en los pro-
totipos de muletas sensorizadas, este tiempo es de
unos pocos segundos [10, 21].

Adicionalmente, una muleta instrumentada se
puede emplear en muchas aplicaciones. Por ejem-
plo, se puede usar para prevenir cáıdas y detectar
determinadas situaciones durante la marcha [12].
También se han utilizado muletas sensorizadas
para medir el peso descargado sobre la muleta,
de forma que el paciente pueda controlar la fuerza
ejercida sobre la pierna afectada [9, 10, 21]. En
[11], se utiliza un bastón instrumentado para esti-
mar la intención de movimiento y poder controlar
un exoesqueleto. También se pueden usar estos
dispositivos para el entrenamiento de la marcha
con muletas, monitorizando parámetros como la
inclinación de la muleta o la desviación del cen-
tro de gravedad [17], ya que un uso inadecuado de
la muleta puede provocar lesiones [9]. Incluso se
pueden utilizar para la clasificación de diferentes
ejercicios o actividades como subir y bajar es-
caleras, caminar en llano o quedarse de pie [9, 21].
Por último, también se pueden emplear para esti-
mar la cantidad de enerǵıa consumida [18], la cual
es un parámetro relacionado directamente con la
fatiga de los pacientes [19].

En resumen, una muleta instrumentada puede
aportar información que puede ser empleada para
estimar unos indicadores que sirvan para realizar
un diagnóstico objetivo y cuantitativo de la mar-
cha en pacientes que sufren enfermedades neu-
rológicas. Además de ser una solución ligera, flexi-
ble y no invasiva que puede tener varias aplica-
ciones, permite monitorizar los parámetros du-
rante un tiempo prolongado y en numerosos en-
tornos. Por ello, en este trabajo se presenta un
sistema que se puede unir a la punta de diferentes
muletas para estimar la inclinación de la muleta y
la fuerza aplicada sobre ella. A diferencia de las
publicaciones encontradas en la bibliograf́ıa, este
trabajo presenta los resultados de utilizar un sis-
tema de visión para validar la estimación de la
inclinación durante la marcha, obtenida a partir
de las medidas de los sensores integrados en la

muleta.

El resto del art́ıculo se organiza de la siguiente
manera: en el apartado 2, se detalla el prototipo
de la muleta; en el apartado 3, se plantea un caso
de estudio para validar el diseño realizado, y por
último, se detallan las ideas más relevantes.

2 DESCRIPCIÓN DEL
PROTOTIPO

2.1 Descripción general y especificaciones

Como se muestra en la Figura 1, el sistema des-
arrollado está compuesto por una contera de alu-
minio que integra una serie de sensores, una
bateŕıa, un dispositivo de adquisición de datos y
una manguera de cables que conecta la contera
con el dispositivo de adquisición. Esta manguera
cuenta con un conector para poder desconectar la
contera fácilmente. La bateŕıa y el dispositivo de
adquisición van atados al cuerpo mediante un cin-
turón de neopreno.

Figura 1: Perspectiva del sistema completo

Como se observa en la Figura 1, los ejes de la
muleta se han elegido de forma que el eje Z co-
incida con el eje longitudinal de la muleta, el eje
X con el eje del puño donde se apoya la mano y
el eje Y acorde a los otros dos ejes, para formar
un sistema dextrógiro. Por tanto, la inclinación
anteroposterior será la rotación alrededor del eje
Y de la muleta y la inclinación lateromedial será
la rotación alrededor del eje X.

Debido a las limitaciones de los pacientes con en-
fermedades neurológicas, la bateŕıa y el dispositivo
de adquisición elegidos no van unidos a la muleta,
ya que esta pesaŕıa demasiado. Adicionalmente,
el prototipo se ha diseñado para cumplir con las
siguientes especificaciones: posibilidad de ajuste
a diferentes alturas, reducido tiempo de ajuste a
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cada paciente, facilidad de uso, sencillez, comodi-
dad, ergonomı́a, portabilidad, bajo consumo ener-
gético y bajo coste. Además, en el diseño se ha
considerado que el prototipo no obstaculice a los
usuarios, que tenga la suficiente rigidez como para
soportar al menos 120 Kg y que la contera pueda
ajustarse a diferentes tacos y diámetros de tubos.

En cuanto a las variables monitorizadas, se regis-
tran la fuerza aplicada en el eje longitudinal de la
muleta, la aceleración y velocidad angular en los
tres ejes, la inclinación anteroposterior, la incli-
nación lateromedial y determinados tiempos du-
rante las tareas realizadas en los ensayos, como
por ejemplo, el tiempo que el usuario necesita para
recorrer una distancia de diez metros. A partir de
esta información, se pueden obtener indicadores
como la velocidad media, la cadencia media, la
media del porcentaje del peso corporal descargado
sobre la muleta (PBW), el número de pasos y la
inclinación de la muleta en cada pico de fuerza.

2.2 Sensores y sistema de adquisición de
datos

La fuerza aplicada en el eje Z de la muleta se mide
con un sensor de fuerza C9C de HBM, el cual
está diseñado para medir fuerzas de compresión
estáticas y dinámicas de hasta 1200 N (máxima
fuerza operativa). El sensor de fuerza pesa 65 g
y presenta una no-linealidad inferior al 0,2% FS
(Full Scale). Dado que la tensión diferencial a la
salida del sensor de fuerza es de solo 5 mV con
carga nominal, se ha empleado un amplificador de
bajo consumo INA118, comercializado por Texas
Instruments.

La posición angular alrededor de los ejes X e
Y se mide mediante un inclinómetro de dos ejes
SCA100T-D02, fabricado por Murata. Este sen-
sor es capaz de medir en el rango de ± 90o con una
no-linealidad inferior a 1,3% FS y una sensibilidad
entre ejes de 4% FS.

Para medir las aceleraciones y velocidades angu-
lares en los tres ejes, se ha empleado la placa MPU
IMU Click de MikroElektronika, la cual incluye
el integrado MPU-6000 de InvenSense, compuesto
por un acelerómetro triaxial, un giróscopo tria-
xial y una unidad de procesamiento de movimiento
(MPU).

Las medidas de los sensores son adquiridas me-
diante una myRIO de National Instruments,
la cual es un dispositivo reconfigurable de
adquisición de señales tanto analógicas como di-
gitales. La alimentación de la myRIO se obtiene
de una bateŕıa recargable de NiMH, fabricada por
Ansmann, con una capacidad de 3000 mAh y una
tensión de 7,2 V. El conjunto de la myRIO y

bateŕıa pesa 553 g y consume menos de 14 W,
por lo que el sistema cumple las especificaciones
de peso reducido y bajo consumo.

2.3 Diseño mecánico

Para integrar los sensores en la punta de la muleta,
se diseñaron y fabricaron las piezas mostradas en
la Figura 2(a). Estas piezas fabricadas en alu-
minio 6061 se unen mediante tornillos de acero in-
oxidable de cabeza allen para formar el ensamblaje
mostrado en la figura 2(b). Se puede observar que
el sensor de fuerza y la placa electrónica van mon-
tadas a ambos lados de un disco de aluminio de 7
mm de espesor, lo que garantiza suficiente rigidez.
Este disco se une a una carcasa que protege el
sensor de fuerza.

Figura 2: (a) Despiece de las partes mecanizadas.
(b) Ensamblaje montado en la muleta.

2.4 Diseño del software

El programa para la adquisición de datos se ha de-
sarrollado en LabView y se carga en la memoria
de la myRIO. Este programa cuenta con un panel
frontal o interfaz de usuario y un diagrama de blo-
ques. La Figura 3 muestra una parte de la interfaz
desarrollada en LabView. En el panel frontal, el
usuario puede ver la duración de cada iteración
del bucle de tiempo real, las medidas de todos los
sensores y algunas otras variables, como el estado
actual y una variable que muestra si se ha creado
un archivo para registrar las medidas. Además, in-
cluye un panel de control, donde el usuario puede
cambiar el nombre del archivo, comenzar y termi-
nar la captura de datos, resetear la myRIO, y re-
gistrar los tiempos en los que se aprieta un botón.

El diagrama de bloques del programa de LabView
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Figura 3: Parte del panel frontal del programa desarrollado en LabView.

está compuesto por un bucle de control y un bucle
temporizado de tiempo real. El bucle de control
se ejecuta cada 100 ms y cuenta con una máquina
de estados que consta de 3 estados: inicialización,
espera y captura.

• En el estado de incialización, se resetea la
myRIO y se pasa al estado de espera. De
forma concurrente, se configuran los sensores
de la MPU-6000, según los parámetros elegi-
dos por el usuario. Los registros 1B y 1C se
ponen a cero, para que el rango de medida del
giróscopo sea ±250 o/s y el del acelerómetro
±2 g. También se ponen a cero los bits del
registro 6B, para utilizar el oscilador interno
de 8 MHz. Antes de entrar en el bucle de
tiempo real, se espera medio segundo para
que la IMU tenga suficiente tiempo para ini-
cializar los registros y aplicar la configuración
seleccionada. Como el bit AD0 se conectó a
tierra, la dirección binaria del integrado para
el protocolo I2C es 1101001.

• En el estado de espera, el programa espera
a que el usuario apriete el botón de captura
o el botón de reset en el panel frontal. Si se
aprieta el botón de captura, se pasa al estado
de captura, donde se crea un archivo con el
nombre elegido por el usuario en la carpeta
correspondiente de la memoria de la myRIO
y se activa el indicador de archivo creado. La
extensión del archivo creado es LVM y es un
fichero de texto separado por tabulador que
puede ser léıdo por cualquier hoja de cálculo.

• En el estado de captura, la myRIO registra
las medidas de los sensores mediante el bucle

de tiempo real hasta que el usuario apriete
de nuevo el botón de captura, en cuyo caso
volverá al estado de espera. El programa ce-
rrará el archivo y finalizará cuando el usuario
haga clic en el botón Stop del panel frontal,
apriete el botón de la myRIO o se detecte
algún error tras finalizar la captura.

El bucle de tiempo real se ejecuta con una frecuen-
cia de 10 Hz y, en cada iteración, se convierten
todas las medidas de los sensores a la magnitud
f́ısica correspondiente y se guardan en el fichero es-
tos valores, junto con el tiempo transcurrido desde
que se inició la captura de datos, siempre que el
programa se encuentre en el estado de captura.
Además, también se registran los tiempos en los
que el usuario ha pulsado el botón de registrar
tiempo en el panel frontal. Esta funcionalidad
permite cronometrar el tiempo que una persona
necesita para completar una tarea.

3 CASO DE ESTUDIO

3.1 Preparación del experimento

Se realizó un ensayo con una persona sana para vi-
sualizar la fuerza calculada a partir de las medidas
del sensor de fuerza y para comparar la inclinación
obtenida de diferentes formas. Por un lado, se es-
timaron las inclinaciones de forma independiente
a partir de las medidas de tres sensores integrados
en la contera: el inclinómetro, el acelerómetro y
el giróscopo. Por otro lado, se utilizó un sistema
de visión para validar los valores de inclinación es-
timados mediante los tres sensores anteriores. La
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Figura 4 muestra un esquema de la disposición del
recorrido del ensayo. Se puede observar que, para
la validación de la inclinación anteroposterior, se
colocó una cámara en perpendicular a la trayecto-
ria de movimiento.

Figura 4: Esquema de la disposición del recorrido
del ensayo.

En el ensayo, se le pidió a la participante que
anduviera una distancia de 15 metros, siguiendo
una ĺınea recta y usando la muleta en su mano
derecha, a su ritmo cómodo y normal. Además,
se le pidió que apoyara el menor peso posible en
su pie izquierdo. Antes de realizar el ejercicio, se
le explicó que la muleta debe avanzar con el pie
contralateral y se ajustó la altura de la muleta,
de forma que el puño o apoyo de la muleta estu-
viera a la altura del extremo superior del fémur.
El ensayo se realizó dos veces con la misma per-
sona: una para validar la inclinación anteroposte-
rior y otra para la inclinación lateromedial. En el
último caso, la cámara se colocó en la misma di-
rección que la trayectoria. La voluntaria que par-
ticipó en el ensayo firmó el consentimiento infor-
mado y el protocolo fue aprobado previamente por
el comité de ética de la UPV/EHU con el código
M10/2016/295MR1.

En el ensayo, se capturaron tanto los datos del sen-
sor de fuerza para calcular la fuerza de apoyo me-
diante los parámetros obtenidos en la calibración,
como los datos de la IMU y el inclinómetro, con
el fin de estimar la inclinación anteroposterior de
la muleta. Esta última es posible estimarla uti-
lizando tanto el inclinómetro como los sensores de
la IMU. Para obtener la estimación de la incli-
nación utilizando las medidas del inclinómetro, es
suficiente aplicar la siguiente fórmula:

α = arcsin

(
Vout −Offset

2

)
(1)

donde Vout es la tensión medida por el in-
clinómetro y Offset es la tensión medida cuando
la inclinación es cero.

Si por el contrario, se usan los datos de la IMU,
existen otras dos posibilidades. Por un lado, inte-

grar las medidas de velocidad angular en o/s que
nos ofrece este dispositivo. Por otro lado, usar
los datos del acelerómetro integrado que, tratado
con la siguiente expresión, permite una sensibili-
dad constante en todo el rango de medida [20]:

α = arctan
Ax√

Ay
2 +Az

2
(2)

donde Ax, Ay y Az son las medidas filtradas del
acelerómetro (en m/s2 o en g) en los ejes X, Y y
Z, respectivamente.

Con el objetivo de eliminar ruidos espurios, las
medidas del inclinómetro, del acelerómetro y del
giróscopo se han filtrado mediante un filtro de me-
dia móvil, con una ventana de 50 ms.

Tras los ensayos, se extrajeron los fotogramas del
video con el fin de medir el ángulo de la inclinación
anteroposterior de la muleta, con una resolución
de 1o. Esta señal obtenida mediante los fotogra-
mas se usará como referencia real del movimiento
de la muleta. La sincronización entre los datos
extráıdos de los fotogramas y las medidas de la
myRIO se realizó suponiendo que el inicio del pico
de fuerza se corresponde con el primer fotograma,
en el que la contera está en contacto con el suelo.

3.2 Resultados y análisis

Los resultados del experimento anteriormente de-
tallado se resumen el la Figura 5. En esta figura,
se muestra la señal medida por el sensor de fuerza
y las señales de la inclinación anteroposterior
obtenidas mediante los sensores del prototipo (in-
clinómetro, acelerómetro y giróscopo) y a partir
de los fotogramas. La señal roja se corresponde
con la medida del sensor de fuerza (tras conver-
tirla a Kg). El resto de señales se refieren a la
inclinación anteroposterior.

Se puede ver que, al inicio y al final de cada pico
de fuerza, hay una barra vertical marrón. Estas
barras marrones indican el comienzo y fin de las
dos fases en cada ciclo de la marcha. Cada ciclo
se puede dividir en dos fases [9]. Durante la fase
de apoyo (stance), la punta de la muleta está en
contacto con el suelo y el usuario está aplicando
fuerza sobre esta. Durante la mayor parte de la
fase de balanceo (swing), la punta de la muleta se
mueve en el aire de atrás hacia adelante.

Dentro de la fase de apoyo, se pueden distin-
guir tres subfases [21]: la fase de contacto, la
de medio apoyo y la de propulsión. Se observa
que el valor de la fuerza en las fases de contacto
y de propulsión es ligeramente superior a la de
medio apoyo, debido a las fuerzas de impacto y
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propulsión ejercida por los músculos. Si se desea
medir el porcentaje del peso corporal descargado
sobre la muleta, se debe tomar la medida en la fase
de medio apoyo, ya que es en este tramo donde se
apoya el peso con fuerzas dinámicas despreciables
[21].

Además, se puede observar que el valor mı́nimo
de las medidas del sensor de fuerza es de más de
3 Kg. Esto se debe a que el comportamiento del
sensor de fuerza no es lineal para fuerzas pequeñas
y se calibró el sistema para el rango entre 10 y 60
Kg. Esta señal muestra que, a pesar de que se
le pidiera que intentara cargar todo el peso de su
cuerpo sobre la muleta, la participante solo cargó
alrededor de 13 Kg, lo que corresponde al 14% de
su peso corporal.

Figura 5: Medida del peso descargado y esti-
mación de la inclinación anteroposterior de la
muleta.

Por otro lado, valores negativos de la inclinación
anteroposterior indican que la punta de la muleta
está delante del cuerpo, mientras que valores posi-
tivos expresan que está detrás. La Figura 5 mues-
tra que la mejor estimación de la inclinación an-
teroposterior en este caso se consigue integrando
las medidas del giróscopo (morada), ya que es la
señal que mejor se aproxima a la obtenida a par-
tir de los fotogramas (azul clara). En el caso de
la señal del giróscopo, el error de la ráız cuadrada
de la media (RMSE) para el ciclo mostrado en la
imagen es 1,83o.

Las señales del acelerómetro y del inclinómetro
presentan pequeñas oscilaciones durante la fase de
apoyo y grandes picos y oscilaciones durante la
fase de balanceo. Esto sucede porque estos sen-
sores son sensibles a los efectos dinámicos y las
grandes aceleraciones provocan esos picos cuando
la punta de la muleta se mueve en el aire o cuando
impacta contra el suelo.

En la Figura 6, se muestran los resultados de la
estimación de la inclinación lateromedial (con la
misma leyenda que en la Figura 5). Valores más
negativos indican que la contera está más lejos
del cuerpo, en el plano frontal. La mejor esti-
mación en este caso también se obtiene mediante
el giróscopo y el error RMSE es 1,49o.

Pese a que en estos casos la señal del giróscopo
se aproxima bastante bien a la de referencia y
no se ve afectada por las aceleraciones dinámicas
(las que no son causadas por la aceleración de la
gravedad) ni por las perturbaciones magnéticas, el
giróscopo tiene el inconveniente de la deriva en el
tiempo [16]. El error de integración de la veloci-
dad angular se va acumulando, lo que produce un
offset considerable tras varios ciclos. Este es un
aspecto en el que se trabajará en el futuro para
garantizar una medida fiable a lo largo del tiempo.

4 CONCLUSIONES

Las escalas cĺınicas tradicionales para realizar un
diagnóstico del estado funcional de los pacientes
son subjetivas y de baja precisión. Sin embargo,
los movimientos y fuerzas ejercidas por los pa-
cientes se pueden monitorizar con mayor precisión
mediante indicadores obtenidos a partir de las me-
didas de varios sensores. De este modo, se puede
realizar una evaluación objetiva y cuantitativa de
la mejora conseguida en el proceso de rehabili-
tación.

En este art́ıculo, se ha presentado el diseño de una
contera que tiene una serie de sensores integrados
para monitorizar la inclinación de la muleta y la
fuerza ejercida sobre su eje longitudinal, con el
fin de estimar en un futuro diversos indicadores
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Figura 6: Medida del peso descargado y esti-
mación de la inclinación lateromedial de la muleta.

que proporcionen un diagnóstico cuantitativo de
la marcha. El prototipo proporciona una solución
no invasiva, ligera y flexible, que permite monito-
rizar la marcha durante un tiempo prolongado en
diversos entornos fuera del recinto hospitalario.

Tras resumir las especificaciones de diseño y pro-
porcionar una descripción general de los com-
ponentes principales, se ha presentado el diseño
mecánico y eléctrico, además de la arquitectura
hardware y software. Para validar el prototipo y
ver qué sensor es el más adecuado para estimar
la inclinación, se ha analizado un caso de estudio.
Se ha concluido que la estimación obtenida inte-
grando las medidas del giróscopo es la que mejor
se aproxima a la de referencia en este caso, con un
error RMSE de 1,83o para la inclinación antero-
posterior y 1,49o para la lateromedial.
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Páıs Vasco (UPV/EHU) mediante el proyecto
PPG17/56, de la Comisión Europea mediante
la beca PN/TG1/UNSW/PhD/18/2017 y del
Ministerio de Economı́a y Competitividad de
España mediante el proyecto DPI2017-82694-R en
MINECO FEDER.

English summary

Development of an instrumented

crutch to measure inclination and
discharged weight

Abstract

The traditional clinical scales used for the
diagnosis of the functional state of patients
with neurological disease are subjective and
provide a low resolution. However, it is
possible to include force and movement
sensors in passive rehabilitation devices, in
order to make an objective and quantita-
tive diagnosis. This work presents the de-
sign of an instrumented crutch, which in-
cludes a force sensor, an inclinometer and
an IMU, which consists of a triaxial ac-
celerometer and gyroscope. In addition, it
shows the values of the force and inclina-
tion, obtained in a case of study. The incli-
nation estimated by the inclinometer and
the IMU is validated using a camera.

Keywords: Crutch, cane, wearable sen-
sors, monitoring, gait analysis.
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