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1. Introducción y Orientación del Libro

José María Azorín Poveda1, José Luis Pons2, Anselmo Frizera3, Thomaz Botelho3,
Ángel Gil4, Javier Roa5

1Brain-Machine Interface Systems Lab, Universidad Miguel Hernández de Elche, España.
2Consejo Superior de Investigaciones Científicas, España.
3Universidade Federal do Espírito Santo, Brazil.
4Hospital Nacional de Paraplégicos de Toledo, España.
5TECHNAID S.L., España.

En este capítulo se describe la motivación que ha llevado a escribir este libro, describiendo
la red REASISTE (Red Iberoamericana de Rehabilitación y Asistencia de Pacientes con Daño
Neurológico mediante Exoesqueletos Robóticos de Bajo Coste), de la cual surge esta iniciativa,
así como el Programa Iberoamericano de Ciencia y Tecnología para el Desarrollo (CYTED), que
financia esta red. Además, se detalla la estructura del libro.

1.1 Introducción
1.1.1 Motivación

El ictus y la lesión medular son dos de los principales trastornos motores a consecuencia de
daños en el sistema nervioso humano que conllevan un deterioro físico en las personas que lo
padecen. Estas lesiones suelen interrumpir vías sensoriales y motoras, lo que conduce a problemas
motores que provocan una pérdida de la independencia del individuo en el desarrollo de sus
actividades cotidianas. En el caso del ictus, para las personas que sobreviven a esta enfermedad a un
accidente cerebrovascular (alrededor del 85% del total), las terapias de rehabilitación son cruciales
para mantener o incluso mejorar las capacidades motoras y cognitivas.

En los últimos años, el interés en solucionar y reducir las limitaciones provocadas por problemas
motores ha estado acompañado por desarrollos de neurotecnologías para asistencia y rehabilita-
ción. Concretamente ha habido un esfuerzo a nivel científico en desarrollar neurotecnologías que
permitan mejorar la calidad de vida de personas con estos trastornos motores. Dentro de estas
neurotecnologías, se encuentran los exoesqueletos robóticos (ERs). Los ERs, también llamados
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robots vestibles, son dispositivos orientados a personas que se pueden llevar en las extremidades
para complementar la función de la extremidad o reemplazarla por completo [1]. Con el desarrollo y
el uso de estos ERs se pretende, no solo mejorar las terapias de rehabilitación de pacientes con daño
neurológico, sino también mejorar la calidad de vida de aquellos pacientes con daño neurológico
crónico proporcionándoles nuevas herramientas de asistencia.

En el ámbito Iberoamericano, el daño neurológico es una de las principales causas de discapaci-
dad, siendo el número de personas con discapacidad en Iberoamérica superior a los 72 millones
(afectando aproximadamente al 11% de la población total de Iberoamérica) [2]. Además de ser
el colectivo de pacientes con daño neurológico muy numeroso en Iberoamérica, es un colectivo
muy desfavorecido al que no se ha dedicado hasta la fecha un esfuerzo coordinado, transnacional y
multidisciplinar de centros clínicos, centros de investigación, universidades y empresas.

Este libro surge como una iniciativa de la Red Temática REASISTE - “Red Iberoamericana de
Rehabilitación y Asistencia de Pacientes con Daño Neurológico mediante Exoesqueletos Robóticos
de Bajo Coste” (http://reasiste.umh.es), financiada por el Programa Iberoamericano de Ciencia y
Tecnología para el Desarrollo (CYTED), con referencia 216RT0504, y con duración del 1 de enero
de 2016 al 31 de diciembre de 2019.

Con este libro se pretende mostrar cuál es el estado de esta tecnología en el ámbito Iberoameri-
cano, aportando material docente y bibliográfico que posibilite la formación multidisciplinar en el
campo de los ERs para rehabilitación y asistencia de pacientes con daño neurológico.

1.1.2 La red REASISTE

La red REASISTE tiene su origen en diversas iniciativas llevadas a cabo en el seno de CYTED,
que se han realizado bajo las formas de diversos proyectos y redes desde el año 1992 hasta la
actualidad y de modo especial en la red anterior IBERADA (http://iberada.umh.es). Igualmente
es preciso mencionar el papel importante en la configuración y en el contenido de esta red de la
Asociación Iberoamericana de Tecnologías de Apoyo a la Discapacidad, AITADIS, creada en 2006
y que alberga los congresos de IBERDISCAP y la Jornadas AITADIS.

El objetivo general de esta red temática es establecer un amplio foro de trabajo para posibilitar y
facilitar la cooperación y el intercambio de conocimiento entre diferentes centros clínicos, grupos de
investigación y empresas de Iberoamérica que trabajan en el campo de la rehabilitación y asistencia
de pacientes con daño neurológico, y comparten el interés de desarrollar y aplicar nuevas tecnologías
basadas en ERs para mejorar la rehabilitación y asistencia de este colectivo. Concretamente, los
objetivos específicos de esta red son:

1. El intercambio de conocimientos, de dominio de técnicas y experiencias en un ambiente
multidisciplinar por parte de los diferentes grupos integrantes.

2. Difusión, en los ámbitos académico, clínico, industrial y social, de la tecnología relativa a
ERs para rehabilitación y asistencia de pacientes con daño neurológico y sus aplicaciones.

3. Aumentar la formación técnica en el campo de los ERs para rehabilitación y asistencia de
pacientes con daño neurológico.

4. Desarrollo de material docente y bibliográfico para facilitar la formación de futuros investi-
gadores y profesionales.

5. Desarrollo, de forma colaborativa por los integrantes de la red, de uno o varios ERs de
bajo coste para rehabilitación y asistencia de pacientes con daño neurológico, a partir de
desarrollos existentes de los grupos participantes y en base a las necesidades identificadas
por los grupos clínicos.

6. Validación de los ERs desarrollados en los centros clínicos integrantes de la red sobre
pacientes afectados por una lesión cerebral o por una lesión medular completa o incompleta,
que serán seleccionados por los centros clínicos.

7. Mejorar las terapias de rehabilitación de pacientes con daño neurológico haciendo uso de
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nuevas tecnologías.
8. Mejorar la calidad de vida de pacientes con daño neurológico crónico mediante el uso de

nuevas herramientas de asistencia.
9. Sensibilizar a la sociedad y las autoridades de la importancia de este campo.

10. Promoción de colaboraciones y de proyectos conjuntos Iberoeka para el desarrollo de ERs
para rehabilitación y asistencia en el contexto iberoamericano.

11. Contribución a la generación de empresas productoras propias en el emergente sector de las
tecnologías para rehabilitación y asistencia de pacientes con daño neurológico.

La red REASISTE está compuesta por 13 grupos, de los cuales 8 corresponden a organismos
de investigación, 3 corresponden a centros clínicos y 2 corresponden a empresas. A continuación,
se indican los grupos integrantes de la red, detallando el organismo al que pertenece, la persona
responsable del grupo y la web del grupo donde se puede ampliar información:

Grupos de investigación
1. Brain-Machine Interface Systems Lab. Organismo: Universidad Miguel Hernández de Elche

(España). Responsable: José María Azorín Poveda (Coordinador de la Red Temática). Web:
bmi.umh.es

2. Grupo de Tecnologías para la Salud y Discapacidad. Organismo: Instituto Nacional de
Tecnología Industrial (Argentina). Responsable: Rafael Kohanoff. Web: www.inti.gob.ar/
discapacidad

3. Departamento de Ingeniería Electrónica e Informática. Organismo: Universidad Católica
“Nuestra Señora de la Asunción” (Paraguay). Responsable: Fernando Javier Brunetti Fernán-
dez. Web: www.dei.uc.edu.py

4. Grupo de Robótica de Reabilitação. Organismo: Universidade Federal do Espírito Santo (Bra-
sil). Responsable: Teodiano Freire Bastos. Web: laboratoriodeautomacaointeligente.
ufes.br

5. Grupo de Percepción y Sistemas Inteligentes. Organismo: Universidad del Valle (Colombia).
Responsable: Eduardo Caicedo Bravo. Web: paginasweb.univalle.edu.co/~psi/

6. Grupo de Neurorehabilitación. Organismo: Instituto Cajal, Agencia Estatal Consejo Superior
de Investigaciones Científicas (España). Responsable: José Luis Pons Rovira. Web: www.
neuralrehabilitation.org

7. Grupo GiBiome. Organismo: Escuela Colombiana de Ingeniería (Colombia). Responsable:
Luis Eduardo Rodríguez Cheu. Web: www.escuelaing.edu.co/es/investigacion/en_
que_estamos_investigando

8. Grupo de Biorobótica. Organismo: Tecnológico de Monterrey (México). Responsable: Roge-
lio Soto. Web: labrob.mty.itesm.mx

Grupos clínicos
1. Unidad de Biomecánica. Organismo: Hospital Nacional de Parapléjicos de Toledo (España).

Responsable: Ángel Manuel Gil Agudo. Web: www.neuralrepairhnp.es
2. Servicio de Rehabilitación. Organismo: Hospital José Néstor Lencinas (Argentina). Respon-

sable: Silvana Teresa Mercante.
3. Corporación de Rehabilitación Club de Leones Cruz del Sur (Chile). Responsable: Asterio

Hernán Andrade Gallardo. Web: www.rehabilitamos.org

Empresas
1. Technaid S.L. (España). Responsable: Javier Orlando Roa Romero. Web: www.technaid.

com
2. Anditec – Tecnologías de Reabilitaço Lda. (Portugal). Responsable: Luis Manuel de Faria

Azevedo. Web: www.anditec.pt

bmi.umh.es
www.inti.gob.ar/discapacidad
www.inti.gob.ar/discapacidad
www.dei.uc.edu.py
laboratoriodeautomacaointeligente.ufes.br
laboratoriodeautomacaointeligente.ufes.br
paginasweb.univalle.edu.co/~psi/
www.neuralrehabilitation.org
www.neuralrehabilitation.org
www.escuelaing.edu.co/es/investigacion/en_que_estamos_investigando
www.escuelaing.edu.co/es/investigacion/en_que_estamos_investigando
labrob.mty.itesm.mx
www.neuralrepairhnp.es
www.rehabilitamos.org
www.technaid.com
www.technaid.com
www.anditec.pt
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1.1.3 Programa Iberoamericano de Ciencia y Tecnología para el Desarrollo (CYTED)

El Programa CYTED fue creado en 1984 mediante un Acuerdo Marco Interinstitucional
firmado por 21 países de lengua hispano-portuguesa (Argentina, Bolivia, Brasil, Chile, Colombia,
Costa Rica, Cuba, Ecuador, El Salvador, España, Guatemala, Honduras, México, Nicaragua,
Panamá, Paraguay, Perú, Portugal, República Dominicana, Uruguay y Venezuela). Se trata de un
programa intergubernamental de cooperación multilateral en Ciencia y Tecnología, que contempla
diferentes perspectivas y visiones para fomentar la cooperación en Investigación e Innovación para
el Desarrollo de la Región Iberoamericana.

El Programa CYTED tiene como objetivo principal contribuir al desarrollo armónico de la
Región Iberoamericana mediante el establecimiento de mecanismos de cooperación entre grupos
de investigación de las Universidades, Centros de I+D y Empresas innovadoras de los países
iberoamericanos, que pretenden la consecución de resultados científicos y tecnológicos transferibles
a los sistemas productivos y a las políticas sociales. Desde 1995, el Programa CYTED se encuentra
formalmente incluido entre los Programas de Cooperación de las Cumbres Iberoamericanas de
Jefes de Estado y de Gobierno. Es también vocación del Programa CYTED actuar de puente para
la cooperación interregional en Ciencia y Tecnología entre la Unión Europea y América Latina.

El programa CYTED es un instrumento común de los Sistemas de Ciencia y Tecnología
nacionales de la Región Iberoamericana, generando una plataforma que promueve y da soporte a la
cooperación multilateral orientada a la transferencia de conocimientos, experiencias, información,
resultados y tecnologías. CYTED promociona la Investigación e Innovación como herramientas
esenciales para el Desarrollo Tecnológico y Social, así como para la modernización productiva y el
aumento de la competitividad para el desarrollo económico.

El Programa CYTED hasta la fecha ha financiado 504 Redes Temáticas y 700 Proyectos de
Innovación, con la participación de más de 8.500 grupos de investigación, y la implicación de más
de 28.700 científicos y tecnólogos iberoamericanos.

El Programa CYTED se organiza según un modelo descentralizado, que se estructura en un
doble marco: el institucional y el funcional. El marco institucional lo componen los organismos
responsables de la política científica y tecnológica de los 21 países participantes, designados como
Organismos Signatarios del Programa por los respectivos gobiernos nacionales. Cada Organismo
Signatario es responsable de la gestión del Programa a nivel nacional y de la representación de su
país en los órganos de dirección del mismo.

En el marco funcional intervienen grupos de investigación y desarrollo de Universidades,
Centros de I+D y de Empresas innovadoras de los países signatarios que participan según distintas
modalidades: Redes Temáticas, Acciones de Coordinación de Proyectos de Investigación, Proyectos
Consorciados, Acciones Trasversales y Proyectos de Innovación.

El Programa CYTED se estructura en siete Áreas Temáticas, que son:
Área 1: Agroalimentación.
Área 2: Salud.
Área 3: Promoción del Desarrollo Industrial.
Área 4: Desarrollo Sostenible, Cambio Global y Ecosistemas.
Área 5: Tecnologías de la Información y las Comunicaciones.
Área 6: Ciencia y Sociedad.
Área 7: Energía.

La red REASISTE pertenece al área 2: Salud. El objetivo de este área es mejorar las condiciones
de salud de la población de Iberoamérica potenciando el desarrollo, evaluación, utilización y
transferencia de modernas tecnologías, innovaciones, y recursos humanos en los ámbitos relativos
a enfermedades infecciosas, salud pública y epidemiología, biotecnología médica, enfermedades
crónicas y degenerativas, productos terapéuticos, profilácticos y diagnósticos, mediante la sinergia
entre los participantes, que atiendan las múltiples necesidades derivadas de la diversidad ambiental
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y del índice de desarrollo entre los diferentes países.

1.1.4 Estructura del libro
El propósito principal de este libro es presentar, sin ánimo de ser exhaustivo, los exoesqueletos

robóticos para rehabilitación y asistencia de pacientes con daño neurológico existentes o en
desarrollo en Iberoamérica.

El libro se estructura en un total de 8 capítulos, teniendo en cuenta este primer capítulo
introductorio al libro. En el capítulo 2 se abordan aspectos generales, tales como definir qué es
un ER, realizar una clasificación de los ERs o describir brevemente las principales tecnologías
empleadas en el desarrollo de los mismos. Además, dado que el libro se centra en ERs con
aplicación al ámbito de la rehabilitación y la asistencia de pacientes con daño neurológico, se
detallan los principales daños neurológicos, así como las técnicas de rehabilitación que se emplean
habitualmente en estos pacientes.

En el capítulo 3 se realiza una descripción general de cada uno de los ERs que se van a detallar
a lo largo del resto de capítulos, indicando sus características principales y aplicaciones y personas
a los que se orientan.

En el capítulo 4 se aborda la estructura mecánica y el sistema de actuación de cada uno de los
ERs expuestos en el capítulo 3, describiendo aspectos tales como número de grados de libertad,
restricciones anatómicas, materiales empleados, tipos de actuadores, sujeciones y evaluaciones
estructurales, de actuación y de ajuste/confort realizadas.

Los aspectos relativos al sistema de control y medida de cada uno de los ERs son tratados en
el capítulo 5. En este capítulo se describe para cada ER, entre otros detalles, el sistema sensorial
empleado, la arquitectura electrónica de control y potencia, los modos de control disponibles, el
procesamiento que se realiza de la información sensorial y como se lleva a cabo la evaluación del
sistema de control.

El capítulo 6 se centra en las interfaces hombre-máquina empleadas en cada ER, describiendo
las modalidades de interacción consideradas, los algoritmos implementados y como se lleva a cabo
la validación del funcionamiento de las interfaces.

Las experiencias clínicas llevadas a cabo con pacientes son detalladas en el capítulo 7, descri-
biendo para cada ER los estudios pilotos desarrollados, sus objetivos, los protocolos empleados y
los resultados obtenidos.

Finalmente, en un último capítulo se resumen las principales conclusiones.





2. Exoesqueletos como alternativa para la movilidad

Laura Susana Vargas Valencia1, Luis Eduardo Rodríguez Cheu2, Ángel M. Gil Agudo3,
Patricio Barría4, Juan C. Moreno5

1Universidade Federal do Espírito Santo, Brasil.
2Escuela Colombiana de Ingeniería, Colombia.
3Hospital Nacional de Paraplégicos de Toledo, España.
4Corporación de Rehabilitación Club Leones Cruz del Sur, Chile.
3Instituto Cajal, CSIC, España.

En este capítulo se realiza una clasificación de los distintos tipos de exoesqueletos teniendo en
cuenta su topología, modo de funcionamiento y funcionalidad. Además, se describen brevemente las
principales tecnologías empleadas en el desarrollo de los exoesqueletos. Por otra parte, se explican
las enfermedades neurológicas de mayor prevalencia y las principales técnicas de rehabilitación.

2.1 Clasificación de los exoesqueletos
Un exoesqueleto es un dispositivo capaz de otorgar facultades motoras de forma pasiva o

activa, donde la primera se refiere a dispositivos que requieren energía de las personas para
funcionar, y en estos casos los exoesqueletos proporcionan facultades extra a las naturales y se
encuentran comúnmente en inteligencia militar y en el área de rehabilitación. La clasificación
de los exoesqueletos depende de muchas variables, factores y característica antropomórficas del
ser humano y finalmente de las patologías que se desee tratar. Por lo tanto, caracterizarlos no
es fácil, podemos suponer que los siguientes tópicos pueden ayudar y definir las topologías más
importantes, así como las configuraciones, tipos de sensores, diferentes análisis que se pueden
extraer de los modelos cinemático y dinámicos. Por otra parte, modelo de exoesqueletos inspirados
en el movimiento del ser humano, especialmente en el movimiento de miembros superiores e
inferiores, especialmente en la marcha del ser humano y finalmente los diferentes tipos de control.
Es por esto que se necesita comprender la biomecánica del cuerpo humano y cómo cambian los
centros de rotacion de cada articulacion, para ver el cambio de control en cada movimiento. Incluso
de cómo se presentan los esfuerzos en los movimientos como al caminar, correr, levantar cosas, etc.



16 Capítulo 2. Exoesqueletos como alternativa para la movilidad

en cada articulación que servirá para el análisis matemático.
En la actualidad hay diferentes tipos de exoesqueletos, figura 2.1, algunos comerciales y otros

que están en procesos de investigación en universidades, centros de investigación y en otros casos,
nacientes empresas internacionales, ejemplos de algunos de estos dispositivos son Lokomat [1] o
Robotics Legs [2].

Figura 2.1: Diferentes tipos de Exoesqueletos según necesidades de usos.

La idea de esta sección es introducir a los lectores en algunos de los parámetros más utilizados
para el diseño y fabricación de los exoesqueletos, para diferentes aplicaciones y es por ello que los
siguientes parámetros son analizados. En esta sección se plantea un modelo de clasificación basado
en parámetros como topología, tipo de actuación y funcionalidad. Estos parámetros permiten
clasificar los exoesqueletos según su funcionamiento o el modo de actuación, que puede ser
mecánicos o denominados también pasivos o no-actuados, y los actuados o también llamados
activos. Algunos ejemplos de estos exoesqueletos son Springbuck shoe [3], PowerSkip exoskeleton
[4] y SpringWalker exoskeleton [5]. En ambos casos, pasivos y activos, un sistema de eslabones
y articulaciones estructuran una cadena cinemática que en algunos casos asisten a los miembros
existentes pero no funcionales a realizar movimientos reducidos o limitados de los pacientes o en el
peor de los casos debe reemplazar la función del sistema actuador muscular propio del ser humano.
Las aplicaciones de estos dispositivos se ubican en las áreas de rehabilitación o asistencial. Por
otra parte este tipo de exoesqueletos con una mayor fuerza producida por sus actuadores, también
permiten soportar o manipular cargas superiores a las normales que pueden ser realizadas por
nuestro cuerpo, ejemplos de estos dispositivos son Kazerooni’s load-carrying exoskeleton [6] y
HAL 5 Robot [7], utilizados en los ambientes laborales y militares. En la figura 2.2 se presentan
los parámetros designados para clasificar los exoesqueletos y se ve como la variabilidad de los
parámetros, topología, funcionalidad y tipo de actuación, en un sistema coordenado de tres ejes.
En él se representa un indicador, vector V1, en que su posición dentro del espacio tridimensional
da una idea de la complejidad del dispositivo, para entenderlo hay que aclarar que cada eje inicia
con una coordenada en el origen, (0,0,0), y al moverse sobre el eje aumenta su valor; por ejemplo,
en el eje de modo de funcionamiento, un punto cerca del origen representa un exoesqueleto
pasivo y al incrementar su valor sobre este eje tiende a convertirse en un dispositivo activo de
alta complejidad en el control y en los actuadores. En el eje de funcionalidad, puntos cerca del
origen indica que el exoesqueleto será utilizado para aplicaciones de ergonomía y para aumento
de fuerza, y al incrementar su valor en el eje, el dispositivo tiende a realizar aplicaciones de
rehabilitación. Finalmente en el eje de topología, valores cerca del origen representa dispositivos no
antropomórficos y al aumentar su valor, el dispositivo tiende a ser un dispositivo más inspirado en el
ser humano y más adaptable. Un ejemplo de este modelo es presentado en la figura 2.2, profundizar
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en este modelo puede ayudar a clasificar y diseñar exoesqueletos, hacia el futuro proponemos
incluir el costo de fabricación como un nuevo parámetro. A continuación introduciremos al lector
en el primer parámetro, definido como topología.

Figura 2.2: Modelo simplificado de la complejidad y la caracterización de los exoesqueletos

2.1.1 Topologías
La topología es un criterio que hace relación al uso de los conceptos de bio-inspiración o

antropomorfismo, ya que el exoesqueleto es un elemento vestible que se coloca encima del cuerpo
humano y por lo tanto, algo muy interesante e importante en el diseño de un exoesqueleto, es decidir
el conjunto de las piezas a utilizar, y que éstas estén relacionadas con variables antropométricas y
antropomórficas del usuario; esto hace que el dispositivo sea muy personal. Estas clasificaciones
van desde la concepción del diseño mecánico, hasta el contextos del espacio de trabajo, así como
dimensiones y el peso final. Algunas de las topologías más importantes son: Antropomórficas, no
Antropomórfica o pseudomorfica, estos criterios serán tratados a continuación.

Topología Antropomórfica
Los exoesqueletos con topología antropomórfica pretenden ser igual a la topología humana.

Esto es, tomando las consideraciones de las cadenas cinemáticas de los miembros superiores
y/o inferiores, los grados de libertad, cantidad de articulaciones con movilidad, las distancias y
posiciones que en conjunto deben ser iguales a la miembros humanos, ya que esto simplifica
significativamente algunos aspectos de diseño y análisis. Por ejemplo, uno de ellos es que el
exoesqueleto no interfiera con los movimientos del humano previniendo tener colisiones entre sí,
mínima resistencia que impone el exoesqueleto al cuerpo humano. En cualquier caso, la mayor
dificultad es que algunas articulaciones de las piernas humanas no pueden duplicarse utilizando la
tecnología actual, a pesar de que existan mecanismos que sigan la misma trayectoria, la mayoría de
esos diseños no serían lo bastante robustos, por lo cual no es común encontrar estos mecanismos.
Otro factor importante son las longitudes de los eslabones, puesto que los exoesqueletos pretenden
tener la misma cinemática del usuario, requiere de un sistema ajustable [8]. En la figura 2.3 se
presenta un ejemplo de la complejidad de un exoesqueleto antropométrico, donde los eslabones
están paralelados a los huesos y las articulaciones están enfrentadas a las articulaciones del cuerpo
humano.

Topología No-antropomórfica
Aunque ésta no es una configuración común en diseños del tipo de exoesqueletos, muchos

dispositivos no-antropomórficos son usados para aplicaciones industriales y militares. La topología
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Figura 2.3: Ejemplo de un exoesqueleto antropomórfico

no-antropomórfica abre un gran rango de posibilidades para el diseño de miembros inferiores,
porque el exoesqueleto no está ajustado a los limites del operador. Una característica importante en
este tipo de configuraciones es la seguridad, porque el diseño debe de estar limitado por el usuario.
Un problema con este tipo de topología es que una extremidad probablemente tengan colisiones
con la otra extremidad inferior u objetos externos debido a que las articulaciones y eslabones del
exoesqueleto no están localizados en el mismo lugar que las articulaciones [9]. Es decir, el espacio
de trabajo difiere del producido por nuestras articulaciones.

Topología Pseudo-antropomórfica
Por mayor seguridad y para evitar colisiones, es mejor una topología casi antropomórfica, esto

significa que es similar a la pierna humana, pero no incluye todos los grados de libertad de la pierna.
Además la mayoría de las articulaciones son de tipo revoluta [9]. Con el fin de controlar cada DOF
por separado. Una tendencia hacia el futuro es la estabilización de los grados de libertad de la
cadera y el soporte de ella a la cadena cinemática de los miembros inferiores, esto quiere decir que
hay un reto muy importante, ya que la estabilidad se consigue cuando la cadera y espalda están
soportadas a un punto fijo, como por ejemplo el apoyo de cadera en el Lokomat [10].

En la siguiente sección introduciremos el segundo concepto importante en la clasificación de
los exoesqueletos, se trata del modo de actuación y esto quiere decir que hay otras variables que
definen la complejidad del dispositivo, como son los grados de libertad, el modelado biomecánico a
partir del análisis cinemático y cinético.

2.1.2 Modo de funcionamiento
Los modos de funcionamiento son definidos como modo pasivo sin actuadores o activo donde

actuadores, sensores y un controlador general o distribuido permite el control de cada articulación.

Pasivo
Este modo de funcionamiento es común en los exoesqueletos que tienen como funcionalidad

trabajar en forma discreta, es decir, que tienen sus movimientos programados sin retroalimentación
por parte de la parte humana. Este tipo de topología es aplicada cuando las personas sufren
enfermedades o discapacidades de las piernas, es decir que no tienen movimiento alguno, y
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necesitan parámetros de entrada como por ejemplo, velocidad deseada, tipo de movimiento, entre
otras. La actuación es simple y basada en la energía almacenada en elastómeros y amortiguadores
que simulan los tendones y músculos. En la figura 2.4, se presenta un ejemplo de exoesqueleto
pasivos en el cual, la energía que se almacena en los elementos pasivos son utilizados para mejorar
la movilidad articular del tobillo.

Figura 2.4: Exoesqueleto pasivo

Activo

Este modo de funcionamiento permite tener mejor control del dispositivo, puesto que se puede
tener un control definido por el usuario en tiempo real, es decir, el usuario al transmitir señales
biológicas (por lo regular se toman estas señales de la piel) o el mismo exoesqueleto al recibir
señales de las posiciones articulares, su velocidad y aceleración y resistencia. El sistema interpreta
las señales del usuario y las propias del exoesqueleto, haciendo que su mecanismo funcione
conforme el usuario lo requiera.

Este modo requiere mucha mayor tecnología, ya que la comunicación entre humano-maquina
se hace a través de sensores, e interpretado por algún tipo de controlador, para pasar a la etapa de
procesamiento computacional, y este último haga el control de los actuadores. El primer ejemplo
de este tipo de exoesqueletos fue realizado por Hardiman, de General Electric, apareció a finales
de la década de 1960. El exoesqueleto completo pesa 680 kg, y era controlado por un sistema
maestro-esclavo [11]. Un ejemplo de este tipo de exoesqueleto es el Exo-bionic, actualmente
comercial y que ya es utilizados en diferentes centros de rehabilitación.

2.1.3 Funcionalidad

La funcionalidad es el último parámetro que se tratará en este libro. Según este parámetro,
estos dispositivos se pueden agrupar en dispositivos para su uso en tareas de rehabilitación o para
apllicaciones de ergonomía (ver Figura 2.6). En el primer caso, la adaptación y la aceptabilidad del
paciente es muy importante, mientras que en el segundo caso, la resistencia y la fuerza ejercida por
las articulaciones son los factores más importantes. La otra posibilidad es utilizar los exoesqueleto
como elemento asistencial. En el caso de dispositivos utilizados en rehabilitación, los actuadores en
el exoesqueleto deben estar localizados en la posición correspondiente a la representación espacial
de los humanos, esto permite simular la función de los músculos durante el proceso del movimiento
humano del operador. Para hacer un mejor estudio del comportamiento del sistema se tiene que
describir el tipo de acciones a realizar, debido a que el sistema genera movimientos y soporta
esfuerzos, estos pueden ser estudiados por medio del tipo de mecanismo al que pertenezca.
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Figura 2.5: Exoesqueleto activo [11]

2.1.4 Conclusión
Por otro lado, el elevado coste de este tipo de dispositivos no ha permitido la inclusión masiva

de los mismos como elemento de recuperación de la movilidad de pacientes. Sin embargo, los
exoesqueletos están teniendo una mayor importancia en procesos de rehabilitación en clínicas y
centros especializados. Por ello, el analizar estos factores permitirán a los grupos y centros de
investigación incluir una nueva variable de bajo costo en el modelo.
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Figura 2.6: Ejemplos de exoesqueletos con funcionalidad para realizar procesos de rehabilitación
en miembros superiores (izquierda) e inferiores(derecha).

2.2 Tecnologías

La interacción dual cognitiva y física humano-robot envuelve el uso de sensores, actuadores,
algoritmos y estrategias de control capaces de reconocer las complejas expresiones humanas y sus
fenómenos fisiológicos [12].

Desde el punto de vista del diseño de robots vestibles, la interacción física representa el aspecto
más crítico, debido a que cualquier movimiento y fuerza ejercida por el robot en contacto con el
humano, debe ser suave y compatible sin exceder la fuerza ejercida por el humano. Por lo tanto,
al proyectar exoesqueletos es de gran importancia definir cómo será recogida la información que
permita detectar el estado actual de la máquina y su entorno, así como también, evaluar las fuerzas
y movimientos del usuario interactuando con el robot.

Por otro lado, la interacción cognitiva (en la dirección humano-robot) envuelve un conjunto de
sensores para medir variables bioeléctricas, como señales electromiografías (EMG) y electroencefa-
lografías (EEG), y variables biomecánicas, como los ángulos de las articulaciones, momentos y
torques.

Otro enfoque importante en el diseño de exoesqueletos robóticos está relacionado con la
portabilidad de las tecnologías que lo conforman. Ya que escenarios ambulatorios exigen fuentes de
energía, sensores y actuadores compactos, miniaturizados y energéticamente eficientes, los robots
vestibles portátiles continúan siendo escasos en la literatura principalmente debido a la falta de
tecnologías apropiadas [13].

Las tecnologías utilizadas en el desarrollo de exoesqueletos pueden clasificarse en: sensores,
actuadores y fuentes de energía [12]. En esta sección se presentan las tecnologías usualmente
utilizadas en aplicaciones que envuelven exoesqueletos. Dichas tecnologías incluyen sensores para
medir movimiento, fuerza y presión, así como, la actividad muscular y cerebral. Adicionalmente,
se presenta una revisión de las tecnologías de actuadores, enfocándose en su principio de funciona-
miento, disponibilidad práctica y limitaciones. Finalmente, las tecnologías de almacenamiento de
energía portátiles son descritas.
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2.2.1 Tecnologías de sensores
La medición de variables cinemáticas (posición, velocidad y aceleración), variables cinéticas

(fuerza, torque y presión) y de actividad muscular (EMG) y cerebral (EEG) es un importante
requerimiento en aplicaciones de exoesqueletos robóticos.

Esta sección discute un amplio rango de tecnologías de sensores para medir desplazamiento
linear y angular, incluyendo potenciómetros, transformadores diferenciales de variación lineal
(Linear Variable Differential Transformer, LVDTs según sus siglas en ingles), enconders, electro-
goniómetros, sensores MEMS (del inglés Microelectromechanical Systems) y sensores ópticos.
Además, son presentadas las tecnologías de sensores más clásicas para medir presión, fuerzas y
torques de interacción, como galgas extensométricas, sensores piezoeléctricos, sensores capacitivos
y sensores de presión. Finalmente, sensores de actividad bioeléctrica EMG y EEG son brevemente
introducidos.

Potenciómetros y transformadores diferenciales de variación lineal (LVDTs)
Entre los sensores de posición, los potenciómetros son los más comúnmente usados, compuestos

esencialmente de un material resistivo variable y un contactor eléctrico móvil que causa un valor de
resistencia entre el mismo y los terminales del material, produciendo una diferencia de potencial
proporcional a la posición del contactor sobre el elemento resistivo. El movimiento del contactor
eléctrico puede ser angular (rotacional) o linear (tipo deslizador). Los potenciómetros rotatorios
son adecuados para medir directamente el ángulo de las articulaciones y se instalan acoplados
al eje de salida de diferentes formas, por ejemplo, directamente al engranaje del eje o por otras
configuraciones mecánicas como uso de un conjunto de engranajes, poleas y/o cintas [14, 15, 16,
17]. Algunas limitaciones al utilizar potenciómetros rotatorios de precisión son la cuantificación de
la señal y el ruido causado al deslizar el contactor.

Otra opción para medir la posición en exoesqueletos son los transformadores diferenciales de
variación lineal (LVDTs), que se caracterizan por su alta confiabilidad y resolución, teniendo un
rango de medida en desplazamientos lineales desde micrómetros a centímetros. Los LVDTs operan
sobre el principio de un transformador compuesto por un conjunto de bobinas y un núcleo, este
último, generalmente fijado al objeto cuya posición se está midiendo. Tres bobinas conforman el
conjunto, la bobina interior es la primaria, excitada por una fuente CA. El flujo magnético generado
en el primario esta acoplado a las dos bobinas secundarias induciendo un voltaje de corriente alterna
en cada bobina. Los LVDTs pueden configurarse como dispositivos rotatorios y ofrecen típicamente
una rango de medida hasta 120o de rotación [12]. La limitación principal de los LVDTs es la
característica no lineal de la señal de salida. Algunos ejemplos de la aplicación de LVDTs incluyen
medidas de cambio de longitud en músculos neumáticos aplicados a robots para rehabilitación [18]
y medidas de longitud de un resorte que forma un sensor de fuerza lineal en el diseño inicial de un
exoesqueleto para asistencia de personas con lesión espinal y/u otros problemas en el área lumbar
[19].

Enconders
Los encoders lineales o rotatorios son transductores electromecánicos que miden movimiento

absoluto o relativo. Los encoders relativos (también llamados incrementales) están formados
típicamente por un receptor óptico que genera un pulso eléctrico cuando detectan las variaciones
de luz producidas por el movimiento angular de un disco. Este disco tiene grabada una retícula
radial con líneas opacas y espacios transparentes alternados. La velocidad de movimiento puede
estimarse al contar el número de pulsos por unidad de tiempo. Además, al usar un receptor adicional
puede indicarse la dirección de rotación. Generalmente, los encoders relativos son de bajo costo
y presentan alta resolución cuando se usan para medir velocidad. La desventaja principal de este
tipo de encoders es que no pueden medir posición absoluta. SEn el caso de ser usados para medir
posición, suele recurrirse a la integración matemática de la velocidad, causando dos problemas:
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error acumulativo por la integración y la imposibilidad de determinar la posición inicial de la
articulación. Por ello, enconders relativos son más adecuados para medir velocidad que para la
medición de la posición absoluta.

Por otro lado, los encoders absolutos producen un único código digital para cada posición de un
eje y pueden ser ópticos, mecánicos, magnéticos o en fibra óptica. El principio de funcionamiento
de un encoder óptico es muy similar al encoder relativo. Éste consta de un emisor de luz, un receptor
y un disco con zonas transparentes y opacas. El estado de las zonas detectadas con respecto a una
parte fija define un único código para cada ángulo. Algunas limitaciones de los encoders absolutos
son: su tamaño voluminoso, resolución más baja y precios más elevados en comparación con los
encoders incrementales. El estado de las zonas detectadas con respecto a una parte fija define
un único código para cada ángulo. Para diferenciar cada uno de estos codigos se pueden aplicar
diferentes metodos de codificacion absoluta. La codificación binaria es una técnica que produce
errores grandes por cada bit interpretado incorrectamente. La codificación Gray es la técnica que
minimiza el error a solo un bit (1 LSB). Algunas limitaciones de los encoders absolutos son: su
tamaño voluminoso, resolución más baja y precios más elevados en comparación con los encoders
incrementales.

El uso de encoders es común en aplicaciones de robots vestibles, por ejemplo, los dos tipos de
sensores fueron utilizados como sensores de posición y velocidad en el diseño de un exoesqueleto
para rehabilitación de rodilla [20], codo y muñeca [21].

Electrogoniómetros
Los electrogoniómetros son instrumentos precisos utilizados para medir los ángulos de las

articulaciones y pueden ser construidos con potenciómetros o medidores de deformación. En el
primer caso, los potenciómetros son ubicados en el punto de rotación de una articulación formada
por dos barras. La medida de resistencia eléctrica es usada para determinar el ángulo entre las dos
barras. Este tipo de electrogoniómetros generalmente son voluminosos y restringen los movimientos
del paciente. La precisión del instrumento puede comprometerse debido a su incapacidad en seguir
los cambios del eje principal de rotación.

Los electrogoniómetros flexibles consisten en un resorte flexible entre dos barras plásticas
ubicadas en los extremos, este resorte está compuesto de un conjunto de galgas extensométricas que
cambian su resistencia eléctrica proporcionalmente al cambio del ángulo. Este tipo de electrogonió-
metros son ligeros, portátiles, de fácil aplicación, ofrecen una menor restricción del movimiento
del paciente y pueden adaptarse a diferentes segmentos corporales.

Probablemente, la principal limitación de los electrogoniómetros es que miden movimiento
angular sobre un eje. De esta forma debe ser perfectamente alineado con el eje la articulación a
evaluar. Por lo tanto no todas las articulaciones y movimientos corporales pueden ser monitoreados
por electrogoniómetros. Recientemente, están siendo comercializados electrogoniómetros de dos
ejes ortogonales [22]. Un ejemplo de aplicación de un electrogoniómetro dual se puede encontrar
en el diseño de un robot para rehabilitación de tobillo presentado en [23].

Sistemas Microelectromecánicos (MEMS)
Con el reciente progreso en sistemas MEMS, se ha logrado el desarrollo de sensores de menor

tamaño y ligeros, como los acelerómetros, giroscopios y su combinación formando unidades
de medida inercial (IMU según sus siglas en inglés, también llamados sensores inerciales) multi-
axiales y eventualmente magnetómetros. Con estos sensores pueden evaluarse diferentes parámetros
cinemáticos, incluyendo velocidad, aceleración y desplazamiento angular.

Los acelerómetros MEMS son generalmente sensores piezoresistivos. Estos sensores constan
de una masa suspendida por un resorte unidimensional. Su principio de funcionamiento consiste en
detectar la fuerza inercial generada por la aceleración o desaceleración de la masa de prueba. Dicho
movimiento causa un desplazamiento del resorte elástico que finalmente devuelve la masa a su
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posición neutra [24]. Los acelerómetros miden dos componentes, una debido al efecto gravitacional
y otra correspondiente al movimiento del sensor.

Actualmente, los giroscopios MEMs se basan en la vibración de masas y son utilizados
para medir velocidades angulares. Una configuración general consiste en dos masas oscilando
y moviéndose en direcciones opuestas. Si ocurre un movimiento angular, la fuerza de Coriolis
actúa sobre cada masa, aun en direcciones opuestas, causando un cambio en la capacitancia. Dicha
capacitancia es proporcional a la velocidad angular [25].

Los magnetómetros MEMS miden la intensidad del campo magnético. Algunos magnetómetros
(efecto Hall) operan al detectar el efecto de la fuerza de Lorentz [26]. Estos sensores se basan en
el movimiento mecánico de la estructura MEMS causada por la fuerza de Lorentz ejercida sobre
el conductor de corriente en presencia del campo magnético. Esta fuerza causa la desviación de
portadores de carga, resultando en una diferencia de potencial denominada voltaje Hall.

Los acelerómetros, giroscopios y magnetómetros multi-axiales son construidos montando per-
pendicularmente sensores de una dimensión. Dado que los giroscopios y magnetómetros presentan
alta sensibilidad a la temperatura, en la construcción de sensores inerciales, suelen adicionar un
sensor de temperatura junto con algoritmos de compensación para reducir ese efecto. Dentro de
las ventajas de este tipo de tecnologías están: consumo de potencia bajo, portabilidad, bajo costo
y tamaño reducido, siendo una buena opción en sistemas vestibles para extraer la información
cinemática.

Galgas extensométricas
La tensión mecánica puede ser medida por galgas extensométricas que detectan fuerzas estáticas.

Las galgas extensométricas consisten de una cuadrícula fina metálica o semiconductora que está
unida a la superficie de un elemento. La cuadrícula es fundamentalmente diseñada para convertir
el movimiento mecánico en una señal eléctrica. Bajo un esfuerzo de torsión dado, la cuadrícula
cableada cambia longitudinal y transversalmente produciendo una variación de resistencia propor-
cional. Factores como estabilidad del sensor y sensibilidad a la temperatura deben considerarse al
momento de seleccionar una galga extensométrica. En aplicaciones de larga duración, se requiere
de una compensación de desviación y temperatura. Las configuraciones basadas en galgas exten-
sométricas usualmente utilizan puentes de Wheatstone para medir la variación de resistencia. El
puente de Wheatstone es una red de cuatro elementos resistivos, en la cual al menos uno puede
ser el elemento de medición activo. Esta configuración de elementos es útil para medir variaciones
pequeñas de resistencia y puede ser de tres tipos: cuarto de puente, medio puente o puente completo.
La orientación y el número de elementos activos determinan el tipo de configuración. Algunas
desventajas pueden limitar su aplicabilidad: requieren de una calibración apropiada, presentan
sensibilidad inadecuada en altas frecuencias, retraso de fase y pérdidas de amplitud.

Las galgas extensométricas frecuentemente se encuentran en robot vestibles, por ejemplo, en la
caracterización de fuerzas de interacción en terapias de rehabilitación [27] y en la implementación
de un sensor de fuerza para extraer la información de interacción física humano-robot para el
control de un exoesqueleto [28].

Sensores piezoeléctricos
Los materiales piezoeléctricos, cuando son sometidos a una deformación mecánica, generan

un campo eléctrico y viceversa. Pueden ser utilizados para detectar adecuadamente aceleración
y solo en el caso de detección de fuerza dinámica, ya que el voltaje generado por el material
deformado decrece rápidamente con la fuerza aplicada. Por lo que la desventaja más notable de este
tipo de sensores es su incapacidad de respuesta a cargas estáticas. Las aplicaciones pueden incluir
fuerzas de fricción, flexión y compresión. Debido a su rigidez, los materiales piezoeléctricos son
adecuados para insertar en las estructuras. En caso de sensores fuerza, el rango máximo depende
de las limitaciones mecánicas, por ejemplo la deformación máxima permitida del material y otros
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componentes. Los materiales piezoeléctricos pueden tener tamaños bastante reducidos, lo que
permite su fácil montaje en una variedad de aplicaciones.

Un ejemplo de aplicación de este tipo de sensores consistió en la construcción de sensores de
fuerza, de alta precisión y buen desempeño en altas frecuencias, para medir las fuerza de contacto
humano-maquina en un robot para rehabilitación de miembros inferiores [29].

Sensores de presión
La presión es una magnitud física que relaciona una fuerza dada aplicada sobre un área. En

aplicaciones con exoesqueletos pueden ser necesarias las medidas de presión, por ejemplo, en
la cuantificación de la presión ejercida por interfaces físicas hombre-máquina [30, 31], en la
cuantificación de transferencia de cargas cuando son utilizadas prótesis y en general estimación
de fuerzas de contacto. La medición de las presiones de contacto en los dispositivos vestibles es
una tarea que recientemente se lleva acabo utilizando sensores flexibles. Por ejemplo, los sensores
FlexiForce (Tekscan Inc, USA) son una opción de circuito impreso flexible y ultra-delgados (0,008
in ∼ 0,2 mm). Generalmente, estos sensores son usados para medir cambios relativos de fuerza o
carga aplicada durante el contacto con el suelo y presentan un error de linealidad menor que ±3%
con un tiempo de respuesta menor que 5 microsegundos (µs). El rango de fuerza de los diferentes
modelos puede ser de 0 a 100 lbf. (400 N). Este tipo de sensores han sido utilizados en estudios
que incluyen exoesqueletos para rehabilitación y asistencia del movimiento de la mano [32] y de
miembro inferior [33].

Sensores de actividad muscular (EMG) y cerebral (EEG)
Las señales bioeléctricas son resultado de la diferencia de tensión natural entre el interior

y el exterior de las membranas celulares. Así, se dice que un tejido puede excitarse si existe
algún mecanismo que altere las propiedades de su membrana celular, modificando la diferencia
de potencial entre el interior y el exterior de la célula. Los cambios de potencial que se producen
en los tejidos (comportándose como conductores eléctricos) pueden ser medidos a cierta distancia
utilizando electrodos situados, ya sea directamente en el tejido o incluso en la superficie corporal.

La despolarización de la unidad motora provoca la despolarización de la célula muscular. Esta
despolarización produce un impulso eléctrico que viaja a través del conductor. Este mismo principio
también se aplica en el caso de las señales cerebrales, donde los impulsos, producidos por la
despolarización de las neuronas en el tejido cerebral, viajan a través del conductor y pueden medirse
en el cuero cabelludo.

Para registrar estos potenciales eléctricos, un conjunto de electrodos debe colocarse lo más
cerca posible de las fuentes. Hay dos enfoques principales: uno utilizando electrodos de superficie
en la piel y otro usando electrodos internos colocados cerca de las células activas. Con el fin de
adquirir las señales con una alta relación señal a ruido, se requiere un mejor contacto entre el
electrodo y el tejido. Por otra parte, un mejor contacto implica un riesgo mayor de descarga eléctrica
en caso de fallo del sistema de suministro de energía, debido a que la impedancia del contacto
entre el usuario y el electrodo es relativamente baja. Este riesgo es aún mayor en el caso de los
electrodos implantados, en los que los electrodos están conectados directamente al tejido interno.
En estos casos, se presentan situaciones que requieren mayor atención: como el riesgo de rechazo a
los sensores y las intervenciones quirurgicas necesarias. Además, el uso de implantes cerebrales
plantea cuestiones éticas relacionadas con la seguridad, proteccion de la salud y el respeto por los
derechos de los seres humanos. Los electrodos pueden ser de contacto seco o húmedo, o podrían
estar aislados. Pueden ser de plata/cloruro de plata (Ag/AgCl), acero inoxidable, aluminio, ente
otros. El material usado depende del tipo de contacto.

Los electrodos de Ag/AgCl se utilizan generalmente con un gel de electrolito, lo que proporciona
una mejor relación señal-ruido. La calidad de la señal de los electrodos de contacto húmedo no
es constante, si el gel conductor se deshidrata, la impedancia de contacto aumentará, y en algunas
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aplicaciones reaplicar el gel no es factible [34]. Para reducir los problemas causados por el ruido,
se utilizan circuitos como amplificadores diferenciales. Otra forma de mejorar la calidad de señal
es colocar los amplificadores lo más cerca posible a los electrodos. Se llaman electrodos activos
aquellos compuestos por dos o más electrodos secos junto a un circuito amplificador en una caja
pequeña.

La amplitud de la señal adquirida por electrodos de EMG de superficie (sEMG) es típicamente
alrededor de 10 mV (pico a pico) [35]. sEMG por lo general presenta un ancho de banda entre 0 y
500 Hz [36]. Este ancho de banda necesita ser reforzado con filtros con el fin de eliminar el ruido a
frecuencias fuera de esta banda. Esta etapa de filtrado es necesaria para evitar problemas de aliasing
de la señal. El correcto posicionamiento de los electrodos es de gran importancia, debido a que
influye en la calidad de la señal, un sensor mal ubicado u orientado puede producir variaciones
significativas en la calidad de la señal y/o amplitud [37].

Para la adquisición de EEG, el electrodo más comúnmente utilizado es Ag/AgCl con contacto
típicamente húmedo. La señal de EEG tiene una amplitud débil (mucho más baja comparada con
sEMG) y está sujeto a contaminación por ruido tanto de fuentes externas como internas. En EEG,
la actividad de fondo del cerebro puede ser también percibida como ruido; esto hace que las señales
sean más difícil de procesar y clasificar, ya que algunas de las características del ruido pueden
ser muy similares a las características de la señal deseada. La amplitud de la señal adquirida en
EEG se estima típicamente alrededor de 100µV [38] y en análisis clásico se consideran frecuencias
entre 0 y 40 Hz. Sin embargo, estudios en la literatura han demostrado actividad significativa de 0 a
aproximadamente 250 Hz [39]. En sistemas de EEG clínicos, generalmente se usa una referencia
única, ubicada cerca de los electrodos, pero alejada de actividad muscular o neural, por ejemplo,
las orejas.

La colocación de los electrodos de EEG es de gran importancia, ya que la ubicación de
los mismos sobre un área específica del cuero cabelludo determina el área del cerebro que será
monitoreada. El sistema internacional 10-20 normaliza el posicionamiento de los electrodos. Éste
se basa en las distancias relativas medidas en la cabeza del usuario. La base de estas medidas son la
distancia Nasion-Inion y el perímetro de la cabeza. Las posiciones de los electrodos se nombran de
acuerdo a los lóbulos en que se ubican: temporal (T), parietal (P), occipital (O), frontal (F) y central
(C) (Figura IV). Como no existe un lóbulo central en el cerebro, esta nomenclatura se utiliza solo
como referencia para las posiciones de los electrodos del surco central. La letra inicial es seguida
por un identificador referenciando la posición. La letra z se utiliza para electrodos situados sobre la
fisura longitudinal que separa los dos hemisferios. Los electrodos situados en el lado izquierdo de la
cabeza reciben números impares, en orden ascendente de distancia desde el vértice. Los electrodos
ubicados en el lado derecho reciben números pares siguiendo el mismo principio de ordenación del
lado izquierdo [12].

2.2.2 Tecnologías de actuadores
Diferentes tecnologías de actuadores utilizados en robótica no pueden ser aplicadas a exoesque-

letos, donde son necesarios actuadores que proporcionen torques altos mientras operen a velocidades
altas [40]. Las principales opciones de actuadores para el uso en exoesqueletos son: eléctricos,
neumáticos, hidráulicos, elásticos seriales (SEA según sus siglas en inglés) y más recientemente
SMA (del inglés shape memory alloy, aleación con memoria de forma).

Motores eléctricos
Los motores eléctricos de corriente continua son los actuadores más usados en los exosqueletos

robóticos actuales (HAL [41], ReWalk [42], ExoBionics [43], Rex Bionics [44]). Dichos actuadores,
especialmente los motores eléctricos sin escobillas (brushless), son compactos, robustos, presentan
alto rendimiento, alta relación par/peso y son relativamente fáciles de controlar. Varios modelos
comerciales están disponibles en distintas formas y tamaños, y su precio es relativamente bajo.
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Además, este tipo de actuador es una excelente opción cuando de trata de dispositivos portátiles, ya
que pueden ser directamente alimentados por baterías de bajo voltaje.

En el diseño de actuadores para exosqueletos, los motores eléctricos generalmente van acoplados
a un sistema reductor de velocidad (reductor harmónico, de engranajes convencionales, etc.). Esto
se debe a que los motores eléctricos generalmente suelen presentar velocidades angulares mucho
más elevadas que las requeridas por las articulaciones humanas. Así, el conjunto motor/reductor
adecuadamente seleccionado presentará velocidades reducidas y pares más elevados, adecuándose
más a los requisitos de los movimientos humanos.

En aplicaciones de exoesqueletos, tal vez la principal desventaja del conjunto motor/reductor es
su rigidez. Dicha rigidez puede causar daños al usuario, generar inestabilidades y/o limitaciones en
los movimientos. En un intento de mitigar esa limitación, algunos proyectos incluyen un elemento
elástico en serie con el actuador. Ese tipo de actuador es conocido como SEA (Series Elastic
Actuator) y será detallado más adelante.

Actuadores neumáticos

Los actuadores neumáticos se basan en la presión de aire comprimido para ejercer movimiento.
Normalmente un compresor (un tipo de bomba neumática) comprime aire dentro de un reservatorio,
generalmente cilindros metálicos. Ese aire presurizado sirve como “combustible” para el actuador
neumático. El actuador está compuesto por un pistón que se mueve dentro del cilindro cuando se
inyecta una presión del aire.

Los actuadores neumáticos pueden presentar pares elevados. Sin embargo, suelen ser dispositi-
vos grandes y voluminosos, difíciles de controlar con precisión y son difícilmente portátiles. En el
caso de exoesqueletos estacionarios para rehabilitación, actuadores neumáticos son utilizados en
dispositivos como PAM [45] y POGO [46].

Actuadores hidráulicos

Los actuadores hidráulicos están constituidos por cilindros o rotores en los cuales se inyecta
un fluido (generalmente un tipo especial de aceite) bajo presión. Esa presión del fluido genera
movimiento lineal (en el caso de los cilindros) o rotacional (en el caso de los rotores). Este tipo de
actuador es capaz de producir pares más elevados comparado con otros sistemas. Por esa razón,
suelen ser los actuadores usados en los exoesqueletos militares (Sarcos [47], Bleex [48, 49], etc.) o
para rescates, donde el objetivo es amplificar varias veces la fuerza ejercida por el usuario.

El sistema de actuación se basa en una bomba hidráulica (generalmente accionada por un motor
de combustión interna) responsable por presurizar el fluido en el circuito hidráulico. El control del
movimiento se hace por medio de válvulas especiales que liberan o impiden el flujo del fluido en
determinada dirección.

Como desventajas, estos actuadores suelen ser pesados y voluminosos, siendo poco atractivos
para dispositivos portátiles. Además, suelen ser difíciles de controlar con precisión y presentan
velocidad de actuación limitada.

Cuando se tratan de exoesqueletos de uso clínico, los actuadores hidráulicos no son muy usados
en la práctica. Además de las desventajas ya mencionadas, otra razón importante es que la alta
presurización y las fugas de aceite de un sistema hidráulico pueden comprometer la seguridad y la
salud del usuario durante su uso.

Actuadores elásticos seriales (SEAs)

Los SEAs son sistemas de actuación recientemente usados en robots vestibles, y quizás los más
estudiados últimamente. En la mayoría de los casos son constituidos por un conjunto motor/reductor
en serie con un elemento elástico, casi siempre un muelle. El movimiento del motor comprime de
forma gradual el muelle, generando una rigidez variable en la actuación.

Ese tipo de actuador busca mitigar la limitación de los sistemas de actuación rígidos, al ser



28 Capítulo 2. Exoesqueletos como alternativa para la movilidad

aplicados a dispositivos robóticos que actúan conjuntamente con el cuerpo humano. Debido a los
tejidos blandos del cuerpo, los actuadores totalmente rígidos pueden causar daños e inestabilidades
cuando están acoplados paralelamente a las extremidades humanas, por lo que los SEAs se presentan
como una alternativa que facilita una mejor adaptación/interacción entre humano y robot.

No obstante, los actuadores elásticos seriales presentan como principales desventajas su com-
plejidad de diseño y difícil control. La coordinación suave de la fuerza y la posición del actuador
en paralelo a la articulación humana es una tarea compleja desde el punto de vista del control.

Actuadores SMA (Shape memory alloy)
Los actuadores SMA son básicamente constituidos por un elemento conductor al cual se aplica

una corriente eléctrica. El calor generado por la corriente eléctrica hace que el conductor se dilate,
aumentando su tamaño. Cuando se suprime la corriente eléctrica, el conductor vuelve a enfriarse y
el material se comprime. Actuadores basados en este principio son generalmente constituidos por
un sistema de hilos y poleas. Controlando la intensidad de la corriente eléctrica que circula por el
hilo, se controla el desplazamiento del actuador.

Generalmente este tipo de actuadores son muy compactos y ligeros. Sin embargo, presentan
limitaciones en cuanto al máximo calor generado y el tiempo de respuesta de actuación (inercia
térmica de calentamiento y enfriamiento). Debido a eso, los actuadores SMA suelen ser usados en
las articulaciones que requieren poca fuerza, como los dedos de la mano, muñeca y codo.

2.2.3 Tecnologías de fuentes de energía
Las fuentes de energía en aplicaciones que implican dispositivos robóticos portátiles son un

tema de gran importancia. Una fuente de energía portátil puede considerarse satisfactoria si cumple
los siguientes requisitos mínimos:

Presentar elevada autonomía: Debe permitir al usuario usar el dispositivo por un largo periodo
de tiempo sin la necesidad de recarga o reemplazo;
Ser ligera y compacta: Elevado peso y/o tamaño puede causar incomodidad o fatiga al usuario,
causando limitación del tiempo de uso debido al cansancio;
Permitir una rápida recarga: Una vez agotada la fuente de energía, ésta debe ser de recarga
fácil y rápida, permitiendo al usuario un uso continuo del dispositivo;
Presentar una larga vida útil: Debe ser posible recargar un elevado número de veces.

Las baterías son las fuentes de energía utilizadas prácticamente en todos los exoesqueletos
robóticos actuales. La tecnología en desarrollo de baterías ha avanzado mucho en los últimos años,
sobre todo en aquellas basadas en compuestos de Litio. Las baterías de iones de Litio y polímero de
Litio son las más comunes. Estas baterías suelen tener densidades de energía de más de 260 Wh/kg,
lo que confiere autonomía relativamente alta a los exoesqueletos actuales.

Típicamente, las celdas de una batería de iones de Litio presentan voltajes de 3.7 V, mientras
que las de polímero de Litio son generalmente de 3.2 V. Varias celdas pueden ser combinadas en
serie para producir valores de voltajes mucho más altos. El tiempo medio de carga de una batería de
Litio suele ser de 2 horas, por lo que, en general, los dispositivos cuentan con baterías reemplazables.
Así, mientras una batería está siendo cargada, una segunda está en uso. Recientemente, están siendo
desarrolladas baterías de nanotubos de carbono. Este tipo de baterías presentan una densidad de
energía superior a las de Litio, tiempo de carga reducido y menor tamaño y peso. No obstante, aún
no están comercialmente disponibles.

2.3 Principales daños neurológicos
Las enfermedades neurológicas constituyen un variado grupo de entidades que se caracterizan

por la afectación del sistema nervioso y que pueden provocar procesos discapacitantes con carácter
severo y progresivo. Aunque son muchos los trastornos descritos del sistema nervioso, en este
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capítulo vamos a describir de forma breve las enfermedades neurológicas de mayor prevalencia y
en los que la rehabilitación juega un papel relevante debido a que todas ellas conllevan una severa
discapacidad motora.

2.3.1 Ictus
El ictus está causado por un trastorno circulatorio cerebral que altera de forma transitoria o

definitiva el funcionamiento de una o varias partes del cerebro [50]. Constituyen, en la actualidad,
uno de los más importantes problemas de salud pública. Son la tercera causa de muerte en el
mundo occidental, la primera causa de invalidez permanente entre las personas adultas y una de las
principales causas de déficit neurológico en el anciano. Denominamos ictus a un trastorno brusco de
la circulación cerebral, que altera la función de una determinada región del cerebro. Son trastornos
que tienen en común su presentación brusca, que suelen afectar a personas ya mayores, aunque
también pueden producirse en jóvenes. Los términos accidente cerebrovascular, ataque cerebral o,
menos frecuentemente, apoplejía son utilizados como sinónimos del término ictus. El ictus, por lo
tanto, puede producirse tanto por una disminución importante del flujo sanguíneo que recibe una
parte de nuestro cerebro como por la hemorragia originada por la rotura de un vaso cerebral. En el
primer caso hablamos de ictus isquémicos; son los más frecuentes (hasta el 85% del total) y su
consecuencia final es el infarto cerebral: situación irreversible que lleva a la muerte a las células
cerebrales afectadas por la falta de aporte de oxígeno y nutrientes transportados por la sangre. En
el segundo caso nos referimos a ictus hemorrágicos; son menos frecuentes, pero su mortalidad es
considerablemente mayor [51]. Como contrapartida, los supervivientes de un ictus hemorrágico
suelen presentar, a medio plazo, secuelas menos graves [51]. En el ictus isquémico el déficit puede
ser global cuando afecta a todo el encéfalo, como el debido a la falta de oxígeno resultante de una
parada cardiorrespiratoria, o focal, cuando afecta a una sola parte del encéfalo, como sucede en un
infarto cerebral [52].

De los pacientes que sobreviven a un ictus la mayoría tendrá secuelas que limitarán su in-
dependencia y deteriorarán su calidad de vida. Los síntomas de un ataque cerebrovascular son
muy variados, en función del área cerebral afectada: pueden ser síntomas puramente sensoriales o
puramente motores o una combinación de ambos (sensitivomotores). La topografía de los déficits
suele ser la afectación de un hemicuerpo (cara, miembro superior e inferior) del lado contrario al
del hemisferio cerebral afectado. Los más frecuentemente diagnosticados son:

Pérdida de fuerza en un brazo o una pierna, o parálisis en la cara (hemiparesia / hemiplejía).
Dificultad para expresarse, entender lo que se le dice o lenguaje ininteligible (disartria /
afasia).
Dificultad al caminar, pérdida de equilibrio o de coordinación.
mareos, dolor de cabeza brusco, intenso e inusual, casi siempre acompañado de otros sínto-
mas.
Pérdida de la visión en uno o en ambos ojos (hemianopsia).
Déficits visuoperceptivos (heminegligencia).
Además de las manifestaciones físicas, hasta un 50 por ciento de las personas que sobreviven
a un ataque cerebral sufren depresión durante los primeros años; a pesar de esto, en la mayoría
de los casos se omite el diagnóstico, lo que repercute negativamente en el paciente.

2.3.2 Esclerosis Múltiple
La esclerosis múltiple (EM) es una enfermedad de etiología desconocida y de patogenia

autoinmune que daña la mielina (material lipoproteico que se encuentra en el sistema nervioso,
formando una capa gruesa alrededor de los axones neuronales y que permite la transmisión de los
impulsos nerviosos). Esta afectación de la mielina se produce mediante la formación de placas o
lesiones inflamatorias que se traduce en una desmielinización que es la responsable de los signos
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y síntomas de la enfermedad. Tras las causas traumáticas, la EM constituye la segunda causa de
discapacidad neurológica en adultos jóvenes. Su incidencia varía con muchos factores como pueden
ser el sexo (más frecuente en mujeres), la raza (más frecuente en la raza blanca) y la situación
geográfica.

El curso de la esclerosis múltiple no se puede pronosticar. Algunas personas se ven mínimamente
afectadas por la enfermedad, y en otras avanza rápidamente hacia la incapacidad total; pero la
mayoría de afectados se sitúa entre los dos extremos. Si bien cada persona experimenta una
combinación diferente de síntomas de esclerosis múltiple, hay varias formas clínicas definidas en el
curso de la enfermedad [52]:

Esclerosis múltiple recurrente-remitente con recaídas y remisiones: Es la forma más frecuente
de la enfermedad. En esta forma de EM hay recaídas imprevisibles (brotes) durante las
cuales aparecen nuevos síntomas o los síntomas existentes se agravan. Esto puede tener una
duración variable (días o meses) y hay una remisión parcial e incluso una recuperación total.
La enfermedad puede permanecer inactiva durante meses o años.
Esclerosis múltiple progresiva secundaria: En algunas personas que tienen inicialmente EM
recurrente-remitente con recaídas y remisiones, se desarrolla posteriormente una incapacidad
progresiva en el curso de la enfermedad sin que hayan tenido brotes claros. Es la forma más
frecuente en fases avanzadas de la enfermedad.
Esclerosis múltiple progresiva primaria: Esta forma de EM se caracteriza por la ausencia
de ataques definidos, pero hay un comienzo lento y un empeoramiento constante de los
síntomas. Se produce una acumulación de deficiencias e incapacidad que puede estabilizarse
en determinado momento o continuar durante meses y años. Es la de pronóstico más incierto.
Forma recaída y progresión: se produce un deterioro progresivo desde el inicio de la enfer-
medad pero también habrá brotes.

La sintomatología en la EM es muy variada dependiendo del área del sistema nervioso central
que esté afectada. Lo signos o síntomas más característicos son: trastornos cognitivos, afectivos
(destaca la depresión), alteraciones visuales (siendo la neuritis óptica la más frecuente), trastornos
de las vías oculomotoras (el nistagmo y la diplopía son los más frecuentes), alteraciones de la
sensibilidad, alteraciones de las vías motoras (pérdida de fuerza de distribución variable siendo
la más frecuente la afectación de los miembros inferiores provocando una paraplejia espástica),
alteración cerebelosa (provoca alteración en el equilibrio y en la coordinación de los movimientos
que se manifiesta en marcha con ataxia, temblor y alteraciones en el habla como disartria cerebelosa)
y alteración del control esfinteriano y sexual (incontinencia urinaria, estreñimiento y disfunción
sexual).

2.3.3 Lesión Medular

Actualmente, se entiende por Lesión Medular (LM) cualquier alteración sobre la médula espinal
que origine interrupciones en la transmisión del impulso nervioso desde el cerebro hacia la periferia
y viceversa, produciendo alteraciones en el movimiento, la sensibilidad o la función autónoma
por debajo del nivel de lesión [53]. El origen de la lesión medular puede ser traumático y no
traumático. En este caso, las causas pueden ser congénitas (mielomeningocele) o adquiridas de
origen infeccioso, neoplásico, vascular, autoinmune, inflamatorio, desmielinizante, idiopático o
iatrogénico.

La incidencia de casos de LM varía de unos países a otros. En EEUU la prevalencia es de
aproximadamente 30-40 casos por millón de habitantes, con una incidencia alrededor de 10.000
casos nuevos al año. El resto de países occidentales varía desde 10.4 por millón de habitantes al año
en Holanda, hasta 30 en Australia o 50 en Japón [54]. Las directrices de la American Spinal Injury
Association (ASIA) [55, 56] para la definición y clasificación de la lesión medular son seguidas
de forma internacional y así se considera tetraplejia a la afectación de los segmentos cervicales de
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la médula espinal que provocan alteración en las extremidades superiores, tronco, extremidades
inferiores y órganos pélvicos, siendo la tetraplejia dependiente de ventilación mecánica si se ve
implicado el diafragma. Por otra parte, el término paraplejia se considera como la afectación
medular de los segmentos dorsales, lumbares y sacros; dependiendo del nivel de lesión se verán
afectados tronco, extremidades inferiores y órganos pélvicos [57]. El nivel de lesión lo constituye
el último segmento medular no afectado en sentido cráneo-caudal. La extensión de la lesión según
la graduación ASIA nos permite determinar si la lesión es completa o incompleta [57]. La lesión es
completa cuando no existe función motora ni sensitiva alguna, incluyendo los niveles sacros por
debajo del nivel de lesión y es incompleta cuando persiste sensación perineal, anal aunque no sean
normales y función voluntaria del esfínter anal o contracción muscular tres metámeras por debajo
del nivel de lesión aunque no sean normales. Según los estándares establecidos internacionalmente
por la ASIA, la LM se puede clasificar en cinco niveles de afectación según la ASIA Impairment
Scale (AIS), (Tabla 2.1).

A Completa. No está preservada ninguna función motora o sensitiva
a nivel de los segmentos S4-S5.

B Incompleta. Hay función preservada sensitiva, pero no motora,
por debajo del nivel neurológico y se extiende hasta los
segmentos sacros S4-S5.

C Incompleta. La función motora está preservada por debajo del
nivel neurológico y la mayoría de los músculos clave por debajo
de dicho nivel tienen un grado muscular menor de 3.

D Incompleta. La función motora está preservada por debajo del
nivel neurológico y la mayoría de los músculos clave por debajo
de dicho nivel tienen un grado muscular mayor o igual a 3.

E Normal. Funciones sensitivo-motoras recuperadas completamente.

Tabla 2.1: Escala de AIS.

Dentro de la lesión medular incompleta encontramos varios síndromes. El síndrome centrome-
dular ocurre en los segmentos cervicales de la médula y se caracteriza por mayor debilidad en los
miembros superiores que en los inferiores y preservación al menos parcial sacra [58]. El síndrome
Brown-Séquard consiste en una hemisección medular que supone por debajo del nivel de lesión:
pérdida motora del mismo lado, pérdida de la propiocepción del mismo lado y pérdida de la sensibi-
lidad termoanalgésica del lado contrario. En el síndrome medular anterior la lesión afecta a los dos
tercios anteriores del cordón medular sin afectación de las columnas posteriores y cursa con una
mayor o menor pérdida de función motora y de sensibilidad termoanalgésica con preservación de la
sensibilidad discriminativa y propioceptiva. Finalmente la lesión de cono medular y cola de caballo.
La cola de caballo está constituida por las raíces nerviosas de los últimos segmentos del cordón
medular. Las lesiones del cono medular son lesiones de la primera motoneurona igual a las lesiones
de los niveles superiores. Las lesiones del cono afectan específicamente a la función esfinteriana,
vesical y sexual y las lesiones de cola de caballo son lesiones de la segunda motoneurona. En la
clínica es difícil encontrar estas lesiones de forma independiente ya que lo normal es que se solapen
entre ellas.

Las manifestaciones clínicas más relevantes de la LM son la pérdida de la movilidad de los
músculos cuya inervación depende de segmentos medulares por debajo del nivel de la lesión, pérdi-
da de la sensibilidad de la misma zona corporal y pérdida del control esfinteriano. No obstante la LM
conlleva asociadas diversas complicaciones secundarias que pueden resultar debilitantes e incluso
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potencialmente mortales como, por ejemplo, infecciones urinarias, espasmos musculares, osteopo-
rosis, úlceras por presión, dolores crónicos y complicaciones respiratorias [59]. Las complicaciones
más frecuentes que pueden presentarse en los sujetos con LM son cardiovasculares (los problemas
más importantes relacionados con el sistema cardiovascular suele ser la hipotensión ortostática
y la enfermedad tromboembólica venosa), respiratorias (son debidas a la debilidad o la parálisis,
ya sea del diafragma o de la musculatura accesoria de la respiración y a procesos infecciosos),
gastrointestinales (la complicación más destacada es el intestino neurógeno que conlleva pérdida
del control del esfínter anal), genitourinarias (la pérdida del control del vaciamiento de la vejiga
provoca numerosas infecciones y complicaciones urológicas mientras quela pérdida de la erección
y de la eyaculación en el varón compromete los aspectos de la esfera sexual), musculoesqueléticas
(con frecuencia aparecen contracturas y osificaciones heterotópicas), cutáneas (las úlceras por
presión son las una de las complicaciones más devastadoras debiendo su origen a un proceso de
isquemia derivado de una presión mantenida sobre una prominencia ósea.) y neurológicas (además
de la parálisis y la pérdida de sensibilidad, complicaciones como la espasticidad y el dolor tanto de
origen musculoesquelético como neuropático comprometen la calidad de vida de la persona con
LM).

2.3.4 Parálisis cerebral

El término parálisis cerebral (PC) no es un diagnóstico específico, es un abanico clínico que
incluye muchas formas patológicas [60]. Se trata de un trastorno del desarrollo de la postura y del
movimiento de carácter persistente que condiciona una limitación de la actividad y es secundario
a una agresión no progresiva a un cerebro inmaduro. Además presente una frecuente asociación
con otras alteraciones de tipo sensitivo, cognitivo, de conducta, de comunicación, perceptivas o
epileptógenas, así como con diferentes afecciones musculoesqueléticas secundarias [61]. El hecho
de que afecte a un cerebro inmaduro hace que las consecuencias de la lesión sean difícilmente
predecibles por la plasticidad y la capacidad de reorganización del cerebro. El límite de edad para
considerar un trastorno motor cerebral adquirido como PC es ambiguo, pero en general se aceptan
los primeros 2-3 años de vida [62].

La parálisis cerebral (PC) es la causa más frecuente de discapacidad motora en le edad pediátrica
que persistirá en la edad adulta. La PC puede ser de origen prenatal, perinatal o posnatal. En función
de la topografía de afectación, la PC puede ser unilateral o bilateral. La unilateral habitualmente se
presenta como hemiparesia (afectación de brazo y pierna homolateral). La bilateral puede adoptar
diferentes formas. La diparesia es aquella en la que hay una afectación de las 4 extremidades pero
con un predominio claro de afectación de los miembros inferiores; la triparesia en la que se produce
una afectación de ambas extremidades superiores y una extremidad superior y la tetraparesia es
aquella en la que se produce una afectación de las 4 extremidades de magnitud similar.

Otra forma de clasificar a la PC es según el trastorno motor predominante. Atendiendo a este
criterio puede ser espástica, discinética-distónica, atáxica o mixta. La espasticidad es la forma
más frecuente presentándose en el 70-80% de los casos. En los niños pequeños es el fenómeno
más llamativo, produciendo un patrón de puntillas y equino. Los cuadros clínicos más comunes
son la tetraparesia espástica, la diparesia espástica y la hemiparesia espástica. La tetraparesia
espástica tiene una incidencia baja siendo la causa de origen prenatal en la gran mayoría de los
casos. Se asocia a gran número de comorbilidades como retraso mental, epilepsia, alteraciones de
la deglución, alteraciones visomotoras y deformidades ortopédicas graves (escoliosis, luxación de
cadera). La diparesia espástica es el tipo más frecuente de PC siendo su causa generalmente de
origen perinatal en los prematuros (hemorragias periventriculares) dando una imagen característica
en la RM de leucomalacia periventricular. La gravedad de afectación en este caso es variable, desde
formas leves distales con hipertonía de los músculos de la pantorrilla y marcha de puntillas hasta
niños que no pueden deambular [63]. La hemiparesia es el segundo tipo más frecuente siendo
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su etiología más frecuente la prenatal por daño vascular. El diagnóstico se pone de manifiesto al
inicio de la manipulación donde al paciente usa menos la mano afecta que tenderá a estar más
cerrada y con inclusión del pulgar. Es menos frecuente la afectación de predominio de los miembros
inferiores aunque la marcha se adquiere en casi la totalidad de los casos [64].

La complejidad de sus síntomas obliga a una valoración adecuada de cada caso y a la implicación
de un amplio grupo de profesionales que aborden los problemas de índole médica, quirúrgica,
ortopédica, educativa, emocional y social.

2.3.5 Traumatismo craneoencefálico
Se puede definir la lesión cerebral traumática como el traumatismo craneocerebral asociado a

una disminución del nivel de conciencia, amnesia, otras alteraciones neurológicas o neuropsico-
lógicas, fractura craneal, lesiones intracraneales o muerte [65]. Su incidencia está en aumento en
los últimos años, de hecho en USA es la principal causa de morbilidad y mortalidad en personas
comprendidas entre 1 y 44 años [66]. Afecta con mayor frecuencia al sexo masculino.

Existen diversos tipos de lesiones que pueden provocarse en el traumatismo craneoencefá-
lico (TCE) como son las fracturas de cráneo, los hematomas intracerebrales, las hemorragias
subaracnoideas, las contusiones y el daño cerebral difuso o lesión axonal difusa [52].

Una correcta valoración clínica permitirá disponer de una información adecuada para establecer
el pronóstico y un plan de tratamiento. La escala más utilizada es la Escala de Glasgow que valora
la apertura de los ojos, la respuesta motora y la respuesta verbal cuya puntuación va de 3 a 15
puntos. A medida que disminuye el valor de la puntuación nos indica que el traumatismo es más
severo.

La principal diferencia con el ictus o el daño cerebral de origen cerebral es que en el caso del
ictus el daño cerebral se delimita al tejido irrigado por la arteria correspondiente, mientras que en
el caso del TCE el daño es más difícil de delimitar y la parte afectada dependerá de la naturaleza
del impacto. Las manifestaciones clínicas del TCE, al igual que en el caso del ictus, incluyen
déficits neurológicos como paresias, alteraciones sensitivas, déficits oculomotores pero en el TCE
aparecen de forma mucho más frecuente las crisis epilépticas y alteraciones neuropsicológicas como
trastornos cognitivos que afectan a la atención y a la memoria, el estado de ánimo y la conducta.
Comparten con otros cuadros neurológicos como la LM o el ictus la posibilidad de presentar
problemas del tracto intestinal, infecciones respiratorias y de tracto urinario, úlceras cutáneas por
presión, problemas tromboembólicos y osificaciones heterotópicas. Sin embargo, a diferencia de
los casos anteriores, en el TCE son habituales los casos de disfunción hormonal hipofisaria.

2.3.6 Enfermedad de Parkinson
La enfermedad de Parkinson (EP) es un trastorno degenerativo del sistema nervioso central que

pertenece a un grupo de afecciones conocidas como trastornos del movimiento. Es la enfermedad
neurodegenerativa más frecuente tras la enfermedad de Alzheimer. Es a la vez crónica, es decir,
que persiste durante un extenso período de tiempo, y progresiva, lo que significa que sus síntomas
empeoran con el tiempo. Es un tipo de trastorno del movimiento que ocurre cuando las neuronas
dopaminérgicas de la sustancia negra no producen suficiente cantidad de una sustancia química
importante en el cerebro conocida como dopamina. Se desconoce la causa exacta de la enfermedad,
aunque algunos casos son hereditarios y se pueden deber a mutaciones genéticas específicas.
Sin embargo, la mayoría de los casos son esporádicos, lo que quiere decir que la enfermedad
generalmente no es hereditaria. Su prevalencia aumenta con la edad, teniendo una prevalencia
en torno al 2% en personas mayores de 65 años y es más frecuente en varones. Suele comenzar
alrededor de los 60 años, pero puede aparecer antes.

Los síntomas comienzan lentamente, en general, en un lado del cuerpo. Luego afectan ambos
lados. Algunos son:
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Temblor de reposo en las manos, los brazos, las piernas, la mandíbula y la cara.
Rigidez en los brazos, las piernas y el tronco.
Bradicinesia o lentitud de los movimientos.
Problemas de equilibrio y coordinación.

Los primeros síntomas de la EP pueden ser sutiles y se presentan gradualmente. Las personas
afectadas pueden sentir temblores leves o tener dificultad para levantarse de una silla. Las actividades
pueden tomar más tiempo que antes en completarse y las personas pueden notar cierta rigidez,
además de la lentitud. Pueden notar que hablan en voz muy baja o que escriben de manera lenta
con letra pequeña o difícil de entender. Este período temprano puede durar mucho tiempo antes
de que aparezcan los síntomas motores (de movimiento) más clásicos y obvios. A medida que
los síntomas empeoran, las personas con la enfermedad pueden tener dificultades para caminar o
hacer labores simples. Las personas con enfermedad de Parkinson a menudo desarrollan la llamada
marcha parkinsoniana que incluye una tendencia a inclinarse hacia adelante, dando pequeños pasos
rápidos, como apurados (llamado festinación), y experimentan una reducción de movimiento en
uno o ambos brazos. Pueden tener problemas para iniciar el movimiento (la vacilación inicial)
y pueden detenerse de repente cuando van caminando (se quedan “congelados”) [67]. También
pueden tener problemas como depresión, trastornos del sueño o dificultades para masticar, tragar o
hablar.

2.4 Técnicas tradicionales de rehabilitación
El accidente cerebro vascular (ACV) es actualmente una de las enfermedades del sistema

nervioso central más devastadoras en el mundo, a menudo causando la muerte y discapacidad
física grave. De acuerdo a cifras de la Organización Mundial de la Salud (OMS), se estima que
anualmente provoca 5.5 de millones de muerte en todo el mundo, representando la segunda causa
de muerte mas importante. Al ser una enfermedad cuyo riesgo aumenta con la edad, se espera que
la prevalencia de ACV aumente significativamente en todo el mundo en los próximos años ya que
la población mayor a 65 años, sigue aumentando aproximadamente una cantidad de 9 millones de
personas por año [68]. Se espera que para él año 2025 la población de personas mayores de 65 años
sea de aproximadamente 800 millones de personas, de los cuales 2/3 de esa población esté presente
en América Latina y Asia [68].

El ACV se refiere al ictus o evento neurológico agudo debido a una falla en la circulación
cerebral con una duración mayor a 24 horas y que afecta al tejido cerebral y compromete el estado
neurológico del paciente, causado por una oclusión súbita de un vaso de origen trombótico o
embólico, tomando el nombre de ACV isquémico. O puede estar causado debido a una hemorragia
intraparenquimatosa, subaracnoidea o intraventricular de origen aneurismático, hipertensivo o
secundario a un tumor o mal formación arterio-venosa, tomando el nombre de ACV hemorrágico
[69]. Cabe destacar que los ACV de origen hemorrágico actualmente van a descenso gracias a los
mejores tratamientos anti hipertensivos [70].

La Organización Mundial de la Salud, a través de estudios ha dado cuenta de diversos factores
de riesgo. Entre ellos encontramos factores sociales los cuales son el tabaquismo, alcoholismo, mala
alimentación e inactividad física. Factores personales tales como hipertensión arterial, diabetes,
y elevada proporción cintura-cadera. Factores psicosociales como la depresión. Los cuales son
responsables de aproximadamente el 90% de los casos ACV en todo el mundo [71].

Para reconocer este evento neurológico agudo o ictus, se ha dado cuenta de distintos signos
y síntomas. Signos tales como pérdida de la conciencia, anisocoria, perdida de campo visual,
ataxia, disartria, fiebre, desordenes en el lenguaje como afasia, además de cambios de personalidad,
tremor, caída de presión ortostatica, nistagmo y debilidad muscular. En cambio, en los síntomas nos
encontramos con parestesia, debilidad generalizada, ataxia, dolor de cabeza, dolores musculares,
desordenes de lenguaje tales como afasia receptiva y expresiva, desorientación, perdida o doble vi-
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sión, fatiga, vértigo, náuseas y vómitos, disartria, disfagia, cambios de estado mental, incontinencia,
agitación y respiraciones cortas [72].

Los sobrevivientes de un ACV suelen presentar discapacidad la cual se define según La
Clasificación Internacional del Funcionamiento, de la Discapacidad y de la Salud como un término
genérico que abarca deficiencias, limitaciones de la actividad y restricciones a la participación [73].
Por lo general los pacientes secuelados de este ictus presentan una gran cantidad de deficiencias
sensoriales y motoras, de las cuales para su descripción se utiliza como modelo una hemiplejía de
gravedad media. Una de ellas como ya se nombró anteriormente es la hemiplejia, la cual se refiere a
una parálisis de un lado del cuerpo, la cual está acompañada de espasmos musculares. Es frecuente
encontrar espasticidad, el cual es un trastorno motor donde los músculos se mantienen contraídos
provocando rigidez y acortamiento, lo cual interfiere en el movimiento y actividades funcionales.
Otra consecuencia es la hemiparesia, definida como debilidad o disminución de la fuerza motora
o parálisis parcial de un lado del cuerpo. De acuerdo a estudios en pacientes secuelados de ACV,
tareas básicas tales como vestirse, desvestirse, abrochar los botones, que requieren coordinación,
y la administración de medicamentos, son actividades muy dificultosas a realizar [74, 69]. Otros
problemas que se suelen o pueden presentar en aquellos pacientes secuelados de ACV: 1-. Ataxia
cerebelosa la cuál es una pérdida de coordinación muscular provocado por una lesión del cerebelo.
2-. Disfagia, la cual se define como la dificultad o imposibilidad para tragar. 3-. Disartria, definido
como la dificultad para articular sonidos y palabras. 4-. Parálisis facial. 5-. Daño cognitivo. 6-.
Vértigo. 7-. Falta de atención sensorial [69]. Finalmente, uno de los mayores hitos motores afectados
es la marcha, donde se observan patrones anormales que no corresponden al adecuado proceso de
marcha normal de cualquier persona, debido a problemas de control postural y anormalidades en el
ciclo de la marcha [74, 75]. Estudios han demostrado diversas alteraciones biomecánicas en los
patrones de marcha en plano sagital de aquellos pacientes secuelados de ACV en comparación con
sujetos sanos, donde se da cuenta una menor flexión plantar de tobillo al momento del contacto
inicial del pie, flexión dorsal disminuida durante la fase media de apoyo, flexión plantar de los
dedos del pie disminuida, al momento del despegue ello, y deformaciones del pie hacia varo durante
la fase de impulso [75]. Además, se ha visto que los pacientes secuelados de ACV, presentan una
menor velocidad de marcha, debido a una longitud de zancada mucho menor y un mayor uso de
tiempo en la fase de doble apoyo en comparación a sujetos sanos [75]. Llevando por consiguiente
que los pacientes secuelados de ACV presenten patrones de marcha alterados en comparación a
sujetos sanos.

La evolución típica de un paciente secuelado de ACV con respecto a su rehabilitación, es la de
recuperación, la cual no será del 100%. Este proceso de recuperación sigue una curva ascendente
de pendiente progresivamente menor (Figura 2.7). En un paciente con recuperación favorable de
su déficit, encontraremos que habitualmente la mejoría de este transcurre al inicio. Esto se debe
en parte a la recuperación del tejido penumbra de la periferia del área isquémica (relacionado a
grandes rasgos con la resolución del edema perilesional, la inflamación, los procesos oxidativos y
el flujo de Na y Ca). En contraposición, la mejoría a largo plazo se achaca a la plasticidad neuronal
(las neuronas sanas pueden “aprender” funciones de las neuronas afectadas, pudiendo sustituir a
estas) [76, 77].

Aunque es imposible prever cuanta recuperación es capaz de alcanzar nuestro paciente el estudio
comunitario Copenhague Stroke Study muestra que el 95% de la recuperación será alcanzada
aproximadamente el tercer mes, siendo el primer mes y medio el lapso de tiempo donde se logrará
la recuperación más rápida 85% [76].

2.4.1 Rehabilitación del Accidente Cerebrovascular

La rehabilitación según la OMS es un proceso destinado a permitir que las personas con
discapacidad alcancen y mantengan un nivel óptimo de desempeño físico, sensorial, intelectual,
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Figura 2.7: Tasa de Recuperación neurológica y funcional del total de pacientes con ACV.

psicológico y/o social. La rehabilitación abarca un amplio abanico de actividades, como atención
médica de rehabilitación, fisioterapia, psicoterapia, terapia del lenguaje, terapia ocupacional y
servicios de apoyo [78].

La rehabilitación de un ACV consta de una fase aguda, una fase subaguda y una fase tardía o
de estabilización que busca la reinserción del paciente en su medio social [76].

La fase aguda [76] es aquella que se desarrolla principalmente en centros especializadas en
el manejo de patología cerebrovascular aguda (Unidades de Tratamiento del Ataque Cerebral -
UTAC) o en Unidades de Paciente Crítico, bajo la dirección de neurólogos expertos en patología
cerebrovascular. Donde tenemos como gran objetivo la prevención, diagnóstico y tratamientos de
complicaciones ya este dadas por el propio ACV o por el proceso de inmovilizaciones, tales como
UPP, dolor, TVP, neumonía, contracturas y atrofia muscular, ortostatismo, etc. Los principios que
guían lo anterior para el terapeuta o kinesiólogo se basan en el adecuado posicionamiento en la
cama con la ayuda de órtesis que faciliten el correcto alineamiento de los segmentos corporales.
Movilización precoz, ya sea de manera pasiva o con activación voluntaria según el grado de
compromiso motor. Y las distintas maniobras que compone la kinesioterapia respiratoria [76].
Mientras que para el equipo multidisciplinario cae la responsabilidad de los cuidados básicos de la
piel. Evaluación de la deglución para definir una vía segura de alimentación y permitir un adecuado
aporte nutricional. Y una adecuada indicación y administración de fármacos [76]. La situación de
los pacientes que sobreviven a la fase aguda del ACV y alcanzan la estabilización neurológica de
su cuadro, puede ser descrita de la siguiente manera: 10% de los pacientes quedan sin secuelas
funcionales, por lo que no requieren rehabilitación funcional. 10 de los pacientes que severamente
dañados, por lo que no se benefician de la rehabilitación activa y el manejo consiste en prevenir
complicaciones y entrenamiento familiar. 80% de los pacientes quedan con algún grado de déficit
neurológico que se benefician de un proceso de rehabilitación activa, los cuales entran en un proceso
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de rehabilitación funcional activa, lo cual cae en lo que se denomina fase subaguda [76]. En esta
fase existen condiciones para ingresar a un programa de rehabilitación funcional activa las cuales
son: 1-. Estado neurológico estabilizado significativo en al menos 2 áreas movilidad, autocuidado,
comunicación, control esfinteriano, deglución. 2-. Capacidad cognitiva que permita seguir órdenes.
3-. Capacidad física que permita tolerar el programa de rehabilitación. 4-. Metas terapéuticas claras
y realistas. Dentro de los objetivos de la rehabilitación en la fase subaguda nos encontramos: 1-.
reeducación del control postural, equilibrio y marcha. 2-. Mejorar la funcionalidad de extremidad
superior. 3-. Manejo de trastorno comunicacional. 4-. Manejo de disfagia. 5-. Intervención en áreas
perceptivas/cognitivas. 6-. Tratamiento de alteraciones emocionales [76]. Por lo cual todo el proceso
de rehabilitación deber ser llevado a cabo por diversos profesionales competentes en las distintas
áreas que se ve comprometido un paciente post ACV.

Existen diversos métodos utilizados en la rehabilitación física de los pacientes secuelados
de ACV que han demostrado evidencia, en la recuperación funcional de ellos, especialmente la
marcha [79]. Uno de ellos es el Método Bobath, descrita por el Dr. K. Bobath el cual busca la
optimización de todas las funciones a través de la mejora del control postural y movimientos
selectivos, mediante la facilitación de reacciones de equilibrio y enderezamiento. Luego tenemos el
Método Kabat o de Facilitación Neuromuscular Propioceptiva el cuál intenta suscitar o mantener un
movimiento voluntario a través de estímulos simultáneos y sincronizados. Se basa en la aplicación
de esquemas de movimientos facilitadores de carácter espinal y diagonal (aprovecha los músculos
agonistas para favorecer a los mas débiles) asociados a otras técnicas de facilitación (resistencia
máxima, reflejos de estiramiento, de flexión etc.) Otro método que ha demostrado efectividad
es el Método Perfetti o Ejercicio Terapéutico Cognoscitivo. Se trata de una modelo que no sólo
se basa en la neuro motricidad sino también en la psicomotricidad (subraya la importancia de la
programación del movimiento con estimulo táctil y cenestésico prescindiendo de la vista). Para este
autor, el punto de partida de la reeducación motriz ha de pasar inicialmente por la reeducación de la
sensibilidad y da una relevancia especial a la mano. Otras formas de trabajo que ha demostrado
evidencia de manera significativa encontramos las terapias de inducción-constricción (restricción
del miembro sano para obligar la activación del miembro afectado). Programas de estiramientos
en la musculatura espástica, con el objetivo de prevenir acortamientos o contracturas musculares.
Programas de fortalecimiento muscular en miembros paréticos tanto de manera isométrica, como
concéntrica o excéntrica, cuyo es objetivo aumentar la fuerza muscular. Programas de rehabilitación
cardiovascular, con el objetivo de controlar factores de riesgos de carácter metabólico y mejorar
capacidades funcionales. Programas de entrenamiento para la movilidad relacionado a actividades
que involucren marcha, balance con el objetivo de mejorar el control postural [77, 79].

Diversos estudios también han evidenciados el uso de tecnologías en la rehabilitación los
pacientes secuelados de ACV tales como el uso de órtesis principalmente el uso de OTP, las cuales
han demostrado mejorías con respecto al control postural y la marcha, evidenciado a través de
pruebas funcionales tales como el Timed Up and Go Test, pruebas de marcha de 10 metros, escalas
de evaluación como el Índice de Motricidad de la Pierna Afectada (Motricity Index of the Affected
Leg), sistemas de análisis de marcha y Test de Marcha 6 Minutos [80, 81]. Otro tipo de órtesis
utilizada en la rehabilitación es el uso del bastón, el cuál a través estudios utilizando sistemas de
análisis ha demostrado corregir los patrones de marcha en los pacientes post ACV, además de
demostrar mayor efectividad del bastón utilizando una medida ajustada de este al trocánter mayor
que al pliegue distal de la muñeca [82]. Otras tecnologías que ha demostrado mejorías significativas
respecto a la rehabilitación de los pacientes, es la electroestimulación de la musculatura, usado
principalmente para la recuperación post lesión del sistema nervioso central, con el objetivo de
lograr contracción de la musculatura parética o paralizada [79].Vendaje neuromuscular, el cual
consiste básicamente en cintas de algodón con adhesivo acrílico usadas para tratar lesiones de
atletas y otros trastornos físicos, ha demostrado a través de estudios mejorar el control postural



38 Capítulo 2. Exoesqueletos como alternativa para la movilidad

en aquellos pacientes secuelados de ACV aproxidamente 1 año, fundamentado básicamente en la
búsqueda de corregir el pie equino varo, logrando obtener mejorías en el control postural medidos
a través de pruebas funcionales y sistemas de análisis de marcha, tales como Escala de Berg,
pruebas de alcance hacia anterior y desplazamientos del centro de presión de medial a lateral, aún
así todavía faltan estudios que permitan confirmar la eficacia de este tratamiento, ya que existen
diversas variables que faltan por estudiar o que se demuestre en las cuales mejoras significativas
[83].

Actualmente existen tecnologías más avanzadas y complejas, pero de alto costo en comparación
a nombradas anteriormente que han demostrado su eficacia en la rehabilitación física de aquellas
personas secueladas de distintos desórdenes neurológicos. Una de ellas es el uso de: 1-. Interfaces
cerebro maquinas o BMI usado principalmente en aquellas personas que sufren de parálisis, las
cuales utilizan la actividad cerebral para controlar dispositivos externos permitiendo movilizar las
extremidades superiores paréticos, logrando que las personas puedan interactuar con el medio [84].
2-. Exoesqueletos, los cuales son robots acoplados a extremidades del cuerpo humanos enfocados
en el incremento de la fuerza, velocidad y rendimiento, los cuales actualmente bajo investigando con
respecto a su uso en la rehabilitación de las personas secueladas de ACV, demostrando efectividad
con respecto a uso en miembros superiores, de los cuales uno de los modelos más sofisticados es el
Armeo, de la empresa suiza Hocoma [85], mientras que otros modelos de exoesqueletos son usados
en la rehabilitación de MMII, permitiendo principalmente 2 grados de libertad ubicados a nivel de
rodilla y tobillo [86]. 3-. Lokomat, de la empresa suiza Hocoma, el cual es un robot para caminar,
que básicamente consiste en una estructura que cuelga del techo, en la que se suspende al paciente
en un arnés, de pie sobre una cinta andadora, además las piernas, pies y muslos se sujeta también
con un mecanismo de órtesis que se controla por ordenador y reproducen el movimiento de caminar,
mediante un patrón de marcha predefinido [87]. 4-. La estimulación magnética transcraneal o TMS
es una técnica no invasiva e indolora que cuando se aplica en la corteza primaria genera descargas
descendentes sobre la vía cortico espinal llevando por consiguiente un potencial de acción motor
sobre la musculatura contralateral, pese a lo dicho con anterioridad sigue estando proceso de estudio,
con el objetivo de decidir si su uso está listo para la práctica clínica en pacientes secuelados de un
ACV agudo o sub agudo, ya que actualmente los estudios realizados de TMS se han limitados solo
en pacientes que se encuentran en la fase crónica, mientras que los estudios de buena calidad en
pacientes agudos o sub agudos no son suficientes antes de ser implementado en la atención al ictus
[88].

Cabe destacar que pese a la efectividad de las distintas terapias nombradas con anterioridad estas
no deben ser realizadas de manera aislada, sino que en conjunto. Un estudio realizado en Hong Kong,
China en el año 2014, demostró que el uso combinado de distintas terapias, en este caso, método
Bobath, ejercicios funcionales, el uso de facilitaciones neuromusculares, y elementos ortopédicos,
lograron obtener mejoras significativas con respecto función de los pacientes, objetivado a través
del uso de escalas funcionales tales como el índice de Berg (equilibrio), Barthel (Actividades
básicas de vida diaria) y el Modiffied Rivermead Mobility (evalúa discapacidad en la movilidad
con respecto a personas post ACV) [89].

Finalmente nos encontramos con la fase crónica o de seguimiento [76] donde se dimensiona al
paciente como un ser social y por ello el equipo de rehabilitación debe hacer un diagnóstico precoz
de la red socio-familiar, a fin de potenciarla y activarla. La cuál debe ser identificada de manera
precoz, ya que definirá el destino post-alta del paciente y las posibilidades concretas de integración
socio-laboral. Se busca cumplir 3 grandes objetivos: 1-. Reinserción óptima a nivel familiar, social
y, eventualmente, laboral. 2-. Mantener los logros funcionales obtenidos en la fase subaguda. 3-.
Evitar la recurrencia del ACV. En esta fase se da por terminada la rehabilitación del paciente, no
solo de carácter físico, sino que también de carácter social.
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En este capítulo se realiza una descripción general de cada exoesqueleto desarrollado o en
desarrollo en Iberoamérica, que se va a detallar a lo largo del resto de capítulos, indicando su
población objetivo y aplicaciones. A excepción de un exoesqueleto que está orientado al miembro
superior, el resto de exoesqueletos están orientados a los miembros inferiores.

3.1 ALLOR

Se espera que la población mundial con edad superior a los 50 años se duplique, en porcentaje,
entre los años de 2000 y 2050, pasando del 11% (∼ 605 millones) a los 2222% (∼ 2 mil millones)1.
Con este incremento, se estima además un crecimiento importante en el colectivo de personas
mayores de 80 años, cuadruplicando en número (de aproximadamente 100 a 395 millones de
personas) en el mismo intervalo de tiempo. Muchas de las personas pertenecientes a este grupo y
determinados grupos de pacientes sufren de distintas limitaciones relacionadas con la movilidad
y, en este contexto, los dispositivos de ayuda cumplen un papel crucial en sus vidas, impactando
positivamente sobre su independencia y en la ejecución de tareas de la vida diaria. En Europa,
existen 3,2 millones de usuarios de sillas de ruedas y 40 millones de personas que no se pueden

1World Health Organization, 2014, Facts about ageing, http://www.who.int/ageing/about/facts/en/
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Figura 3.1: Exoesqueleto ALLOR.

desplazar sin un dispositivo de ayuda2.
La rehabilitación motora y la asistencia a la movilidad son también importantes en pacientes

post-ACV y en personas recuperándose de lesiones medulares incompletas. Cada año, cerca de
16 millones de personas sufren un ACV por primera vez de las cuales casi 5 millones padecen
diferentes grados de disfunción motora, lo cual afecta su capacidad de realizar tareas cotidianas
[1]. Los accidentes son la causa más común de lesiones medulares, de las cuales casi 51% son
incompletas. En estos casos, no siempre hay pérdida total de las funciones sensomotoras en los
miembros inferiores, no obstante, estos individuos necesitan de rehabilitación y, posteriormente, de
asistencia para recuperar las capacidades de locomoción.

En este contexto, el exoesqueleto ALLOR (Advanced Lower-Limb Orthosis for Rehabilitation)
ha sido desarrollado en el Laboratorio de Automatización Inteligente de la Universidad Federal
de Espirito Santo (UFES) Brasil, Fig. 3.1. El dispositivo está basado en el exoesqueleto Exo-H2
de Technaid S.L., España, de forma que pueda ser utilizado para la rehabilitación motora de la
articulación de la rodilla en paciente post-ACV.

El exoesqueleto ALLOR cuenta con una articulación activa en la rodilla y dos articulaciones
pasivas: una en la cadera y otra en el tobillo. De esta manera, tres grados de libertad permiten la
conexión del pie, pierna, muslo y cadera. El dispositivo cuenta, además, con sensores de fuerza
capaces de medir el par en los movimientos de flexión y extensión de la rodilla y un potenciómetro
de precisión para determinar el grado de flexión en las dos extremidades de la pierna del usuario
que puede variar, por cuestiones de seguridad, entre 0o y 90o. Un motor de corriente continua a
la altura de la rodilla está acoplado a un harmonic driver proporcionando torques elevados con
pequeñas dimensiones.

El sistema posee un driver de corriente que puede ser operado en diferentes modos, incluyendo
lazos internos de control de velocidad que, por medio de un controlador PID, permite el comando
directo a través de una señal de tensión. El sistema es comandado por un PC industrial (PC-104)
ejecutando SIMULINK Real-Time que es un software que asegura la adquisición a tiempo real de
las señales de los sensores y la ejecución de las estrategias de interacción según las terapias o tareas
de rehabilitación previamente establecidas por un fisioterapeuta.

3.2 CPWalker - Plataforma robótica para la rehabilitación y el entrenamiento
de la marcha en pacientes con Parálisis Cerebral

La Parálisis Cerebral (PC) es un trastorno permanente de la postura y el movimiento, debido a
una lesión no progresiva en el cerebro antes de que su desarrollo y crecimiento sean completos.

2European Design for all e-accessability network, 2015, http://www.education.edean.org/
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Con el fin de promover, mantener y rehabilitar la capacidad funcional de esos niños es necesario
crear nuevas estrategias que disminuyan la asistencia y la dedicación requerida, así como el coste
económico que esta condición supone para el paciente, los cuidadores y la sociedad.

Uno de los mayores problemas de la PC infantil es la presencia de desórdenes de movilidad,
caracterizados por una velocidad de marcha reducida, acusada resistencia y corta longitud de
paso [2]. En las últimas décadas, estrategias robóticas para la rehabilitación de la marcha en PC
han ido complementando a las terapias convencionales, demostrando mejoras en la velocidad de
desplazamiento y resistencia de estos pacientes [3, 4, 5]. Sin embargo, los dispositivos actuales así
como las estrategias de control deben ser mejorados con el fin de conseguir una rehabilitación más
completa y desafiante para el paciente.

En este contexto se ha desarrollado la plataforma robótica CPWalker (Figura 3.2), que es
un novedoso prototipo robótico que permite implementar nuevas terapias rehabilitación de la
marcha para niños con Parálisis Cerebral (PC) y otros desórdenes motores similares. El sistema está
construido sobre el dispositivo NFWalker R© de la compañía Made For Movement. El dispositivo
está formado por dos partes principales: un andador inteligente y un exoesqueleto con 6 grados
de libertad. Con ello se consigue que CPWalker sea un entrenador robótico de la marcha que
proporciona terapias adaptadas según el nivel funcional del paciente, en las que aporta soporte
parcial de peso del usuario al mismo tiempo que realiza un movimiento guiado de las articulaciones
con desplazamiento en entornos reales.

CPWalker es un robot de rehabilitación modular, ya que en las terapias implementadas es
posible seleccionar de forma individualizada la articulación que va a ser actuada, así como el tipo
de control exigido por esa articulación. De este modo, las estrategias de control según la necesidad
del paciente pueden ser definidas de acuerdo a distintos niveles de dificultad en cada una de las
articulaciones del exoesqueleto.

La interacción entre el paciente y la plataforma robótica se realiza a través de una interfaz
multimodal Humano-Robot (MHRI, en nomenclatura anglosajona) compuesta de: (1) una unidad
de análisis electroencefalográfico (EEG), (2) una unidad inercial (IMU), (3) un sistema electromio-
gráfico (EMG) inalámbrico, y (4) sensores de fuerza. La razón para la integración de esta interfaz
multimodal es integrar el sistema nervioso periférico (SNP) y el sistema nervioso central (SNC)
en la estrategia de rehabilitación. La integración del MHRI permite, junto a la implementación
de programas de rehabilitación específicos, integrar la planificación voluntaria del usuario en la
terapia, promoviendo la reorganización cerebral y, por tanto, integrando el SNC en la terapia.

El cambio que CPWalker introduce en la robótica de rehabilitación está centrado en cuatro
pilares principales: i) opción de desplazamiento libre (no restringido a cinta rodante) sobre el
entorno de rehabilitación; ii) implementación de estrategias de .asistencia según necesidad.en

subtareas específicas de la marcha; iii) mejora del control postural de cabeza y tronco durante la
rehabilitación; y iv) inclusión del SNC dentro de las terapias.

CPWalker es un dispositivo que presenta ejercicios más desafiantes para el paciente, consi-
guiendo de este modo una recuperación más completa. En definitiva, se espera que está plataforma
acelere el progreso rehabilitador y aumente la implicación del paciente a través de escenarios más
motivadores y complementarios al tratamiento tradicional.
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Figura 3.2: Prototipo robótico CPWalker.

3.3 Exoesqueleto BioMot

Los exoesqueletos ambulatorios son transportados por el usuario para aumentar o mejorar la
función de partes del cuerpo. El proyecto de investigación Europeo BioMot aborda el objetivo ICT
en Robótica Cognitiva y e Interacción Simbiótica planteado en programa de trabajo 2013 del pro-
grama Europeo en Cognitive Robotics en FP7. El objetivo final consiste en mejorar la transparencia
en la interacción entre el usuario de un exoesqueleto y sus lazos de control sensorimotores durante
la marcha. Para ello se exploran escenarios con usuarios sanos y patológicos. En ambos casos el
objetivo consiste en asistir la marcha con una estrategia que combina nuevos actuadores robóticos
flexibles, medida de la actividad bioeléctrica y técnicas de control basadas en inteligencia artificial.
Para conseguir el objetivo, se integran por una parte sistemas biomecánicos computacionales y téc-
nicas de procesamiento de señales bioeléctricas en nuevos exoesqueletos robóticos. BioMot integra
la emulación de principios de control neuronal, mecanismos de adaptabilidad y una arquitectura
cognitiva generalizada.
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Sistema Robótico

Entorno

Usuario Humano:

 Sistema neuromusculosquelético

Interacción Física

Sistema Humano-Robot

Bajo nivel:

Control de impedancia

- Control anticipativo y/o por realimentación

Nivel intermedio:

Traducción: Estado de entrada a salida robótica 

- Nivel de capacidad articular a estado de actuador

- Interacción física a estado de actuador

- Estado cognitivo a límites de control

Alto nivel:

Percepción

- Identi$cación de intención y atención

- Reconocimiento de actividad

Figura 3.3: Marco generalizado de control para exoesqueletos activos de miembro inferior.

Las características que integra el concepto propuesto en BioMot para establecer una interacción
simbiótica humano-robot son las siguientes:

Se proponen sistemas de actuación con mecanismos de rigidez variable de configuración
serie. El exoesqueleto de marcha ambulante integra seis grados de libertad controlados con
actuadores MACCEPA (Mechanically Adjustable Compliance and Controllable Equilibrium
Position Actuator).
Incorpora un modelo neuromusculoesquéletico computacional desarrollado en OpenSim para
análisis en tiempo real de la actividad (e interacción) humana durante el uso del exoesqueleto
robótico.
La técnica de control bioinspirada llamada adaptabilidad tácita aporta una gestión de la
evolución de la interacción adaptada a la capacidad de generación del movimiento del
usuario.
BioMot investiga métodos de detección de actividad cerebral relacionada con la atención en
la tarea motora y la posible de exoesqueletos terapéuticos para entrenamiento de la marcha.
BioMot investiga soluciones robustas y prácticas para detección de eventos de la marcha
humana, necesarios tanto para valoración como control de la tarea. Para este fin, se emplea
tecnología de medida inercial del movimiento y se proponen algoritmos adaptativos de
detección de eventos.

3.3.1 Descripción general

El exoesqueleto robótico BioMot incluye a) sistemas de actuación, b) sistema sensorial y c)
sistema jerárquico de control seis grados de libertad (GdL) activos para movilizar las articulaciones
de los tobillos, rodillas y caderas de los miembros inferiores. En cuanto al sistema de actuación,
BioMot incluye un nuevo actuador compliant, eficiente y compacto, que consiste de un MACCE-
PA (Mechanically Adjustable Compliance and Controllable Equilibrium Position Actuator) de
accionamiento por husillo (spindle-driven), que puede ser aumentado por un muelle controlado
activamente en paralelo. Estos actuadores tienen como objetivo hacer frente a retos que enfrentan
los exoesqueletos activos como seguridad, conservación de energía, elasticidad y al mismo tiempo,
potencia y robustez suficiente para cumplir con los requisitos de la marcha humana.
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El sistema sensorial del robot comprende los siguientes tipos de sensores para:

Control de bajo nivel de actuadores: Sensores magnéticos y ópticos en cada actuador para
medida de brazo de palanca del actuador y estimación de ángulo articular biológico.
Detección de estados e interacción con el entorno: Sistemas de detección de eventos y análisis
cinemático a partir de sensores inerciales en los actuadores de tobillo y sensores de contacto
plantar entre el zapato del usuario y la plantilla del exoesqueleto.
Detección de actividad y rendimiento del usuario: Modelo biomecánico computacional
específico del sujeto alimentado por señales electromiográficas captadas mediante electrodos
EMG que captan la actividad muscular de los principales músculos que contribuyen al
movimiento de los 6 GdL. Sistema de análisis de actividad eléctrica cerebral durante la
ejecución de la tarea mediante electrodos electroencefalográficos.

El sistema de control jerárquico está comprendido por la implementación hardware y software.
El objetivo de este sistema es unir el modelo biomecánico computacional con las estructuras de
actuación y sensores de BioMot. Para ello se establece un marco y arquitectura para integración
de las diferentes interfaces y dispositivos en la estructura BioMot. Para ello se adopta un software
middleware para proveer de servicios a las múltiples aplicaciones software que se ejecutan en
paralelo. La solución adoptada considera como middleware centralizado el Robot Operating
System (ROS) y la arquitectura hardware se implementa sobre un sistema BeagleBone Black
(BBB) con Ubuntu. El middleware centralizado se comunica con diferentes dispositivos para
leer señales, generar comandos de control y almacenar datos. En concreto, mediante ROS la
BBB establece interfaces según la necesidad con i) hardware de control del exoesqueleto, ii)
sistema de electroencefalografía, iii) sistema de procesamiento de sensores inerciales, iv) sistema
computacional de análisis biomecánico.

3.3.2 Personas a las que va dirigido

El escenario principal contemplado en BioMot es la rehabilitación de la marcha humana en
lesionados medulares incompletos. Se contempla un escenario secundario en el que se verifica la
viabilidad de dar soporte a la marcha en humanos sanos, como base de referencia para demostrar los
efectos que un exoesqueleto puede tener sobre la locomoción humana. En el caso de la población
patológica, el exoesqueleto BioMot se dirige a pacientes con lesión motora incompleta, que puedan
potencialmente recuperar la capacidad de la marcha en alguna medida. El control voluntario de
los miembros inferiores está afectado por la lesión en un amplio rango. Los criterios de inclusión
específicos están definidos por los siguientes requisitos funcionales:

Se pueden considerar pacientes con cualquier nivel de lesión cuyo escala ASIA es C o D con
pronóstico de recuperación funcional de marcha.
Pacientes que están iniciando las fases tempranas de la rehabilitación de la marcha. Estos
pacientes son o bien muy afectados o sin funcionalidad preservada, y pueden beneficiarse del
entrenamiento ofrecido por BioMot.
El sistema BioMot ofrecerá entrenamiento en estos pacientes en conjunto con las interven-
ciones rehabilitadoras habituales.
Estatura: 1.50 a 1.80m. Peso: hasta 80 Kg.
Los pacientes deberán llevar a cabo ejercicios de bipedestación de mínimo 30 minutos al
menos con tres meses de antelación a la participación en experimentos de entrenamiento con
el exoesqueleto.
Rango normal de movimiento en articulaciones de miembros inferiores y superiores.
Equilibrio suficiente para mantener la bipedestación sin asistencia.
Fuerza muscular en miembros superiores suficiente para gestionar un andador y realizar
transferencias desde una silla de ruedas a una silla.
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3.3.3 Aplicación

BioMot implementa dos tipos de intervenciones: a) asistencia bajo demanda informada por
modelo biomecánico específico del paciente y b) asistencia con adaptabilidad tácita en función del
nivel de atención del usuario en la tarea. La primera tiene como objetivo aportar energía con el
sistema robótico, de forma sincronizada con el usuario, teniendo en cuenta la contribución muscular
voluntaria del usuario al movimiento. El modelo computacional estima el momento articular
producido por la acción muscular e informa al control para adaptar el nivel de asistencia aportada
por los actuadores. La segunda intervención tiene como finalidad adaptar de forma automática
con un algoritmo de adaptabilidad tácita la actuación robótica en función del nivel de atención
(detectado mediante EEG) del usuario en la tarea.

3.4 Exoesqueleto robótico híbrido de miembro inferior KINESIS

La combinación de las tecnologías de exoesqueletos y electroestimulación muscular funcional
(FES, sigla en inglés), constituye una aproximación en la que es posible combinar las ventajas y
mitigar las limitaciones actuales de ambas técnicas de generación de movimiento humano. Los
exoesqueletos híbridos se fundamentan en la utilización de FES muscular (periférico o invasivo)
para generar el movimiento, utilizando un exoesqueleto para corregir o compensar las trayectorias
generadas por la FES y a su vez minimizar la aparición (o efectos negativos) de la fatiga muscular.
Dado que el principal inconveniente de la FES es el control de la trayectoria articular, algunos
investigadores han combinado las ortesis reciprocadoras con la FES como fuente generadora de
movimiento. Sin embargo, la literatura muestra que la inclusión de la FES en las ortesis recipro-
cadoras de marchaúnicamente proporciona pequeñas mejoras en términos de coste metabólico y
velocidad de la marcha, con lo que no constituyen una alternativa eficiente para la compensación de
la marcha humana patológica.

En este capítulo se presenta el diseño y desarrollo de un exoesqueleto híbrido para el miembro
inferior, así como una estrategia de control cooperativa como base de un sistema para entrenamiento
de la marcha en lesionados medulares.

3.4.1 Población objetivo

Para la definición de las características específicas de la población objetivo, se ha procedido
a conformar un panel de expertos clínicos, pertenecientes a la plantilla del Hospital Nacional de
Parapléjicos de Toledo (SESCAM). La composición de dicho panel incluyó a Médicos especialistas
en Rehabilitación, Fisioterapeutas y Terapeutas Ocupacionales. El trabajo del panel de expertos
clínicos consistió en la definición de la población objetivo. Como resultado del análisis realizado
por el panel de expertos, se estableció que la población objetivo estará compuesta por sujetos cuyo
nivel de lesión medular esté caracterizado por permitir una musculatura flexora de cadera al menos
3 sobre 5 según la escala de Daniels. Siguiendo la clasificación de los síndromes de lesión medular,
la población objetivo estaría constituida por sujetos con lesión de cono medular o cauda equina.
El motivo principal para la selección de este grupo de lesionados medulares es doble: por un lado
reducir el número de articulaciones a compensar de manera activa para simplificar la solución
y prueba de concepto. Por otra parte, los usuarios con este nivel de lesión mantienen intacta la
musculatura abdominal, lo que proporciona un buen control de tronco y escasas dificultades en el
mantenimiento del equilibrio. Por tanto, las articulaciones a compensar desde el punto de vista
clínico serían el tobillo y la rodilla. Sin embargo, se ha de tener en cuenta que en las lesiones bajas
también se encuentra afectada la musculatura estabilizadora y extensora de la cadera, formada por
los músculos glúteo medio y glúteo mayor.
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3.4.2 Necesidades de usuarios

Uno de los requisitos planteados por el panel de expertos clínicos es que el dispositivo sea
concebido con una doble perspectiva: de compensación funcional y de rehabilitación de la marcha.
La vertiente de compensación funcional trata desarrollar un sistema que mejore la función de
marcha, comportándose como una ayuda técnica que mejore las prestaciones de los dispositivos
ortésicos utilizados actualmente para realizar la marcha en sujetos que ya tengan un cierto hábito de
marcha con ayudas técnicas. El objetivo de realizar esta compensación es mejorar la funcionalidad
y disminuir la fatiga respecto a las ayudas técnicas convencionales. Por otra parte, la vertiente
de rehabilitación de la marcha tiene como objetivo complementar al abanico de intervenciones
clínicas realizadas con el objetivo de reeducar la marcha en las fases iniciales de la lesión. Como
criterios específicos (más allá de los generales a cualquier tipo de ayuda técnica), se consideran las
siguientes características que, desde el punto de vista del usuario, debe cumplir una neuroprótesis
para los miembros inferiores:

La estética del sistema debe ser adecuada.
Debe ser fácil de vestir/desvestir en menos de 5 minutos sin ayuda mientras se está sentado
en una silla.
La operación ha de ser intuitiva y sencilla.
Debe proveer la capacidad de sentarse y levantarse con un mínimo esfuerzo.
Debe proveer soporte postural sin necesidad de energía o estimulación muscular.
Debe tener la capacidad de subir y bajar escalones.
Soportar su propio peso.
La autonomía deberá ser de hasta una hora de marcha continua.
Debe tener buenas características de seguridad frente al fallo de alimentación.
La marcha con este dispositivo debe requerir menos del 50% de la máxima capacidad
aeróbica del individuo.
Los componentes mecánicos de la ortesis complementarán los movimientos realizados
mediante la estimulación eléctrica funcional.
La estimulación eléctrica funcional se minimizará y se ajustará automáticamente la estimula-
ción.
El sistema ortésico y la estimulación eléctrica funcional se combinan mutuamente.

Además de la recopilación de las preferencias de usuario, el panel de expertos clínicos también
involucró a los usuarios en la proposición y definición de los requerimientos iniciales del sistema.
Se realizó una recopilación de la opinión de un grupo representativo de pacientes del centro, que
fueran potenciales usuarios finales. En dicho análisis se ponderó la información correspondiente a
las opiniones y necesidades desde el punto de vista del usuario, y se analizaron las prestaciones
que desde un punto de vista clínico se han de cumplir con el dispositivo. Tras la valoración de la
información recopilada de los potenciales usuarios finales del exoesqueleto híbrido, junto con la
información existente en la literatura, el panel de expertos identificó los siguientes requisitos de
usuario:

Proporcionará una marcha funcional.
Minimizará la sensación de fatiga.
No perjudicará la espasticidad.
Debe proporcionar una mejora en las puntuaciones de las escalas de independencia Hoffer,
Sagunto y FIM-L.
Debe permitir levantarse y sentarse con el mínimo esfuerzo.
Debe permitir mantener la postura erguida con el mínimo esfuerzo.
La operación del sistema debe ser fácil e intuitiva.
El sistema debe soportar su propio peso.
La estética del sistema será adecuada.
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Deberá ser fácil de vestir y desvestir.

3.4.3 Descripción general del exoesqueleto
El sistema KINESIS ha sido concebido como un exoesqueleto con actuación activa en la

articulación de la rodilla, y pasiva elástica en la articulación del tobillo. A partir de datos sobre
la biomecánica de la marcha se calcularon los requerimientos de par y potencia para ambas
articulaciones, lo que permitió seleccionar las tecnologías de actuación, drivers y fuentes de
potencia, teniendo en cuenta la capacidad de actuación híbrida de la plataforma. En el proceso de
diseño de la plataforma se incorporaron requisitos de compatibilidad cinemática entre el usuario y
el exoesqueleto. Se realizó un diseño y simulación mediante elementos finitos de las partes críticas
del exoesqueleto (Figura 3.4).

Figura 3.4: Exoesqueleto robótico KINESIS.

La sensorización del exoesqueleto consta de sensores de contacto plantar en el talón y la punta
del pié, un sensor de la fuerza de interacción entre el usuario y el exoesqueleto, potenciómetros para
monitorizar el ángulo de la rodilla, interruptores de usuario y tres sensores inerciales, desarrollados
en el marco del proyecto, para la monitorización del ángulo de cadera y la inclinación del tronco.

La arquitectura de control se ha desarrollado mediante la librería XPCTarget, mediante la cual
se realiza la compilación del software de control realizado en el entorno de Matlab/Simulink, y su
volcado a un ordenador. Éste está basado en el estándar para ordenadores embebidos PC-104, en el
que la arquitectura de la placa base se realiza mediante el apilamiento de módulos interconectados
entre sí mediante un bus de datos ISA. El módulo de adquisición de datos y conversión A/D se
realiza a través de una tarjeta Diamond DMM 32X-AT. Esta configuración asegura la ejecución en
tiempo real del algoritmo de control.

El controlador del exoesqueleto se ha realizado sobre la base de un controlador de bajo nivel
para controlar la impedancia del exoesqueleto durante la marcha. Como consecuencia de la no
linealidad que representa el control de la rigidez de los estados de balanceo y apoyo de la marcha,
este controlador ha requerido la implementación de una estrategia adaptativa que permita el ajuste
en tiempo real de las constantes del controlador en función de la rigidez deseada. Sobre este
controlador adaptativo se ha desarrollado una máquina de estados finitos que controla la generación
de marcha, incluyendo las acciones de levantar, bipedestación y sentar.

En la Figura 3.5 se muestra el concepto de arquitectura de control. El diseño de los estados y
transiciones se ha realizado a partir del análisis del ciclo de marcha. La marcha es una secuencia
cíclica de acontecimientos o estados, en los que la configuración del controlador de admitancia
y la referencia articular cambian en función del estado en el que se encuentra el sujeto. Los dos
estados principales de la marcha son la fase de apoyo y la fase de balanceo, determinados por la
interacción de la pierna con el suelo. Ambas fases pueden ser delimitadas por los instantes en los
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Figura 3.5: Arquitectura de control desarrollada.

que el pié contacta o se separa del suelo, para lo que se utiliza la información suministrada por los
interruptores plantares. La rigidez del exoesqueleto se ajusta en tiempo real en función de la fase de
la marcha, siendo baja durante la fase de balanceo, con el objetivo de aprovechar el movimiento
generado por la EEF, mientras que durante la fase de apoyo la rigidez toma el valor de la obtenida
en una articulación sana durante esta fase de la marcha, con el objetivo de evitar el colapso de la
articulación en el caso de aparición de fatiga muscular. El control híbrido de la estimulación y del
controlador del exoesqueleto se ha implementado a partir de la identificación de los estados de
la marcha por la máquina de estados. A cada estado identificado le corresponde un determinado
patrón articular y de estimulación, que es modulado entre pasos de marcha a partir de la estimación
de la fatiga muscular.

3.5 Brain2Motion

El ictus constituye la principal causa de discapacidad motora en personas adultas alrededor del
mundo [6]. Usualmente, las personas que han sufrido un ictus presentan dificultades para controlar
los movimientos voluntarios, siendo las tareas de alcance y agarre dos de las más afectadas [7].
Esta discapacidad motora tiene un impacto negativo y directo en la calidad de los afectados, ya
que dificulta la ejecución de la mayoría de las actividades cotidianas. Analizando resultados de
rehabilitación de las terapias convencionales, se ha reportado que únicamente el 5− 20% de
las personas con ictus recuperan sus de las capacidades funcionales del miembro superior [8].
Debido a las mencionadas evidencias existe una clara necesidad de nuevas técnicas y métodos de
rehabilitación que ayuden a mejorar las capacidades motoras de las personas afectadas.

Esta globalmente aceptado que las terapias de rehabilitación deben enfocarse en la ejecución de
tareas específicas, repetitivas y a una alta intensidad para promover la recuperación motora posterior
al ictus [8]. Bajo este enfoque, trabajos presentados en la literatura han demostrado los beneficios
del uso de estimulación eléctrica funcional (EEF) para recuperar las capacidades motoras de los
movimientos de alcance y agarre [9]. Esta técnica consiste en el uso de pulsos eléctricos de baja
potencia para generar contracciones musculares y por lo tanto movimiento. Sin embargo, debido
al reclutamiento no natural de las unidades motoras, el uso de EEF presenta algunas limitaciones.
Las más importantes son: la respuesta variante en el tiempo del sistema musculo-esquelético y la
capacidad limitada de generar fuerzas efectivas en las articulaciones del brazo [9].

De forma alternativa, el uso combinado de robots con EEF, llamado sistemas robóticos híbridos,
representa una solución interesante para abordar las limitaciones individuales de cada tecnología.
La principal idea del enfoque híbrido es la combinar las ventajas individuales y así potenciar los
efectos de rehabilitación de cada sistema en particular.

En los últimos años diferentes sistemas robóticos han propuestos en la literatura para la
rehabilitación de los movimientos de alcance, sin embargo, sólo unos poco fueron combinados con
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EEF y probados con pacientes con ictus. Entre estos, los dispositivos robóticos del tipo efector
final combinados con EEF fueron los más difundidos [10, 11, 12]. Estos sistemas se centraron
en entrenar el movimiento de extensión del codo (1 grado de libertad –GDL-) delimitado en el
plano horizontal. En todos los casos, los dispositivos robóticos soportan el peso del brazo contra
la gravedad y limitan el movimiento del antebrazo, mientras que la EEF asiste la ejecución del
movimiento de alcance. La principal ventaja de estos sistemas es la simplicidad de la tarea, lo que
facilita el desarrollo del sistema. Sin embargo, el beneficio de la terapia híbrida se ve limitada
debido a la restricción de movimiento impuesta en estos escenarios.

Con el objetivo de aprovechar las ventajas de la tecnología robótica híbrida y maximizar sus
potenciales beneficios, es necesario ejercitar movimientos funcionales del brazo involucrando
dos o más grados de libertad. Siguiendo este enfoque, Meadmore et al. propusieron el uso de un
exoesqueleto pasivo combinado con EEF para entrenar movimientos de alcance en un espacio
3D sin restricciones [13]. De la misma forma que los casos anteriores, el exoesqueleto soporta
el peso del brazo y delimita el espacio de trabajo, mientras que la EEF asiste la ejecución de la
tarea. Comparando los resultados obtenidos en los diferentes estudios, se destaca que los sistemas
robóticos híbridos centrados en movimientos funcionales y sin restricciones representan sistemas
más adecuados para promover la recuperación motora del movimiento de alcance posterior al
ictus. No obstante, estos sistemas robóticos híbridos requieren del diseño e implementación de
controladores basados en EEF robustos, capaces de lidiar con los problemas comunes surgidos
debido al reclutamiento no natural de las unidades motoras y que puedan ser calibrados en corto
tiempo para su uso en entornos clínicos.

En los siguientes capítulos se presenta el sistema robótico híbrido de miembro superior utilizado
en el marco del proyecto Brain2Motion. Este sistema robótico híbrido combina la actuación
mecánica (pasiva) de un exoesqueleto en conjunto con EEF para entrenar y mejorar los movimientos
de alcance en pacientes con ictus.

3.6 Exoesqueleto robótico miembros inferiores CHIEF
El desarrollo del exoesqueleto robótico para miembros inferiores denominado CHIEF, surge

de la motivación de participar en la primera edición de la competencia Cybathlon 2016, propuesta
por la ETH Zurich, la cual consistía en un campeonato para atletas con discapacidad utilizando
tecnología en diversas disciplinas, e.g. carrera con exoesqueletos activos.

El dispositivo tiene como objetivo principal permitir que personas con paraplejía (movilidad
nula de la cintura para abajo) desempeñen las funciones de: (i) sentar y parar al piloto, (ii) subir
y bajar escaleras, (iii) caminar y navegar a través de obstáculos; que son algunas de las pruebas
presentadas en la competencia.

El desarrollo completo se llevó a cabo en un periodo de 9 meses, iniciando en el mes de enero
de 2016. Las actividades principales de este desarrollo incluyeron la selección de actuadores, diseño
mecánico, manufactura de piezas, ensamblaje, diseño electrónico, diseño de estrategias de control,
integración de electrónica de control y potencia, integración de sensores y sistemas de seguridad,
y pruebas de funcionalidad con un paciente de lesión medular en el Centro Médico Zambrano
Hellion (Figura 3.6). Estas pruebas iniciales fueron llevadas a cabo con asistencia de una grúa para
soporte parcial o total del peso del sujeto. Se utilizó equipo de protección para evitar daños en caso
de caídas. Algunas de las pruebas se realizaron con activación del exoesqueleto por un tercero,
permitiendo que el sujeto utilizara barandales horizontales como apoyo, en lugar de las muletas.
La prueba incluyó caminar hacia el frente, voltear 180◦ y caminar una vez más; esta prueba se
realizaba con variaciones de entre 4 y 6 caminatas de 5 [m] cada una, dependiendo de la resistencia
del sujeto.

En concreto, CHIEF se compone y describe por tres sistemas principales: (i) estructura mecánica
y actuadores, (ii) electrónica de potencia, control retroalimentado y sensores, y (iii) esquemas de
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Figura 3.6: CHIEF siendo utilizado por Roberto Cuevas; sujeto de pruebas y piloto en el Centro
Médico Zambrano Hellion.

comunicación y operación del dispositivo. Cada sistema fue desarrollado de forma independiente
para su integración posterior. Los tres sistemas, anteriormente mencionados son alimentados por
una batería central y activados por un control remoto incluido en dos muletas de apoyo que el piloto
utiliza para apoyar en el balance durante el uso del exoesqueleto.

La principal motivación para desarrollar esta tecnología fue la de asegurar la accesibilidad
de estos dispositivos de apoyo diario para personas con afectaciones de movilidad crónicas, por
lo que el enfoque a seguir fue el de integrar componentes de bajo costo que proporcionaran la
funcionalidad esperada.

3.7 Neuroprótesis para control de la flexo-extensión del tobillo
El pie equino, pie caído o caída plantar (en inglés drop foot) es la incapacidad de levantar el

pie y los dedos del mismo durante la marcha. Esta neuropatía conlleva a una disfunción parcial o
total de la flexo-extensión del tobillo, causando que la persona arrastre el pie al caminar [14] y está
asociada a la disfunción del nervio peroneo, ubicado en la parte posterior de la pierna a la altura de
la rodilla (ver Figura 3.7).

Figura 3.7: Ubicación del nervío peroneo.

La causa del pie caído de origen neurológico central. Se dice que tiene origen neurológico central
cuando los daños o disfunciones que causa la patología se producen en el sistema nervioso central.
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Entre las causas del pie caído podemos encontrar a los accidentes cerebrovasculares, parálisis
cerebral, esclerósis múltiple, lesión en la médula espinal, u otra condición menos conocida como
la paraparesia familiar espástica [15]; desórdenes de las neuronas motoras, como la poliomelitis,
algunas formas de atrofia muscular espinal y esclerósis lateral amiotrófica; hasta pudiendo ser
por desórdenes en los nervios periféricos como la enfermedad de Charcot-Marie-Tooth. La causa
también puede ser debido a una lesión local que involucre una neuropatía peronea en el cuello del
peroné, enfermedades del asta anterior de la médula, lesión de las raíces nerviosas, como en la
estenosis espinal; plexopatía lumbosacra, radiculopatía lumbar (L5) y neuropatía ciática parcial; o
también se puede deber a desórdenes musculares, como distrofia muscular o miositis [16].

El pie caído afecta principalmente a la marcha, debido a la pérdida del control de la flexo-
extensión del tobillo. Existen varios tratamientos para el pie caído, entre ellos los tradicionales
basados en fisioterapia. También puede ser tratado de forma quirúrgica. Un tercera opción es la
electroestimulación, la cual trata de compensar los efectos de la patología durante la marcha.

La neuroprótesis para pie caído son quizás las neuroprótesis motoras más comunes a día de
hoy. Se entiende por neuroprótesis a un dispositivo que suple una función de origen neurológico,
generalmente mediante la actuación eléctrica sobre tejido neuronal, nervios o muscular.

Las neuroprótesis de pie caído estimular el nervio peroneo a fin de controlar la flexo-extensión
del tobillo. Generalmente actúan en lazo cerrado, detectando el ciclo de la marcha para actuar de
manera oportuna. La electroestimulación se realiza por lo general de manera superficial con unos
pequeños electrodo ubicados estratégicamente en el miembro afectado.

Existen numerosos dispositivos comerciales a día de hoy. Entre ellos podemos citar el NESS
L300 de la empresa Bioness, el WalkAide de Innovative Neurotronics, y el ActiGait de Otto Bock,
y el ODFS R© PACE de Odstock Medical Limited, entre los más populares. En la figura 3.8 se
muestran los dispositivos mencionados.

a) ActiGait b) ODFS R© PACE de Odstock Medical Limited.

c) Bioness L300 d) Walkaide

Figura 3.8: Modelos comerciales comunes de neuropótesis para compensación de pie caído.

El NESS L300 es un sistema que cuenta con tres módulos funcionales claramente identificables e
interconectados entre sí de forma inalámbrica. Ellos son: la unidad de control, el electroestimulador,
y un sensor para la detección de las fases de la marcha, el cual consiste en un interruptor plano
que se coloca en la planta del pie. La configuración del sistema se hace en el mismo controlador
(temporización e intensidad de corriente de electroestimulación entre otros).
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El WalkAide es uno de los dispositivos más populares. A diferencia del NESS L300, es un
dispositivo único, el cual integra en el mismo módulo el electroestimulador, la unidad de control
y el elemento sensor. Al igual que el NESS L300, trabaja en lazo cerrado, y el sensor utilizado
para detectar la marcha utilizado es un acelerómetro. De esta forma, el WalkAide se basa en
información cinemática del miembro para detección de los eventos de la marcha que determina el
momento de la electroestimulación. De esta forma se evita la utilización de un elemento sensor
en la planta del pie. El WalkAide además de incluir un software de configuración, incluye modos
de funcionamiento para la compensación de la marcha, rutinas de terapia de entrenamiento, modo
de montaje que ayudan al posicionamiento óptimo de los electrodos, y un modo interactivo de
aprendizaje y configuración para el ajuste de los parámetros de activación de la electroestimulación.
La unidad de control tiene un algoritmo que va aprendiendo los patrones de la marcha del usuario a
fin de optimizar los patrones de electroestimulación.

El ODFS R© Pace es un estimulador diseñado para corregir la caída plantar. Dispone de un sólo
canal que provee estimulación eléctrica al nervio peroneo común y punto motor del músculo tibial
anterior. La estimulación, sincronizada con el ciclo de la marcha detectado mediante un interruptor
colocado en la planta del pie, causa la dorsiflexión del tobillo [26]. A diferencia del NESS L300,
los electrodos y el sensor en el pie están unidos al estimulador mediante cables [41]. El estimulador,
que puede ser guardado en el bolsillo o usado en el cinto, posee unas dimensiones de 9,5 x 6 x 2,5
cm y es alimentado por una batería PP3 de 9 V.

Las patrones de estimulación pueden ser configurados y ajustados según necesidad del paciente.
Mientras que el clínico puede elegir cualquier combinación de estos parámetros. No obstante, la
configuración por defecto, puede ser utilizada para la mayoría de las aplicaciones, sólo teniendo que
realizar un poco de sintonización para cada usuario. El ODFS también está diseñado para usos más
genéricos de rehabilitación. Por ejemplo, un modo de ejercicio provee estimulación cíclica para
acondicionar los músculos antes de caminar, como ocurre con el WalkAide, o para estiramiento
de otro grupo de músculos. El ODFS tiene la posibilidad de almacenar los datos, permitiendo
monitorizar el progreso del paciente [44].

Los tres modelos hasta ahora descritos utilizan electrodos superficiales, no implantables, y
son portátiles, alimentándose con baterías recargables. A diferencia de los anteriores, el ActiGait
utiliza electrodos implantables. Esta NP es desarrollada por Otto Bock, por una de las compañías
más importantes del mundo en lo que se refiere a prótesis y ayudas técnicas para la movilidad. El
sistema consiste de una unidad de control externa, una antena externa, un estimulador receptor
implantado, un electrodo implantado y un interruptor que se coloca en la planta pie (foot switch).
El estimulador implantado tiene un set de 4 electrodos que se monta de manera quirúrgica en el
nervio peroneo común.

El ActiGait, en este sentido, se muestra como una alternativa a los demás dispositivos ya que
gracias a la utilización de electrodos implantados, se evitan problemas clásicos de la electroestimu-
lación superficial como irritación de la piel y los cosquilleos propios de la electroestimulación entre
otros. Además se logra una mejor selectividad en la estimulación. La selectividad se refiere en el
campos de la electroestimulación a la capacidad de estimular/contar únicamente el tejido nerviosos
deseados sin afectar a los periféricos. En la electrostimulación superficial, la selectividad es uno de
los desafíos más grandes.

Dentro del marco iberoamericano, podemos encontrar diferentes realidad socioeconómicas. La
investigación, el desarrollo y la innovación en dispositivos médicos, buscan muchas veces lograr
soluciones más simples y accesibles a grupos poblacionales que no pueden acceder a soluciones
costosas ya existentes. Un caso similar ocurre con las neuroprótesis de pie caído. Los dispositivos
comerciales mencionados son de alto costo, siendo inaccesibles muchas veces por la población
objetivo.

La Universidad de Concepción de Chile, diseñó una neuroprótesis para el control de pie caído
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que se caracteriza por poseer una interfaz de usuario de control y configuración desarrollada en
Android [17]. De esta manera los ajustes se pueden realizar desde un Smartphone o Tablet. La IU
se comunica con la Unidad de Estimulación (UE) mediante conexión Bluetooth. Esta arquitectura
también se tradujo en una simplificación de la arquitectura ya que la neuroprótesis quedó reducida
a un controlado y el electroestimulador. Este sistema, de acuerdo a lo expresado pro los autores,
busca ser una alternativa de bajo costo que tiene por objetivo masificar el uso de la EEF como una
herramienta complementaria a los tratamientos ofrecidos en la actualidad.

El elestroestimulador posee los siguientes rango de trabajo: Ancho de pulso 10− 300µs,
Frecuencia de estimulación 10−60Hz y Amplitud de corriente 0−100mA para una impedancia de
tejido de hasta 1k Ohm. Al igual que otros sistema ya revisado, el sensor utilizado es un interruptor
colocado en la planta del pie.

En la Universidad Católica “Nuestra Señora de la Asunción” de Paraguay, actualmente se está
desarrollado una neuroprótesis para entrenamiento y compensación de pie caído. A diferencia de
algunas características comunes con el dispositivo anterior, se plantea utilizar sensores inerciales
como opción para el cierre del lazo de control. Los sensores inerciales, como ocurre con el
WalkAide, permite compactar el sistema, y simplificar la colocación y el uso diario del dispositivo.
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En este capítulo se aborda la estructura mecánica y el sistema de actuación de cada uno de
los exoesqueletos expuestos en el capítulo anterior, describiendo aspectos tales como tipos de
grado de libertad, restricciones anatómicas, materiales empleados, tipos de actuadores, sujeciones y
evaluaciones estructurales, de actuación y de ajuste/confort realizadas.

4.1 ALLOR

4.1.1 Definición de la población objetivo

ALLOR (Advanced Lower-Limb Orthosis for Rehabilitation) presentado en la Figura 4.1 es
un exoesqueleto unilateral izquierdo desarrollado en la UFES/Brasil. ALLOR está orientado a
aplicaciones de rehabilitación de rodilla y de la marcha. El sistema de control permite que la
rehabilitación sea pasiva, pasiva-asistida y activa. La población a la que está dirigida ALLOR es la
de personas que por las siguientes causas pueden tener dificultades con el movimiento de la rodilla
y en la marcha:

Osteoartrosis de rodilla
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Cirugías de la rodilla, como del ligamento cruzado, artroscopia, artoplastia total o parcial y
corrección del tendón patelar
Derrame cerebral y hemiplejía
Enfermedades cerebrales que causan problemas musculares, como esclerosis múltiple y
parálisis cerebral
Enfermedades musculares degenerativas, como distrofia muscular, distrofia miotónica
Anormalidades y enfermedades esqueléticas, como displasia esquelética y condrodistrofia

La rehabilitación de rodilla generalmente se realiza en la posición sentada, y la rehabilitación
de la marcha puede realizarse tanto sobre una cinta caminadora como sobre suelo plano. ALLOR
puede ser utilizado para ejecutar programas de rehabilitación que incluyan tareas repetitivas e
intensivas de F-E, con el fin de promover la plasticidad neural y motora así como la recuperación
funcional en los casos mencionados [1] .

En la rehabilitación de la marcha, los usuarios de ALLOR deben poseer la función motora de la
cadera preservada. En los casos de pérdida del control voluntario de los músculos responsables del
movimiento de la cadera sería necesario utilizar estimulación eléctrica funcional (FES, en inglés)
para asistir el movimiento de ésta articulación [2]. Los casos de personas con discapacidad motriz
en el tobillo no presentan limitación para el uso de ALLOR, debido a que esta articulación es
ajustable a los rangos requeridos para brindar soporte en casos de pie caído o pie equino.

Figura 4.1: Exoesqueleto ALLOR de la UFES/Brasil

4.1.2 Número de grados de libertad

El exoesqueleto ALLOR de la UFES-Brasil, es un exoesqueleto unilateral que posee tres grados
de libertad. El plano de movimiento del usuario es el sagital, debido a que los movimientos de
F-E son esenciales para el avance y soporte del cuerpo en la marcha [3]. Los movimientos en el
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plano coronal (importante para el balance del cuerpo) y los movimientos en el plano trasversal (que
tienen influencia en la dirección durante la marcha) se encuentran restringidos. Por esta razón, los
usuarios de ALLOR tienen que utilizar un dispositivo de apoyo externo como andadores, muletas o
bastones para balancear el peso corporal y controlar la dirección de la marcha [4], [5].

ALLOR posee una articulación activa en la rodilla y dos articulaciones pasivas, una en la cadera
y otra en el tobillo.

Articulaciones pasivas

Las articulaciones pasivas de ALLOR, en la cadera y el tobillo, son ajustables a los rangos de
ángulo que el terapeuta decida, dependiendo del estado del paciente. Estas dos articulaciones son
órtesis pasivas comerciales que han sido acopladas para brindar a la rodilla activa tanto soporte a la
altura de la cadera como alineación a la altura del tobillo. Las articulaciones pasivas en la cadera y
tobillo son articulaciones que permiten ajustar los ángulos de flexión-extensión (F-E) un máximo de
80◦en la cadera y un máximo de 50◦en el tobillo. Para aplicaciones de ALLOR en la marcha, este
rango de movimiento se debe ajustar para los ángulos máximos y mínimos en el ciclo de marcha
[6], que son 20◦de F-E activa de cadera, y para el tobillo, el rango de movimiento en marcha se
puede ajustar para 10◦de dorsiflexión y 25◦de plantarflexión activa. Como se había mencionado,
dependiendo de los usuarios del exoesqueleto, el ajuste de tobillo permite graduar el movimiento
para asistir los casos de pie caído o pie equino en la fase de oscilación.

Articulaciones activas

El motor de la articulación activa de rodilla es un motor sin escobillas (modelo EC FLAT Brush-
less 408057) de la marca Maxon, que por sus características de alta eficiencia y rendimiento, menor
disipación de calor, bajo peso respecto a la potencia de salida y menor ruido, son generalmente
utilizados para órtesis activas y exoesqueletos de extremidad superior e inferior. El motor se puede
controlar mediante un control de velocidad o de posición. Para accionar el motor, se cuenta con
un driver para motores sin escobillas, modelo AZBH12A8. La conmutación electrónica del motor
se basa en sensores de velocidad de efecto Hall. ALLOR utiliza un sistema de transmisión de
potencia tipo Harmonic Drive (modelo CSD-20-160-2A-GR). Dicha transmisión de potencia es
ampliamente utilizada por la alta precisión en su posicionamiento, eficiencia, alta capacidad de
transmisión de par, baja inercia y baja relación peso-volumen. La relación de transmisión es de
160:1 en su configuración básica que, acoplada al motor garantiza un par continuo de 35 Nm con
pico de 180 Nm. La articulación activa cuenta con un potenciómetro de precisión industrial que
mide el ángulo entre los eslabones de la pierna y el muslo. Además se tiene un sensor de fuerza para
inferir el torque de interacción entre el exoesqueleto y el usuario en el plano sagital. Las funciones
de control se programan en un computador industrial embarcado PC-104 y requiere una fuente de
alimentación de 24 VDC y 12 A.

Alineación

El problema de la alineación del exoesqueleto con el usuario es poco abordado en la literatura.
Así como los pasos para la alineación de prótesis son de vital importancia, en el caso de exoesque-
letos, este se vuelve parte importante del diseño, debido a que los ajustes se deben realizar de tal
manera que se garanticen posiciones correctas de las articulaciones mecánicas en paralelo a las
articulaciones de la extremidad. En los casos de rehabilitación de rodilla en la posición sentada,
por las características modulares de ALLOR, las articulaciones de cadera y de tobillo pueden
desmontarse, ya que éstas no tienen una función relacionada al movimiento, en este caso. Además,
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la articulación de rodilla se debe ensamblar a una silla para que exista una sujeción en el eslabón
del muslo que garantice la alineación de la estructura. En la marcha, es necesario contar con las tres
articulaciones por cuestiones de alineación de la estructura de ALLOR a la extremidad inferior.

4.1.3 Estructura mecánica

Los eslabones muslo (EM) y pierna (EP) de la estructura mecánica de ALLOR son de una
aleación de aluminio 7075. Cada eslabón cuenta con un riel que sirve para ajustar la estructura a
diferentes longitudes, dependiendo de la estatura del usuario. El EM tiene una longitud mínima
de 40cm y máxima de 50 cm. El EP tiene una longitud mínima de 45 cm y máxima de 55 cm.
El eslabón del pie tiene una longitud fija de 25 cm. Con estas dimensiones, ALLOR puede ser
utilizado por personas entre 1,55 y 1,85 m de estatura, con un peso máximo de 100 Kg.

El peso de la estructura de ALLOR, incluyendo los drivers del motor, es de 3,1 Kg. Consi-
derando el peso de otros exoesqueletos bilaterales que requieren también apoyo de dispositivos
externos como, por ejemplo, el exoesqueleto ReWalk [7], que tiene un peso total de 23 Kg, o el
WSE (Walking Supporting Exoskeleton), que tiene un peso de 15 Kg (sin considerar los actuadores)
[8], ALLOR es liviano para los objetivos a los que está destinado.

Sujeciones

El ajuste de la estructura mecánica de ALLOR al cuerpo del usuario se realiza con correas con
velcro. Por cada segmento corporal, muslo, pierna y pie, se tiene dos correas. El ajuste en el tronco
y muslo requiere además colocar una cobertura delgada tipo cojín que permite mayor sujeción y
evita deslizamientos del exoesqueleto. La estructura del pie posee una base rígida que mantiene al
pie alineado. Respecto a medidas de seguridad, las articulaciones pasivas poseen un mecanismo de
ajuste de los rangos de movimiento de F-E que no superan los límites fisiológicos, razón por la cual
no se requieren medidas adicionales de seguridad en la cadera y tobillo. En la articulación activa, el
acoplamiento mecánico de los eslabones EM y EP es tal que el rango de movimiento no supera los
rangos fisiológicos. Dicha articulación cuenta además con dos sensores fin de carrera conectados
en serie con un botón de emergencia, para los casos que requieran parar el funcionamiento del
exoesqueleto. Por software, el sistema de control también cuenta con rutinas de verificación de
ángulos máximos de F-E que permiten definir estrategias de seguridad.

4.2 CPWalker

CPWalker es una plataforma robótica diseñada para ayudar a que pacientes pediátricos con
PC y desórdenes similares recuperen o mejoren la función de la marcha a través de entrenamiento
de rehabilitación. Para el diseño conceptual de la plataforma se llevaron a cabo varias entrevistas
y reuniones con una población compuesta de 4 niños con PC, 10 familiares, 4 doctores y 5
fisioterapeutas. La evaluación de los resultados de estos encuentros proporcionó los requisitos
y funcionalidades necesarias para incluir en el novedoso dispositivo, con el fin de conseguir la
máxima accesibilidad y funcionalidad del prototipo. De acuerdo a esto, se decidió construir una
plataforma robótica basada en el dispositivo comercial NFWalker (Made for Movement, Noruega),
de forma que se realizaron sobre él varias modificaciones mecánicas con el fin de convertir el actual
dispositivo pasivo en una plataforma activa de rehabilitación. Para ello, se incorporaron cuatro
sistemas de actuación en NFWalker (Figura 4.2): i) sistema de tracción de la plataforma; ii) sistema
de soporte parcial de peso del usuario; iii) sistema para la adaptación de la altura de la cadera;
y iv) sistema de exoesqueleto activo con seis grados de libertad. Estos sistemas se describen en
profundidad en los puntos siguientes.
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Figura 4.2: Sistemas de actuación del andador inteligente de CPWalker.

4.2.1 Andador inteligente
El andador inteligente de CPWalker ha sido diseñado con el fin de aportar el soporte y apoyo

necesario para que el paciente mantenga el equilibrio durante la rehabilitación con desplazamiento.
La estructura descansa sobre cuatro ruedas (las dos ruedas traseras traccionan al sistema mientras
las delanteras son locas), y resiste un peso máximo de 80kg (exoesqueleto + paciente).

Sistema de tracción
Este sistema está localizado en las ruedas traseras del dispositivo (Figura 4.2a) y proporciona

el desplazamiento requerido para la rehabilitación en entornos reales en lugar de en cinta rodante.
Los actuadores que componen el sistema de tracción son dos motorreductores K80 63.105 (Kelvin,
España) de 24Vcc y 50W, que están acoplados a cada una de las ruedas traseras. El rango de
velocidades proporcionado está comprendido entre [-0.6, +0.6] m/s. La posibilidad de trabajo
independiente de cada rueda junto con el rango de velocidades tanto negativas como positivas,
facilita la realización de giros y trayectorias que no siguen una línea recta.

Sistema de soporte parcial de peso
El sistema de soporte de peso (Figura 4.2b) es el responsable de la descarga parcial del usuario.

Esta descarga progresiva a lo largo del tratamiento mejora la rehabilitación del paciente, ya que la
actividad empleada por el niño para neutralizar la gravedad es menor, con lo que puede aprovechar
íntegramente su fuerza residual para aprender a coordinar los movimientos [9]. La efectividad del
sistema de soporte parcial de peso ha sido demostrada previamente en varios estudios [10, 11, 12].

El soporte de peso en CPWalker consiste en un actuador lineal eléctrico CAHB-10-B5A-
050192-AAAP0A-000 (SKF, Suecia), que con una tensión de entrada de 24Vcc puede llegar a
alcanzar hasta 1000N. El actuador lineal tiene la misión de comprimir o descomprimir los dos
muelles originales del NFWalker, de forma que el peso descargado es controlado mediante esta
compresión o descompresión. La descarga significativa alcanzada con respecto al suelo puede ser
de hasta 45kg.

Sistema de control de altura
Este sistema es utilizado para adaptar la plataforma a diferentes medidas antropométricas según

el usuario (Figura 4.2c). Esto se consigue ajustando la altura de la articulación de la cadera del
exoesqueleto a una distancia específica respecto del suelo. Además, este sistema de regulación de
altura trabaja en paralelo con el sistema de descarga de peso, compensando con ello los movimientos
de la cadera durante la marcha.

Un actuador lineal E21BX300-U-001 (Bansbach easylift, Alemania) es el encargado de con-
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trolar la regulación de la altura mencionada. El sistema de actuación lo completan una bomba
hidráulica que es controlada por un motor eléctrico, y dos cilindros-pistón. Con una longitud
de carrera de hasta 300mm, este actuador es capaz de ejercer la fuerza necesaria para elevar al
completamente paciente dejándolo con las piernas estiradas.

4.2.2 Exoesqueleto
El exoesqueleto de CPWalker (Figura 4.3) ha sido diseñado con el objetivo principal de

guiar el movimiento de las extremidades inferiores del paciente siguiendo un patrón de marcha
normalizado. El plano dominante de movimiento en la marcha humana es el sagital (movimientos
de flexión y extensión). Es por ello que el exoesqueleto de CPWalker presenta seis grados de
libertad, comprendiendo caderas, rodillas y tobillos. Las seis articulaciones pueden ser ajustadas de
forma independiente, siendo posible la selección de distintos tipos de control en cada una de ellas
sin depender del resto.

Figura 4.3: Exoesqueleto de CPWalker.

La estructura del exoesqueleto está compuesta por aluminio 7075 por su alta resistencia
mecánica y bajo. Estas propiedades proporcionan un exoesqueleto lo suficientemente fuerte como
para soportar su propio peso junto con el del usuario, al mismo tiempo que se producen esfuerzos
torsores debidos al movimiento de las articulaciones [13].

La posición de las articulaciones del exoesqueleto corresponden con las propias del cuerpo
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humano con el fin de mantener el alineamiento articular, la coordinación y prevención de mo-
vimientos naturales en la mayor medida posible. Los movimientos de rotación, así como los de
abducción-adducción están limitados en el exoesqueleto de CPWalker con el fin de evitar que los
niños se acostumbren a caminar con las piernas abiertas.

Para hacer el exoesqueleto compatible con diferentes usuarios, la longitud de las barras puede
ser ajustada dependiendo de las medidas antropométricas requeridas. Además, las articulaciones
previenen desplazamientos de flexión-extensión a posiciones anormales o indeseadas. Así, el
máximo rango permitido para caminar es: 60◦ de flexión de cadera, 40◦ de extensión de cadera,
90◦ para flexión de rodilla y 0◦ para extensión de rodilla. Este rango puede ser ampliado mediante
la extracción de topes mecánicos cuando sea necesaria la función de sentar al paciente.

El exoesqueleto está unido al cuerpo del paciente a través de tres soportes por cada pierna (uno
en el muslo y dos en la zona tibial). Estas uniones proporcionan una distribución compensada de
las fuerzas a lo largo de los segmentos de la pierna. Finalmente, el exoesqueleto está anclado al
andador a través de un ajuste retenedor que impide su salida involuntaria. De este modo se consigue
la descarga de peso del usuario a través de la plataforma.

Sistema de articulaciones del exoesqueleto

El exoesqueleto de CPWalker está compuesto por seis articulaciones responsables del control
del movimiento de los miembros inferiores del paciente. Actualmente, las articulaciones actuadas
son las caderas y rodillas, quedando los tobillos con movimiento libre. La combinación de las
distintas configuraciones seleccionadas en cada articulación de forma independiente aporta una
gran modularidad al dispositivo, pudiéndose adaptar de este modo a las necesidades del usuario.

La actuación de cada articulación está compuesta por un harmonic drive CSD-20-160-2AGR
(Harmonic Drive LLC, Estados Unidos) unido a un motor de corriente continua EC-60 flat 408057
(Maxon, Suiza). Los motores sin escobillas fueron seleccionados debido a que su tamaño es más
reducido que el de uno con escobillas para una misma potencia dada. La relación de transmisión
del conjunto es 1:160, proporcionando un par de 35 Nm, cumpliendo con las especificaciones de
la aplicación [14, 15]. El principal problema que presenta es el ruido durante su funcionamiento,
especialmente si se combinan con un conjunto reductor.

4.3 BioMot

La seguridad es el aspecto más importante en la interacción directa de robots con humanos,
además de la eficiencia energética y la portabilidad en el diseño de dichos robots. Con respecto a
esto, se ha demostrado que la actuación con acoplamientos flexibles permite obtener diseños de
menor peso en comparación con los actuadores rígidos convencionales. Este tipo de principo de
actuación también tiene el potencial de ser más eficiente energéticamente que los convencionales,
debido al uso de elementos de almacenamiento elástico. Al incorporar un comportamiento flexible,
estos actuadores pueden ser también más seguros que los convencionales. No obstante, ya que
pueden almacenar y recuperar energía, el control de estos actuadores debe ser diseñado para
garantizar la seguridad.

En esta sección se presentan los diseños conceptuales y mecatrónicos de los actuadores modula-
res con acoplamiento flexible que serán utilizados para accionar las articulaciones del exoesqueleto
BioMot. Se presenta como ejemplo del diseño una de las soluciones. Consiste en el actuador en una
versión plana del MACCEPA para actuar en el tobillo y la cadera de BioMot. La segunda solución
consiste de un muelle adicional activamente controlado para trabajar en paralelo al MACCEPA
plano, utilizada en la rodilla (no presentada en este capítulo).
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4.4 Diseño conceptual de actuadores

Los actuadores presentados en esta sección han sido diseñados para entregar la asistencia
necesaria en las articulaciones humanas cuando los humanos sufren debilidad muscular. Para
conseguir esto, se han utilizado como referencia los requisitos de par para diferentes porcentajes
de debilidad muscular humana, presentados en [16]. En ese trabajo, se ha introducido el concepto
de brecha de capacidad, que se refiere a la diferencia entre los requisitos de la tarea biológica y
las capacidades de personas con diferentes porcentajes de debilidad muscular. En un principio,
se adoptó la selección de cubrir el 30% de la debilidad muscular y posteriormente se aumento
un 20% para dar comfort, lo cual resultó en 50% de asistencia. De estos datos, se extrajeron los
valores máximos de par requeridos (25 Nm), y se diseñó la primera versión de los actuadores de
esta manera para ofrecer 25 Nm de par pico.

4.4.1 Principio de operación del MACCEPA

El MACCEPA es un actuador de rigidez variable controlado por par que opera como un muelle
de torsión y permite controlar de manera independiente la posición de equilibrio y la rigidez
articular. Como se ilustra en la Figura 4.4, consiste de tres cuerpos, llamados en la figura Segmento
1 (Link 1), Segmento 2 (Link 2) y un brazo de palanca. El principio detallado de operación del
MACCEPA puede encontrase en [17] En resumen, el principio de funcionamento está basado en
una componente de fuerza, ejercida por el muelle, que actua a suvez en el Segmento 2 (considerese
el Segmento 1 anclado), y así intentando alinear el Segmento 2 con el brazo de palanca. Si estos
dos están alineados, no se ejerce fuerza y por tanto no se ejerce par y el actuador se encuentra en su
posición de equilibrio. La rigidez del actuador puede ser alterada mediante la modificación de la
pre-tensión/compresión del muelle (dependiendo de la utilización de un tipo de muelle u otro), y
así efectivamente alterando las características del MACCEPA. Aparte de esta simplicidad mecánica,
este actuador también se caracteriza por una posición de equilibrio desacoplada y un ajuste de la
rigidez, como se mencionó anteriormente. Para hacer esto posible e introducir rigidez variable, es
posible incluir un segundo motor para alterar el nivel de pre-tensión o pre-compresión.

Los parámetros del MACCEPA, definidos en la figura 4.4 se describen de la siguiente manera:
D y L son la longitud del brazo de palanca y la distancia entre el los ejes de la articulación y
la fijación del muelle del MACCEPA, respectivamente,
al pha es el ángulo de desviación (entre el brazo de palanca y el segundo segmento) ejercido
por el MACCEPA,
theta es el ángulo de posición de equilibro (entre el brazo de palanca y el primer segmento)
del motor del MACCEPA,
K y P son la constante del muelle del MACCEPA y la pre-tensión/pre-compresión, respecti-
vamente.

Figura 4.4: Representación esquemática del MACCEPA.
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4.5 Exoesqueleto robótico de miembro inferior KINESIS

4.5.1 Concepto
La principal característica del exoesqueleto es la actuación híbrida. El diseño del exoesqueleto

está dirigido a la construcción de un sistema portable, de bajo peso y versátil. A fin de lograr un
sistema fácil de vestir y desvestir, es recomendable la utilización de una estructura de tipo ortésica,
constituida por una barra lateral de soporte, en la que la interacción física con el usuario se realiza
a través de cinchas en los segmentos proximal y distal de la rodilla, así como en el pie. No se
considera necesario incorporar ningún tipo de cincha o corset a la altura de la pelvis dado que,
como se ha expuesto, se ha descartado la actuación sobre la articulación de la cadera. Tanto las
dimensiones del exoesqueleto como las cinchas o fijaciones previstas para los segmentos de la
pierna y el pie han de ser adaptables a las diferentes antropometrías esperables en la población
objetivo del sistema híbrido. La articulación de la rodilla posee dos la flexión-extensión de la
rodilla, contenida en el plano sagital, y la rotación interna-externa, contenida en el plano coronal
de la articulación. Sin embargo, a efectos de la marcha en línea recta a velocidad normal, puede
aproximarse a un único grado de libertad contenido en el plano sagital. Por otra parte, la articulación
del tobillo posee tres grados de libertad: flexión dorsal (hasta 20-30 grados desde la posición neutra)
y flexión plantar (hasta 45-50 grados desde la posición neutra) contenidas en el plano sagital,
inversión (hasta 30 grados desde la posición neutra) y eversión (hasta 20 grados desde la posición
neutra) contenidas en el plano frontal, y pronación y supinación contenidas en el plano coronal.
Sin embargo, un estudio detallado de la función del tobillo durante la marcha a velocidad normal
sobre una superficie plana (Valencia., 1995), indica que al igual que en caso de la rodilla, la mayor
contribución de la articulación del tobillo al movimiento se produce en el plano sagital. Este hecho
junto con la simplificación que supone en el diseño de la articulación del tobillo, sugiere que la
articulación del tobillo del exoesqueleto posea un único grado de libertad en el plano sagital. Por
tanto, los grados de libertad activos del exoesqueleto serán la flexión-extensión de la rodilla y la
flexión plantar-flexión dorsal del tobillo.

4.5.2 Articulaciones actuadas
Tomando la ortesis KAFO del proyecto GAIT, el proceso de diseño mecánico del exoesqueleto

híbrido ha consistido en realizar las modificaciones necesarias para incorporar los actuadores
seleccionados.

Actuador de rodilla
El conjunto formado por el motor (Maxon EC90 Flat) y el reductor (Harmonic Drive SHD

17-100) condicionan el diseño que se va a llevar a cabo debido a sus características mecánicas,
fundamentalmente su geometría y la configuración de las partes móviles y fijas, así como la
manera en la que los esfuerzos son trasladados a la estructura. El reductor tiene varias posibilidades
configuración, dependiendo de cuál de sus tres componentes (corona, generador de onda y vaso
flexible) se una a la referencia del mecanismo, y cómo se configuren los ejes de entrada y salida
del reductor. En este caso se ha elegido el montaje aconsejado por el fabricante, en el cual la
corona exterior se une a la referencia del mecanismo sobre el que actúa, con lo que la relación de
transmisión es 100:1.

Tanto el estator del motor como el componente que ejerce de referencia del reductor se han de
fijar en la parte proximal de la rodilla y el eje de salida del reductor se ha de unir con el mecanismo
de la articulación. Aprovechando la compacidad del reductor, y puesto que éste tiene su parte
central hueca, es posible reducir el ancho del actuador si se aloja el eje del motor en su interior.
Tanto la referencia del reductor como el estator del motor se fijarán entre sí y a su vez a la parte
proximal del mecanismo de la rodilla, para lo que se ha de diseñar una estructura que cumpla las
siguientes funciones:
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Permitir el anclaje del estator del motor a la referencia del reductor y a su vez a la estructura
proximal de la articulación de la rodilla.
Permitir el posicionamiento coaxial del motor y el reductor, alineado con el eje de movimiento
del mecanismo de la rodilla.
Bajo peso y solución compacta.

Debido a los condicionantes de espacio y de montaje de los componentes, se ha optado por
dividir la pieza en dos partes, una para el reductor y otra para el motor. El mecanismo de cuatro
barras de la rodilla es el encargado de realizar el movimiento relativo entre las partes proximal y
distal de la ortesis (ver Figura 4.5) . Como tal, el conjunto motor y reductor ha de actuar sobre una
de las barras para transmitir el par a la estructura.

Figura 4.5: Mecanismo de rodilla.

La capacidad de la barra 1 para transmitir el par del actuador ha sido verificada mediante un
análisis de elementos finitos realizado mediante ANSYS. El material previsto para la fabricación es
aluminio de la serie 7000, cuyo módulo de elasticidad es de 70 GPa. El resultado del análisis se
muestra en la figura 4.6.

Figura 4.6: Resultado del análisis de la barra 1 del mecanismo de rodilla.

Según se ha comprobado en el resultado del análisis, existe una pequeña zona en la que se
supera el límite elástico del aluminio, en la parte interior del taladro que conecta la barra 1 con la 4.
Sin embargo, en el caso de que en esta zona tuviera lugar dicha plastificación del material, dado
que la zona es pequeña su efecto sobre la integridad de la zona es despreciable, ya que se producirá
un endurecimiento local por deformación plástica.

Para lograr un funcionamiento seguro del actuador de la rodilla desde el punto de vista del
usuario, se ha modificado el mecanismo incorporan finales de carrera mecánicos para limitar
el recorrido de la articulación a 5 grados en extensión y 100 grados en flexión, mediante la
modificación de la barra 4, según se muestra en la figura 4.7.
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Figura 4.7: Finales de carrera del mecanismo de articulación de la rodilla: Máxima extensión
(izquierda) y máxima flexión (derecha).

Articulación de tobillo
El actuador del tobillo es de tipo pasivo, cuya función es evitar la caída plantar durante la fase

de balanceo. El actuador se ha diseñado alrededor de las características geométricas del muelle de
torsión utilizado (4.8). Se ha utilizado un muelle helicoidal con ramas a 180o, con un diámetro
exterior de 23mm, un diámetro interior de 15mm, y un espesor de hilo de 4mm y 3 arrollamientos.

Figura 4.8: Vista explotada del actuador de tobillo.

El diseño final está formado por un mecanismo concéntrico formado por dos cilindros: el
cilindro interior referenciado a la barra distal del exoesqueleto y el cilindro exterior a la plantilla
que moviliza el pie. El movimiento entre ambos cilindros se realiza por medio de un rodamiento
de agujas SKF K28x33x13. Ambos cilindros están asegurados mediante un perno, roscado al
cilindro interior y asegurado al cilindro exterior mediante dos pasadores tipo Circlip, que permiten
el montaje rápido del actuador. Se ha provisto una muesca en el cilindro externo y una protuberancia
en el cilindro interno para limitar el recorrido angular del actuador a 15o de flexión plantar y 25o
de flexión dorsal.

Los taladros realizados en los cilindros permiten montar el muelle en posiciones de 178o a
186o en incrementos de 2o. Esto permite cierta flexibilidad para modificar la rigidez aparente del
actuador, introduciendo un efecto similar al pre-tensado del muelle cuando el pie se encuentra en
posición neutra. El prototipo final del sistema Kinesis se presenta en la figura 4.9.
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Figura 4.9: Exoesqueleto KAFO Kinesis: Prototipo CAD (izquierda) y Prototipo KINESIS (dere-
cha).

4.6 Brain2Motion
4.6.1 Introducción

Típicamente los pacientes con ictus sufren de una sobre-actividad de los músculos flexores del
brazo y mano, asociado con la pérdida de actividad de los músculos: deltoides anterior, tríceps
y los extensores de la muñeca y dedos [18]. Por esta razón el exoesqueleto híbrido de miembro
superior presentado en esta sección se centra en asistir a los usuarios a mover su brazo afectado
hacia direcciones distales (extensión del brazo) en un espacio de 3 dimensiones. Mediante la acción
conjunta mecánica y de activación muscular se entrenan movimientos de alcance un espacio sin
restricciones.

4.6.2 Descripción de la plataforma
La vista general del exoesqueleto híbrido de miembro superior y el esquema de conexión de

sus principales componentes se muestra en la figura 4.10. Los componentes que forman parte de la
arquitectura del sistema robótico híbrido son: los dispositivos de asistencia (FES y exoesqueleto),
el controlador de alto nivel (HLC, por sus siglas en inglés), la interfaz de configuración de usuario
(GUI) y la interfaz de realimentación visual.

La asistencia híbrida viene dada por la acción mecánica aplicada en las articulaciones del brazo
por el exoesqueleto comercial Armeo Spring R© (Hocoma, Suiza) y los pulsos eléctricos aplicados
en los músculos del brazo mediante el estimulador IntFES (Tecnalia, Spain). El exoesqueleto
ArmeoSpring es una órtesis de brazo instrumentada con un mecanismo de resortes ajustables para
soportar el peso del brazo en un entorno de trabajo de 3 dimensiones. Además, este exoesqueleto
cuenta con siete sensores de posición que permiten la adquisición de la cinemática del brazo.
Adicionalmente, el ArmeoSpring cuenta con una interfaz de realidad virtual que permite enmascarar
diferentes terapias en juegos. Sin embargo, estas aplicaciones resultan poco adecuadas para llevar a
cabo el control de movimientos asistidos mediante EEF.

La capa de abstracción de hardware (HAL) ha sido implementada con el fin de adquirir la
información generada por los sensores de posición del exoesqueleto. Su principal función es la
de administrar de forma eficiente la comunicación entre el dispositivo robótico y el HLC. La
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Figura 4.10: a) Esquema general del sistema robótico híbrido para rehabilitación de movimientos de
alcance; b) Esquema de conexión de los diferentes sistemas que forman parte del sistema robótico
híbrido.

comunicación HAL-HLC se lleva a cabo mediante el puerto de comunicación CAN, utilizando el
dispositivo CANpro USB (Softing, Alemania).

Electrodos superficiales fueron posicionados en los músculos deltoides anterior y tríceps del
brazo, de forma a asistir los movimientos de flexión/abducción de hombro y extensión de codo
respectivamente. Los pulsos eléctricos fueron entregados en estos músculos con una frecuencia
de 40 Hz con una amplitud de pulso fija, mientras que la intensidad de la corriente eléctrica fue
modulada por el controlador FES. Los parámetros de estimulación son actualizados durante la
ejecución del movimiento utilizando un puerto CAN de comunicación.

El controlador de alto nivel (HLC) es el responsable llevar a cabo la tarea de rehabilitación. Este
bloque recibe los parámetros de la terapia adaptada para cada sujeto (rango de movimiento, niveles
máximos de estimulación, cantidad de repeticiones, etc.), estima la posición de las articulaciones
del brazo, genera la trayectoria de referencia para conducir el brazo desde la posición de reposo a la
deseada y ejecuta la ley de control para ajustar la intensidad de estimulación. La implementación de
este componente se llevó a cabo utilizando el lenguaje de programación Simulink (MathWork Inc.),
compilado para la arquitectura PC104 con el sistema operativo xPC Target R© de tiempo real. Dos
puertos CAN fueron utilizados en el HLC para garantizar la comunicación fiable entre componentes
(HLC-FES y HLC-HAL) bajo requerimientos estrictos de tiempo real. Adicionalmente se utilizó
un puerto UDP para pasar información de la terapia sin restricciones de temporización desde la
GUI y la interfaz de realimentación visual al HLC (ver figura 4.10b).

De forma a potenciar los beneficios de la terapia y estimular la participación de los pacientes,
se recomienda proveer realimentación constante basada en el rendimiento [19]. Siguiendo dichas
recomendaciones, se ha incorporado una interfaz de realimentación visual a la plataforma (ver
figura 4.11b). En esta interfaz se muestra la posición actual del brazo (hombro y codo), la posición
objetivo y la referencia de trayectoria a seguir. Estas posiciones se representan utilizando bloques
geométricos en 2D. La posición actual del brazo es representada por una circunferencia, donde los
ejes X e Y indican el movimiento del codo y hombro respectivamente. Una vez desencadenada la
ejecución de la tarea, una cruz azul se mueve desde la posición inicial (circulo gris) hasta la posición
final (cuadrado negro) con el fin de indicar a los usuarios el camino y la velocidad del movimiento.
También, se calcula la calidad del movimiento efectuado utilizando un índice de rendimiento, el cual
se despliega en pantalla una vez finalizado la ejecución de la tarea. Este índice fue calculado para
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cada articulación utilizando la norma del error de trayectoria dividido por la norma de la trayectoria
de referencia y sustrayendo de uno. Con el objetivo que proporcionar una realimentación aumentada,
el color de la circunferencia que representa la posición actual del brazo cambia acorde al índice de
rendimiento calculado. Este círculo adopta el color verde cuando el rendimiento ha sido excelente
(> 0,8), amarillo cuando el rendimiento fue bueno (0,6 ≤ puntuación ≤ 0,8), naranja cuando el
rendimiento ha sido moderado (0,4≤ puntuación≤ 0,6) y rojo para indicar un rendimiento malo
(≤ 0,4).
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Figura 4.11: a) Interfaz gráfica de usuario; b) Interfaz de realimentación visual.

Por último, una interfaz gráfica de usuario (GUI), mostrada en la figura 4.11a, ha sido incor-
porada dentro de la arquitectura del exoesqueleto híbrido para facilitar la configuración de los
parámetros de la terapia (rango de movimientos, máximos niveles de estimulación, cantidad de
repeticiones, etc.). Ambos, la GUI como la interfaz de realimentación fueron desarrolladas en
Matlab.

4.7 Exoesqueleto robótico miembros inferiores CHIEF

La población objetivo del CHIEF fue definida de acuerdo a las especificaciones planteadas por
el Cybathlon para los participantes de la carrera en disciplina “Powered Exoskeletons”: personas
con lesión medular que presentan clínicamente paraplejia, manteniendo fuerza y estabilidad en el
tronco, cuello y extremidades superiores; esto último porque se espera que el piloto utilice la parte
superior del cuerpo para apoyarse con muletas, o andador, durante la ejecución de las rutinas del
exoesqueleto. Se espera una categoría A o B según la escala de American Spine Injury Association
(ASIA), que presente pérdida total de la función motora, independientemente de la presencia de
espasticidad en extremidades inferiores secundaria a la lesión medular. Adicionalmente, el usuario
debe ser mayor de 18 años, con suficiente capacidad cognitiva y de comunicación para entender y
ejecutar las funciones del exoesqueleto de forma independiente, contar con un buen estado de salud
en general (i.e. no contar con marcapasos cardíaco).

CHIEF integra tres grados de libertad (GDL) actuados por pierna, para los cuales se utilizan
dos actuadores distintos. Cada actuador requiere un ensamble distinto, para acoplar el motor y
el reductor al perfil; los ensambles se muestran en la Figura 4.12. Específicamente en el caso
del actuador de la cadera, el diseño del ensamble es crítico porque evita que torques generados
por la rotación en el plano frontal del GDL de la cadera desacople el reductor que se utiliza en
ese actuador. Adicionalmente, los ensambles que acoplan cada actuador en su articulación sirven
también la función de bloquear mecánicamente el movimiento más allá de la rotación natural de la
articulación humana correspondiente, esto representa una medida de seguridad crítica en caso de
falla electrónica o de control.



4.7 Exoesqueleto robótico miembros inferiores CHIEF 77

a) b)

Figura 4.12: a) Ensamble de actuador de rodilla y tobillo y b) de cadera. El actuador de la cadera
integra el motor Maxon y Harmonic Drive. El actuador de la rodilla integra el motor Siemens con
reductor interno, sin necesidad de un reductor adicional.

Tabla 4.1: Especificaciones de motores y reductores integrados en articulaciones de CHIEF.

El sistema de actuación de la cadera está compuesto por la combinación de un motor Maxon
EC Flat 90 (Ø 90 mm, brushless, 90 Watt) y un reductor Harmonic Drive CSG-20-160-2A-GR,
que se colocan con el eje de acción orientado de forma perpendicular al plano sagital para el lado
izquierdo y derecho de la cadera. El conjunto requiere 24 [V] de alimentación y genera un torque
nominal de aproximadamente 62 [Nm]. El actuador de la rodilla y el tobillo está compuesto por
la combinación de un motor Siemens WL43024 y WL43025, respectivamente, con reductor de
velocidad de tornillo sin fin integrado. Este motor requiere 12 [V] de alimentación y genera un
torque aproximado de 28 [Nm] y se colocan con sus ejes de acción de forma perpendicular al plano
sagital. Este sistema de actuadores considera un arreglo simétrico para la pierna izquierda y derecha.
Adicionalmente, la articulación de la rodilla está restringida a un movimiento que va de 0◦ a 86,23◦,
donde cero corresponde al ángulo de extensión máximo de la pierna en la posición de parado. Las
especificaciones de ambos motores, y del reductor, son detalladas en la Tabla 1.

La estructura mecánica del CHIEF está constituida por cuatro materiales principales: (i) alumi-
nio, (ii) PET, (iii) ABSi y (iv) fibra de carbón. Para las columnas estructurales que se posicionan
de forma paralela a la pierna del usuario, se utilizan Perfiles Tubulares Rectangulares (PTRs) co-
merciales como una solución de bajo costo, fácil de conseguir y con alto factor de resistencia/peso.
Las piezas de transmisión de torque entre PTRs y actuadores son manufacturadas en aluminio
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utilizando cortadoras de control numérico. Por otra parte, la pieza ergonómica y estructural (Figura
4a) es manufacturada utilizando una técnica experimental de impresión en ABSi (impresas en 3D
con el uso de la máquina Fortus 400mc) reforzada con fibra de carbono de doble tejido y resina de
velocidad de secado moderada (20 mins de manipulación). La pieza en ABSi es cubierta por una
sola capa de fibra de carbono tanto en la cara frontal como en la posterior. La fibra es cortada en
parches de distintas geometrías para adaptarse más fácilmente a la figura anatómica de la pieza.
Dependiendo del tamaño de la impresora utilizada, la pieza puede ser impresa en una sola parte, o
en múltiples.

Las partes utilizadas para los ensambles de actuadores son manufacturadas en PET (impresas
en 3D con el uso de máquinas de escritorio) con el fin de minimizar peso. Adicionalmente, las
partes de contacto con el usuario son cubiertas con el material acolchonado del producto Knee
Saver (Apache Mills), cuya efectividad ha sido comprobada con anterioridad.

Para la sujeción del exoesqueleto con el usuario, se utiliza un sistema simple de correas de
velcro que aseguran las piernas del piloto al exoesqueleto en cuatro puntos distintos; dos en la
pierna y dos en el muslo, acercándose lo más posible a las articulaciones. Además, se utiliza una
faja comercial para apoyo ortopédico lumbar que asegura la parte superior del cuerpo del usuario al
robot, como se muestra en la Figura 4.13. El zapato del usuario es también sujetado a la planta del
exoesqueleto, utilizando correas de velcro.

Figura 4.13: CHIEF asegurado a sujeto de prueba por medio de correas de velcro y faja ortopédica
de soporte lumbar. La faja ortopédica se asegura al exoesqueleto por medio de dos barras metálicas
que recorren la espalda completa.

De forma complementaria a la parte estructural, se agregan cubiertas (Figura 4.14a) para
proteger los componentes electrónicos y el cableado, con el fin de evitar que el usuario o un tercero,
resulte dañado por partes en movimiento que forman parte de la misma estructura. Las cubiertas
fueron manufacturadas con la misma técnica experimental que la pieza de ergonomía y estructural
de la cadera, comenzando con impresión 3D en ABSi y reforzando la estructura plástica con fibra
de carbono. Las dimensiones y forma son definidas por la electrónica que debe ser cubierta, además
de por la posición y geometría de los actuadores de la cadera y rodilla. De forma similar a la cadera,
la pieza debe ser partida dependiendo de las dimensiones de la impresora utilizada (Figura 4.14b).

El peso total del exoesqueleto es de 27 kg, donde aproximadamente 20 kg son atribuidos a la
estructura y actuadores, mientras que aproximadamente 7 kg son de las dos baterías recargables de
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a) b)

Figura 4.14: a) Cubierta lateral de pierna izquierda b) Pieza ergonómica y estructural de la cadera.

Litio (12V y 40Ah cada una).
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4.8 Neuroprótesis para control de la flexo-extensión del tobillo

La aplicación artificial de electricidad al cuerpo puede ser utilizada con muchos fines. En el
caso de la Electroestimulación Funcional (o FES por sus siglas en inglés Functional Electrical
Stimulation), se aplican niveles bajos de excitación eléctrica. en el caso de las neuroprótesis de pie
caído, se estimula artificialmente un nervio debido al deterioro en la comunicación entre el sistema
nervioso central y el nervio determinado. De esta forma, se restaura o ayuda a una función motora
que normalmente está bajo el control del sistema nervioso central, pero está suprimida o reducida
debido a enfermedades, traumas o complicaciones de desarrollo [20].

Las NP interaccionan con el cuerpo mediante señales eléctricas. Son utilizadas para compensar
patologías, como el pie equino, ya que el propio sistema nervioso humano es manejado por señales
eléctricas. Cuando se habla de NP robótica, se incluye al FES en conjunto con sensores y con una
unidad de control para la actuación.

1. Bloque del electroestimulación o FES, en el que se manejan las altas tensiones y cargas.
Es la etapa final para producir la estimulación.

2. Bloque de control digital, en el que se debe recibir las señales de los sensores y procesarlas,
además de ejecutar el algoritmo de control del sistema y caracterizar la forma de onda de la
salida para la actuación.

3. Bloque de interfaz con sensores, en el que se realiza el proceso de adquisición de la señal
que produce el sensor que debe percibir las fases de la marcha, para ejecutar luego las
decisiones en la actuación.

4. Bloque de interfaz con el usuario, en el que se establece la forma en que el usuario configura
el uso de la NP, con botones, switches, LCD y una aplicación software de apoyo.

5. Bloque de alimentación, en el que se diseña las etapas de las baterías para la autonomía de
la NP. Se busca siempre maximizar la vida de las baterías y minimizar la cantidad de recargas
de las mismas.

Además, se debe tener en cuenta el encapsulado del mismo para optimizar su portabilidad y
sobre todo, la seguridad de su uso.

Figura 4.15: Típica arquitectura de NPs. Imagen basada en Broderick et al, [21]



4.8 Neuroprótesis para control de la flexo-extensión del tobillo 81

4.8.1 Actuación

La salida de un sistema de electroestimulación superficial puede ser de voltaje constante,
corriente constante o alguna forma híbrida de estos. La ventaja de la configuración de voltaje
constante es que la densidad de corriente determina el potencial para el daño de tejido. Como la
impedancia de la piel aumenta, la corriente disminuye. Sin embargo, los estimuladores de voltaje
constante varían en la respuesta motora. Los estimuladores de corriente constante presentan mejor
consistencia en la contracción y repetición con menos variación en la resistencia [22]. Además,
con base en la neurofisiología de los músculos, los pulsos de corriente se ven más naturales, ya
que el camino de la señal neural se basa en la transmisión de cargas eléctricas. También, en los
sistemas de electroestimulación transcutaneos o no invasivos, la interfaz de impedancia puede
cambiar fácilmente y causar distintos niveles de contracción, que directamente dependen de las
cargas aplicadas a las fibras musculares. Esto se evita si se aplican pulsos de corriente. En términos
de diseño electrónico, una fuente de corriente capaz de manejar la impedancia piel-electrodo, es
más compleja de obtener, más aun considerando un diseño portable en casos de robótica para
rehabilitación vestible [23].

La fuerza de la actividad muscular resultante puede ser controlada variando la amplitud,
ancho o frecuencia del pulso. La amplitud de las señales de corriente puede variar entre 10 mA y
aproximadamente 150 mA dependiendo del grupo de músculos estimulados, la interfaz electrodo-
piel y el umbral de dolor del usuario. El rango de frecuencia va de 5 a 50 Hz [23]. La fatiga en los
músculos también está relacionada con la frecuencia, incrementando con esta (a partir de 50 Hz,
se produce fatiga considerable [24]). Con respecto al ciclo útil, el ancho de pulso rectangular está
normalmente entre 100 us y 3 ms [25].

El tren de pulsos en la salida puede ser monofásico, bifásico asimétrico o bifásico simétrico. En
la Figura 4.16 se muestran algunos trenes de pulsos estudiados, en donde (a, b) son monofásicos
y (c, d, e, f) son bifásicos. Los pulsos monofásicos tienen la gran desventaja de causar deterioros
en el electrodo y daño de tejido. Como son capaces de alterar distribuciones iónicas y polarizar,
pueden causar roturas y quemaduras en la piel. Los pulsos bifásicos asimétricos son bidireccionales
y permiten a los iones fluir en ambas direcciones, minimizando la redistribución de ion y el
subsecuente riesgo de irritación en la piel. Los pulsos bifásicos simétricos permiten que ambos
pulsos depolaricen la membrana neural. El efecto de muchas reacciones químicas se ve reducido
con estos pulsos [26]. Sin embargo, la corriente anódica reversa de un estímulo bifásico puede
suprimir una potencial acción en desarrollo en respuesta a la fase catódica. Un retraso entre pulsos,
es decir, un intervalo entre los mismos, previene esto efectivamente [24]. También se ha reportado
que el voltaje pico requerido para alcanzar los umbrales de los sensores y nervios motores es más
bajo con los pulsos bifásicos que con los monofásicos [27].

En el caso del pie equino, se estimula el nervio peroneo para generar la flexo-extensión del
tobillo. Por lo general solo se requiere producir contracciones musculares en el músculo tibial
anterior, por lo tanto se requiere un solo canal de estimulación. En casos de disfunciones más
complejas en las extremidades inferiores, 4 o 6 canales de estimulación proveen el control necesario
[28].

Hay una relación de compromiso entre agregar más funcionalidad o canales de estimulación
al dispositivo y mantener la simpleza. Mientras se requieran más canales, más complicado será
el dispositivo para configurarlo y portarlo, para uso en el hogar. Por supuesto, la estimulación
multicanal puede ser usada en un establecimiento clínico en un periodo inicial de rehabilitación
para reaprendizaje motor, para luego proseguir con un dispositivo más pequeño y portable para el
hogar [21].
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Figura 4.16: Típicos trenes de pulsos para la actuación en electroestimuladores. Imagen con permiso
de Brunetti et al, [23]

4.8.2 Caso ejemplo del TEREFES. Actuación y principales características
En el marco del proyecto HYPER llevado adelante por el Consejo Superior de Investigaciones

Científicas (CSIC) de España, y el proyecto TERERE desarrollado en conjunto por el Grupo de
Bioingeniería CSIC de España y la Universidad Católica “Nuestra Señora de la Asunción” de
Paraguay, se propuso en 2011 el diseño del electroestimulador funcional TEREFES, [23]. Su diseño
buscaba proveer muchos canales de electroestimulación manejados por fuentes de corriente estables
y controladas. Busca portabilidad y flexibilidad. Es un electroestimulador de propósito múltiple, ya
que está diseñado de modo a implementar distintos tipos de algoritmos y patrones de pulsos para
innovar en el campo de la robótica.

El TEREFES utiliza cuatro baterías AA para alimentar el dispositivo. Incluye una interfaz de
comunicación USB, que permite la configuración de una aplicación de software externa [23]. La
amplitud de los pulsos de corriente va de 0 a 120 mA en 256 pasos, con un voltaje máximo de 250
V. La frecuencia puede ser configurada con valores de 0 a 100 Hz. Provee hasta 32 canales, en dos
grupos independientes de 16 canales cada uno, y manejados por dos distintas fuentes de corriente.
El ancho de pulso puede variar de 10 a 5000 µs. También incluye algunas entradas/salidas digitales
de propósito general para sincronizar con otros dispositivos y adquisición de señales de sensores
[23].

La fuente de corriente del TEREFES está basada en un amplificador en lazo cerrado, de voltaje
a corriente, o transconductancia, mediante la implementación del amplificador operacional de
alto voltaje, el APEX PA78. El microcontrolador provee una señal de bajo voltaje que luego es
transformada a una señal de corriente que cruza a lo largo de la carga donde se aplica la estimulación.
Con el apropiado intercambio de las cargas con switches, se pueden obtener señales monofásicas y
bifásicas totalmente controladas.

El dispositivo presentaba unas dimensiones de 190 x 138 x 45,5 mm y poseía un peso aproxi-
mado de 300 g. Las pruebas en distintas condiciones para la autonomía mostraron un resultado de
aproximadamente 4 horas [23].
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Figura 4.17: Diagrama en bloques del TEREFES. Imagen con permiso de Brunetti et al, [23]
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En este capítulo se analizan los aspectos relativos al sistema de control y medida de cada uno
de los exoesqueletos. En este capítulo se describe para cada exoesqueleto, entre otros detalles, el
sistema sensorial empleado, la arquitectura electrónica de control y potencia, los modos de control
disponibles, el procesamiento que se realiza de la información sensorial y como se lleva a cabo la
evaluación del sistema de control.

5.1 ALLOR
En relación a la interfaz física entre el exoesqueleto y el usuario, el exoesqueleto cuenta con

algunos sensores para determinar parámetros como posición, velocidad ángular, fuerza y torque de
interacción.

El sensor de posición para medir el ángulo de la rodilla es implementado através de un
potenciómetro de precisión industrial(1557S103MX, Vishay Spectrol) de 10 kΩ, el cual es ubicado
en el eje de la articulación por medio de una correa dentada. Dicho potenciómetro se escogió por
su larga vida rotacional (10 millones de revoluciones), y por su buena linealidad en todo su rango
de medida (±2%).

El exoesqueleto también tiene un sensor de fuerza para medir el torque de interacción, entre
el robot y la pierna del usuario en el plano sagital, y en los dos sentidos del movimiento de la
articulación (movimientos de flexo-extensión). El sensor de fuerza es formado por 4 strain gauges
conectadas en una configuración de Puente de Wheastone con el objetivo de mejorar la precisión y
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reducir interferencias que puedan surgir con la variación de la temperatura. Esta configuración de
los sensores, permite medidas de torque de -50 a +50 Nm.

Los dos sensores anteriores están conectados al hardware del exoesqueleto, controlado por
un microcontrolador DSP (Digital Signal Processor) de 64 MHz (DsPIC30F4011, Microchip),
encargado de hacer el filtrado, amplificación conversión ánalogo-digital con una resolución de 10
bits, y transmisión de los datos de los sensores a un computador de control por medio de un bus de
comunicación CAN a 1 Mbs.

Ambos sensores y el hardware de adquisición de datos se pueden observar en la Figura 5.1.

Eletrônica	de	Controle	e	Aquisição	de	Dados

Sensor	de	posição

Sensor	de	Força

Motor	e	Caixa	de	Redução

Figura 5.1: Detalle de los sensores y hardware de adquisición de datos.

El motor de la Figura 5.1, posee internamente 3 sensores de efecto hall, responsables por la
medición de la velocidad ángular y el torque, los cuales son utilizados posteriormente para enviar
información al driver de control del motor. El driver utilizado es el AZBH12A8 (Advanced Motion
Controls), y permite controlar el motor através de una señal de ±10 V. El driver utiliza los datos de
los sensores Hall del motor, para hacer la realimentación en un controlador interno de velocidad,
que cuando está activo, él mismo puede variar la velocidad del motor basado en una señal de
entrada también de ±10 V. Este modo de operación es interesante debido a que permite el bloqueo
del motor en caso de que la velocidad sea cero (0 V).

Para el control se usa un computador industrial embebido PC/104 más dos módulos apilados, el
primero de ellos con un puerto CAN (CAN-AC PC/104, softing), responsable de la adquisición
de los datos provenientes de los sensores de posición y fuerza del exoesqueleto, y el segundo, un
módulo de Entradas y Salidas analógicas y digitales (Diamond-MM-32DX-AT, Diamond Systems),
encargado e enviar la señal de control al driver del motor. El sistema de control es implementado
por medio de Simulink Real Time instalado en la PC/104, y garantiza el procesamiento en tiempo
real del sistema de lectura de los sensores y el controlador del motor con una frecuencia de muestreo
de 1 ms.

5.1.1 Estrategias de Control
En lo que se refiere al control de exoesqueleto, se puede destacar las estrategias en donde el

usuario es pasivo y el robot sigue una determinada trayectoria, y en donde el usuario es activo, y el
robot auxilia el movimiento o realizar fortalecimiento muscular.

Es importante añadir, que en la estrategia implementada donde el usuario es pasivo, es necesario
verificar la fuerza de interacción entre el usuario y el robot para evitar daños en el usuario en caso
de una fuerza contraria que supere su capacidad muscular.

También es importante filtrar la componente gravitacional del sistema, a través de un compensa-



5.1 ALLOR 91

dor gravitacional, y de esta forma obtener una fuerza resultante equivalente a la fuerza intencional
del usuario, descartando el componente del peso de la pierna que actua sobe el exoesqueleto.

En la Figura 5.2, se observa el controlador donde el usuario es pasivo, y el camino trazado por el
robot és definido por el planeador de camino, q̇d(q) representa la velocidad en función de posición,
q̇(t) es la velocidad del motor, τ el torque medido y q el ángulo medido. También se puede observar
el controlador interno de velocidad dentro del driver del motor. El control de ganancia en función
de la fuerza es una función que en ausencia de la fuerza, retorna una ganancia unitaria y en caso de
una fuerza contraria no deseada, retorna una ganancia nula parando el movimiento.

Camino X + -
Control de 
Velocidad Motor DC ALLOR

Control de 
Ganancia

Compensador 
de Gravedad

Driver del Motor

-+

q

𝜏
q  (q)d
.

q(t).

Figura 5.2: Controlador para el usuario pasivo.

La Figura 5.3 presenta un controlador donde el usuario es activo. En este caso, el usuario tiende
a determinar la posición de reposo (velocidad nula) en ausencia de la fuerza.

El controlador de impedancia, en este caso es una función de primer orden cuando se opera con
una velocidad, y los parámetros de Inércia y Amortiguamiento deben ser ajustados de acuerdo a la
tarea de rehabilitación para permitir que el movimiento de la pierna sea realizado con más o menos
fuerza. En el caso de la marcha, se deben implementar diferentes valores para los parámetros de
impedancia, los cuales van de acuerdo a la fase de la marcha.
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Figura 5.3: Controlador para el usuario activo.

5.2 CPWalker

Los últimos avances en el campo de la rehabilitación de PC han estado centrados en la inclusión
de la imagen cerebral, proponiendo la redefinición de los cuidados clínicos para los usuarios más
afectados con terapias neurológicas [1].

En este capítulo se muestran los novedosos principios de rehabilitación de CPWalker a través
de las estrategias de control propuestas, los diferentes sensores utilizados y la arquitectura de
comunicación entre los distintos módulos.

5.2.1 Interfaz Multimodal humano-robot
La interacción entre el niño con PC y la plataforma de rehabilitación tiene lugar a través de una

Interfaz Multimodal Humano-Robot (MHRI) consistente en: i) una unidad electroencefalográfica
(EEG) con el fin de recoger la mayor parte de la actividad motora; ii) electromiografía de superficie
(sEMG) para medir capacidad residual de movimiento y activación muscular; iii) sensores inerciales
(IMUs) destinados a medir ángulos y posicionamiento de tronco y cabeza para controlar la postura
del paciente; iv) sensor láser (LRF) para la detección del patrón locomotor del usuario y poder
realizar un control de desplazamiento acorde; v) galgas extensométricas y sensores de fuerza
que permiten realizar un control ajustado de intensidad y fuerza para cada individuo. El objetivo
fundamental de esta interfaz multimodal es permitir la integración del PNS y el CNS dentro de un
tratamiento físico y cognitivo.

EEG
Una de las posibles terapias de rehabilitaicón de la plataforma CPWalker se basa en permitir el

control de la misma a través de señales EEG. Esta aproximación permite tener en cuenta la intención
del paciente al iniciar la terapia robótica, de forma que el robot empiece a moverse si el paciente
así lo decide. El proceso consta de dos etapas: i) una primera etapa temprana en la que el niño
inmovilizado en cama o en silla de ruedas, destinada a remodelar la actividad cortical relacionada
con la marcha; y ii) una segunda etapa en la que el paciente controla de manera activa la terapia
de rehabilitación sobre la plataforma robótica. La primera etapa prepara el cerebro del paciente
para adquirir los patrones de marcha que se ejercitarán en la segunda etapa de rehabilitación física
robótica.

Para llevar a cabo la primera etapa se emplean unas gafas de realidad virtual Oculus Rift
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(Oculus, Estados Unidos), que muestran al paciente un entorno virtual en primera persona mientras
simultáneamente se recoge la señal EEG mediante un casco. Una vez que los usuarios han entrenado
con realidad virtual y dominan el control, ellos están preparados para implementar esta estrategia
en la plataforma CPWalker.

El entorno virtual mostrado a través de las gafas es un mundo imaginario diseñado con un
motor gráfico de juegos (UDK) que se proyecta de modo estereoscópico en las gafas para conseguir
una experiencia más realista. Cada sesión de esta etapa consiste en un recorrido por ese mundo en
primera persona a través de un camino definido. A lo largo del recorrido virtual pueden aparecer
diferentes obstáculos (puertas, piedras, árboles) ante los cuales se detiene la marcha. Cuando el
paciente se encuentra con un obstáculo, tiene que relajarse durante 3s y posteriormente pensar
durante otros 3s en mover sus extremidades inferiores. Si estas instrucciones se realizan de forma
correcta, el obstáculo desaparece y la marcha continua.

EMG
El sistema de EMG Trigno

TM
Wireless System (Delsys, Estados Unidos) ha sido incluido en

la plataforma robótica con la intención de programar estrategias de control que utilicen como
parámetro de entrada la señal de activación muscular. Dado que las habilidades motoras están
relacionadas con la aparición de las llamadas sinergias musculares, se intenta que en las estrategias
adoptadas se refleje el SNC para coordinar cualquiera de las unidades motoras o grupos musculares.
Esta información proporcionará una estimación precisa de las estrategias musculares desarrolladas
por el niño. Por otro lado, EMG proporciona el desarrollo de una evaluación cuantitativa sobre el
proceso de rehabilitación, comprobando la mejoría de activación muscular disociada a lo largo del
tratamiento.

Resumidamente, el EMG ha sido propuesto para tres situaciones:
Control del inicio de la marcha. Señal de inicio de la marcha a través de una activación
muscular (método suplementario a la tecnología EEG). Idealmente la marcha se iniciaría tras
la activación de un músculo extensor de la cadera.
Control dinámico de la velocidad. Posibilidad de controlar la velocidad de desplazamiento
a través de las medidas detectadas por el sistema EMG. Se diseña una función lineal para
traducir amplitud de la contracción en velocidad de desplazamiento.
Detección de espasticidad. Disminución automática de la descarga de peso en las piernas
del paciente en el momento en que se detecte una co-contracción por parte del usuario. Para
ello, los terapeutas establecerán el tiempo máximo que músculos agonistas y antagonistas
pueden mostrar una contracción simultánea.

IMUs
Se ha incluido la utilización de sensores inerciales (TechMCS, Technaid, España) dentro de la

MHRI con el objetivo de monitorizar la orientación del tronco y la cabeza del paciente durante la
terapia con CPWalker y conseguir mejorar el control postural del niño.

Los ejercicios realizados con IMUs consisten en dar un feedback acústico al usuario cuando
el tronco o la cabeza pierden su posición apropiada durante la marcha con CPWalker. Una señal
sonora se ejecuta a través de la MHRI cuando la postura del paciente sale de los márgenes de un
rango permitido. Esto es controlado en giros realizados sobre los tres planos (frontal, sagital y
transversal), pero se incide en movimientos sobre el plano sagital (inclinación de la cabeza o el
tronco hacia delante o hacia atrás). La inclusión de esta señal acústica ha sido propuesta por los
terapeutas colaboradores del Hospital Niño Jesús debido a la importancia de la postura de tronco y
cabeza durante la rehabilitación de la marcha en pacientes con PC [2]. Una posición vertical del
tronco favorece la extensión de cadera del niño y los resultados obtenidos durante el tratamiento
son mejores. La colocación de los sensores en tronco y cabeza van sujetos convenientemente para
evitar su rotación involuntaria.
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LRF

El sistema para detectar la localización de las piernas del sujeto está compuesto de un sensor
láser LRF URG-04LX (Hokuyo, Japón) que es capaz de escanear hasta un ángulo de 240◦. Su
principio fundamental de funcionamiento se lleva a cabo mediante el envío de un pulso láser en un
haz estrecho hacia el objeto, midiendo el tiempo que tarda el pulso en ser reflejado por el objetivo y
devuelto al remitente. Una muestra completa del escáner realizado por el LRF es recibida por el
controlador principal de la arquitectura de control de CPWalker, y desde ahí un algoritmo calcula la
posición de las piernas del niño en tiempo real. El sensor LRF está instalado en la parte delantera
del robot CPWalker a una altura de 15cm del suelo, con el fin de registrar convenientemente el
movimiento realizado por ambas extremidades inferiores.

Dentro de la MHRI, el sensor LRF es el encargado de controlar el movimiento de CPWalker
teniendo en cuenta la intención del usuario al mover sus piernas. El modelo propuesto para
CPWalker [3] está basado en la interacción humano-andador presentada en [4].

Sensores de fuerza

La MHRI se servirá también de la lectura de sensores de fuerza basados en galgas extenso-
métricas y que se colocan en las barras metálicas del exoesqueleto. El principal objetivo que se
persigue con la utilización de estos sensores es medir la fuerza de interacción entre el exoesqueleto
de CPWalker y el cuerpo del paciente con PC. De este modo, será posible la implementación de
distintas estrategias de control como el control de impedancia [5].

5.2.2 Estrategias de control de bajo nivel

En esta sección se describen las estrategias de control de bajo nivel desarrolladas para imple-
mentar funciones básicas en CPWalker. Estas funciones básicas en combinación con la información
proporcionada por la MHRI y los distintos sensores de la plataforma, servirán de base a las
novedosas terapias futuras.

Estrategia de control de posición

El control de posición es una estrategia ampliamente utilizada en exoesqueletos de rehabilitación
y está basada en el principio de guiar las articulaciones inferiores del paciente siguiendo referencias
de patrones de marcha normalizados [6, 7, 8]. Una cuestión importante para la rehabilitación es
encontrar el mejor modo de asistir al paciente ejerciendo la menor fuerza de interacción posible. De
este modo, se conseguirá una mayor naturalidad al caminar. Por ello, CPWalker utiliza un algoritmo
que adapta el patrón de marcha de referencia dependiendo de la altura del usuario y la velocidad
de desplazamiento [9]. Al mismo tiempo también es posible seleccionar un porcentaje de Rango
de Movimiento (ROM) que variará la amplitud de la señal de referencia. Un ejemplo de esto se
muestra en la Figura 5.4.

La referencia es comparada con la medida real de ángulo en cada una de las articulaciones,
y el error es procesado por controladores Proporcional-Integral-Derivativo (PID) seleccionados
individualmente para cada una de las articulaciones.

Estrategia de control de impedancia

Aunque el control de posición ha sido probado con resultados positivos en varios estudios [10,
11], las terapias robóticas deben ser optimizadas con el fin de incrementar la participación del
paciente. La impedancia de un sistema (Z(s)) define la relación entre la fuerza del sistema (F(s))
producida en contra de un movimiento impuesto y el movimiento en sí (θ(s)) (Ecuación 5.1) [5].

Z(s) =
F(s)
θ(s)

= M · s2 +B · s+ k (5.1)
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Figura 5.4: Cambios de la trayectoria de referencia en movimientos de flexión-extensión de cadera,
rodilla y tobillo según la selección de diferentes parámetros como el porcentaje de ROM y velocidad
de marcha.

donde M es la masa del sistema, B el amortiguamiento y k la rigidez.
Siguiendo este concepto, CPWalker presenta un algoritmo (Figura 5.5) que busca prevenir

esfuerzos indeseados sobre las extremidades inferiores del paciente, y más importante aún, aplicar
la filosofía de “asistencia según necesidad” para aprovechar la capacidad residual del usuario. Éste
método considera la interacción humano-robot para permitir una desviación variable respecto a la
trayectoria normalizada que se ha definido.

5.2.3 Arquitectura de control

Para el diseño electrónico de CPWalker y con el fin de establecer la comunicación entre todos
los componentes de la plataforma, se ha definido una arquitectura de control del sistema (Figura
5.6), en la que se pueden distinguir cuatro partes fundamentales:

Plataforma robótica: constituida por el exoesqueleto y el andador inteligente con su estruc-
tura, sensores y actuadores.
Unidad de control: la cual recibe información de los sensores de la plataforma robótica y
ejecuta los algoritmos de control que generan las señales que se enviarán a los actuadores. La
unidad de control está formada por dos PC-104, uno responsable del exoesqueleto y el otro
del control del andador. Todo el algoritmo está implementado en el entorno MatLab RT para
un procesamiento en tiempo real. La comunicación entre el entorno de MatLab y CPWalker
está basada en tarjetas de adquisición de datos y drivers particulares por articulación, los
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Figura 5.5: Algoritmo de control de impedancia de CPWalker.

cuales han sido desarrollados para el control de los motores de la plataforma y siguen una
transferencia de datos a través de CAN (Controller Area Network) [8].
Ordenador remoto para MHRI: este equipo es responsable de adquirir información de
los sensores de la MHRI, procesarla y enviar la señal procesada a la unidad de control para
su implementación. Al mismo tiempo, la información recibida por el ordenador remoto es
guardada para futuros análisis.
Unidad clínica: esta unidad consiste en una tablet que ejecuta una aplicación desarrollada
para establecer la interfaz entre el sistema CPWalker y el personal clínico que esté ejecutando
la terapia. La interfaz monitoriza las señales y concreta los parámetros de las distintas terapias
en tiempo real. Los objetivos de la misma son: i) monitorizar y validar los algoritmos de
rehabilitación; ii) análisis de datos (estadísticas, rendimientos...); iii) guardar la información
de la base de datos de los distintos pacientes; iv) comparar diferentes terapias robóticas.

Figura 5.6: Esquema general de la arquitectura de control de CPWalker. Todos los sensores
del exoesqueleto se comunican con el PC104-I a través de CAN1. PC104-I y PC104-II están
comunicados a través de UDP y también a través de CAN3. El PC104-II es el encargado del control
del sistema de tracción, control de peso y la elevación. La unidad de control formada por los dos
PC104 recibe la información de la MHRI y de la unidad clínica a través de wifi.
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5.3 BioMot
El exoesqueleto BioMot tiene como principio el control de la asistencia necesaria para cubrir

una determinada brecha de capacidad del usuario, siendo esta brecha estimada o caracterizada
en función de la contribución muscular al momento articular neto. Las herramientas robóticas de
rehabilitación de la marcha existentes utilizan patrones de referencia extraídos de población sana,
con el objetivo de adaptarlas a las características de los usuarios. En BioMot, partiendo de modelos
cinemáticos de referencia adaptados al usuario, se aplica el concepto de adaptabilidad tácita como
un método para adaptar la interacción física entre los dos agentes y así promover su adaptación en
la ejecución de la tarea y la interacción con el entorno.

5.3.1 Sistema sensorial empleado
El exoesqueleto BioMot incorpora una serie de sensores, que sumados a los equipos de medida

externos que se contemplan en el marco del proyecto, permiten el control adaptativo y de asistencia
en la rehabilitación deseados.

Los sensores de que dispone el exoesqueleto son:
Encoders magnéticos para la estimación del brazo de palanca que realiza el actuador (para
los MACCEPA de cadera, rodilla y tobillo).
Encoders ópticos para la estimación de ángulo articular biológico (para los MACCEPA de
cadera, rodilla y tobillo).
Los motores sin escobillas utilizados para los MACCEPA de cadera, rodilla y tobillo disponen
de sensores de efecto HALL.
Encoders ópticos para contar las vueltas del motor (para los «Parallel Spring»).
Interruptores de final de carrera (para los «Parallel Spring»).
Resistencias dependientes de la fuerza, utilizados como interruptores plantares, para segmen-
tación de la marcha y acciones de control.

Por su parte, se tienen otros equipos de medida dentro del marco del proyecto, que completan
el sistema:

Sistema de electroencefalografía de 32 canales para detección de intención y estimación de
la atención.
Sistema de electromiografía para el modelo biomecánico computacional específico del sujeto,
que capta la actividad de los principales músculos que contribuyen al movimiento de los 6
GdL.
Sensores inerciales en los actuadores de tobillo como sistemas de detección de eventos y
análisis cinemático.

5.3.2 Arquitectura electrónica de control y potencia
El sistema de control jerárquico (ver figura 5.7) está comprendido por la implementación

hardware y software. En la arquitectura del exoesqueleto BioMot se adopta el middleware ROS
(Robot Operating System) para proporcionar servicios a los múltiples sistemas hardware y software
que comprenden el sistema completo. La arquitectura hardware se implementa sobre un sistema
BeagleBone Black (BBB) con Ubuntu (CPU en la figura 5.7) que se comunica vía CAN con
las unidades de proceso SPU («Single Processor Units») de cada articulación. Mediante ROS
la BBB establece interfaces según se necesite con los sistemas que comrpenden el marco de
BioMot: i) hardware de control del exoesqueleto, ii) sistema de electroencefalografía, iii) sistema
de procesamiento de sensores inerciales, iv) sistema computacional de análisis biomecánico, y v)
sistema de electromiografía.

n la figura 5.7 se observan también las distintas SPU de cada articulación, distinguiéndose para
cada pierna: uno para cadera, dos para rodilla (actuador de rodilla y muelle en paralelo –«Parallel
Spring»–), y otro para tobillo. Estos dispositivos se componen de una electrónica de comunicaciones
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Figura 5.7: Esquema general de la arquitectura hardware distribuida.

y gestión de sensores diseñada a tal efecto, y una electrónica de potencia comercial para motores
sin escobillas, fabricada por MAXON (ESCON 50/5). La electrónica de comunicaciones y sensores
dispone de un puerto CAN para comunicarse con la CPU, y se encarga del control de bajo nivel
para cada actuador. En el caso de los motores de cadera, tobillo, y principal de cadera, el SPU se
encarga de leer los encoders óptico y magnético (ángulo articular biológico y brazo de palanca
del actuador ), y proporcionar la señal PWM que necesita el driver de potencia en función de los
controladores de bajo nivel implementados. En el caso del SPU del «Parallel Spring», se leen la
señal de un encoder óptico que gestiona el número de vueltas completas del eje de este motor, y un
interruptor de final de carrera, que en combinación con el controlador con topología feed-forward,
controlan la posición del muelle en función de la fase de la marcha (ver sección 5.3.3).

5.3.3 Modos de control disponibles
En el proyecto BioMot se han desarrollado distintos modos de control tanto locales como

generales (articulaciones específicas, o para el exoesqueleto completo). Se exponen los distintos
modos a continuación.

Asistencia al despegue en la fase de apoyo - Tobillo
La deficiencia en el despegue en la fase de apoyo (PO a partir de ahora, del inglés «push

off»), normalmente desemboca en mecanismos compensatorios anormales y velocidades de marcha
inferiores a las de un sujeto sano. En el exoesqueleto de BioMot se ha implementado una estrategia
de control que, informada por el momento articular que el sujeto realiza calculado a partir del
modelo NMS (ver sección 6.2.1), asiste en caso de detectar debilidad.

Este controlador aporta par durante la fase de apoyo, a partir de la detección de los eventos de
contacto inicial del talón, y despegue del pie, siguiendo el diagrama de flujo en la figura 5.8.

Donde, si se detecta por medio de los interruptores plantares el evento de contacto del talón
(HS, del inglés «heel strike») se comienza a aplicar una rampa superpuesta controlador en uso
en la marcha. Se para este controlador cuando se detecta el despegue (TO, del inglés «toe off»).
El resultado es que el sujeto es capaz de adoptar una caminata más natural, llegando a una
plantarflexión mayor cuando se le asiste (ver figure 5.9).
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Figura 5.8: Control en la fase de apoyo.

Asistencia en la fase inicial del balanceo - Rodilla

El exoesqueleto BioMot incorpora en la articulación de rodilla un segundo motor que permite
cargar un muelle con energía en la fase de apoyo, para asistir al motor principal en la aceptación a la
carga, reduciendo así su consumo energético. Esto ha permitido reducir los requisitos de potencia, y
por tanto el peso del actuador [12]. Se presenta en la figura 5.10 el diagrama de flujo de la máquina
de estados que lo codifica.

La máquina de estados presentada procede de la siguiente manera, haciendo referencia a la
trayectoria y velocidad de rodilla de la figura 5.11 [13]: con el muelle descomprimido, si se detecta
el contacto de talón (HS), se detecta el paso por cero por segunda vez (alrededor del 40% del paso),
se descomprime el muelle. En este estado, si se detecta el paso por 30 grados (que se produce
alrededor del 90% del paso), el muelle se comprime para soportar la fase de aceptación a la carga.
La figura 5.12 muestra cómo para el caso de MACCEPA en conjunción con muelle en paralelo, el
consumo del MACEPA es inferior.

Algoritmo de adaptabilidad tácita - Exoesqueleto completo

El proyecto BioMot tenía como uno de sus principales objetivos mejorar la interacción hombre-
máquina, por medio de procedimientos bioinspirados. El algoritmo de adaptabilidad táctica (TA
del inglés «Tacit adaptability») consigue un comportamiento a como se produce los procesos de
adaptación de manera natural, aplicado al actuador de BioMot, previamente demostrado sobre
actuadores rígidos [14].

En la figura 5.13 se muestra el diagrama de bloques que representa el algoritmo implementado.
El algoritmo TA adapta automaticamente una trayectoria de referencia a las capacidades motoras
del sujeto. De esta manera, si el sujeto no es capaz de realizar la trayectoria, la salida del control
se adapta proporcionalmente al par de interacción entre sujeto y exoesqueleto. Esta adaptación es
importante, ya que automáticamente reduce la fuerza que se aplica al usario.

La figura 5.14 muestra la respuesta del control ante distintos valores de la constante TA (a mayor
TA, más rápida es la respuesta de la adaptación). Al controlador se le alimentó como referencia una
onda senoidal centrada en 30 grados, dejando fija la posición del ángulo biológico, y se observa
cómo para los casos en los que se aplica TA, la posición neutra de la senoidal se va modulando,
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Figura 5.9: Comparación del ángulo articular biológico para los casos de marcha no asistida
(izquierda) y asistida (derecha).

para reducir la fuerza que realiza el motor.
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Figura 5.10: Máquina de estados que codifica el comportamiento de la rodilla.

Figura 5.11: Trayectoria angular (izquierda) y velocidad angular (derecha) para la rodilla según
[13].
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Figura 5.12: Comparación del consumo para la marcha humana, el actuador MACCEPA, y el
actuador MACCEPA con el muelle en paralelo.

Figura 5.13: Esquema del controlador integrando TA y un control PID de seguimiento de trayectoria.
α representa el brazo de palanca que realiza el actuador.
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Figura 5.14: Comparación del brazo de palanca α (en grados de deformación) para valores de 0,
10 y 20 grados. α se representa por la línea fina; y la línea gruesa muestra la tendencia, esto es, la
posición neutra de la trayectoria.
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5.4 Exoesqueleto robótico híbrido de miembro inferior KINESIS

5.4.1 Sistema sensorial
Kinesis cuenta con los sensores necesarios para monitorizar los eventos de la marcha y los

diferentes estados del controlador. Como se muestra en la imagen 5.15, se han dispuesto sensores
de contacto pie-suelo bajo la plantilla metálica que da soporte al pie, sensores de giro en ambas
rodillas, y un sensor basado en galgas extensométricas para medir la interacción entre la pierna y el
exoesqueleto. Además, Kinesis cuenta con dos interruptores manuales para implementar las órdenes
del usuario. En las siguientes secciones se proporcionan más detalles sobre la implementación de
cada sensor.

Figura 5.15: Conjunto sensorial de Kinesis.

Sensores de contacto pie-suelo
Se implementaron resistencias variables con la presión (Force-Sensing Resistors, FSR) en la

parte inferior de la plantilla metálica que soporta el pie. Se alimentan mediante la fuente de tensión
disponible en el controlador de Kinesis a 5V junto con una resistencia tipo pull-down en serie
proporcionando una caída de tensión inversamente proporcional a la presión ejercida sobre su
superficie. El controlador de Kinesis realiza un filtrado y umbralización de los valores de tensión a
efectos de discriminar entre contacto y no contacto.

Debido a su construcción en sustrato polimérico sobre el cual se disponen crimpado los
conectores, estos sensores tienen una baja resistencia mecánica, siendo un aspecto crítico debido a
su situación en la interfase de contacto pie-suelo. Se dispuso de varias capas de material plástico
sobre los sensores, así como una conexión rápida para el reemplazo rápido de los sensores.

Sensor de giro articular
Kinesis cuenta con una articulación bioinspirada basada en un mecanismo articulado de cuatro

barras. Este mecanismo describe la tralsación del eje de giro de la articulación de la rodilla,
incrementando la compatibilidad cinemática entre las articulaciones del usuario y de Kinesis.
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Dicha traslación sin embargo complica la incorporación de un sensor directamente sobre el eje de
giro, debido a su desplazamiento. La solución implementada en Kinesis consistió en utilizar un
potenciómetro rotacional unido mediante una transmisión de poleas al eje de salida del motor. Si
bien esta solución implicó realizar una calibración cuidadosa entre el giro de salida de la transmisión
y el giro de la parte distal de la pierna, permite por una parte, deslocalizar el sensor del eje de
giro de la articulación virtual de la rodilla, y por otra parte aumentar su resolución mediante la
utilización de las poleas en una tasa de 3 : 1.

Sensor de interacción física

Para analizar la interacción entre la pierna y Kinesis se implementó un sensor de deformación
en la parte distal de la estructura basado en galgas extensométricas en configuración de puente de
Wheatstone. Con el fin de maximizar la resolución del puente se analizó el estado tensional de
la estructura distal bajo condiciones estándar de operación, lo que permitió optimizar la sección
transversal de la estructura de manera que se consiguiera la máxima deformación dentro de los
límites elásticos del material. Una de las condiciones de contorno para diseñar la sección transversal
de la estructura consistió en obtener dos secciones simétricas, de manera que se permitiera la
ubicación de las cuatro galgas extensométricas que conforman un puente de Wheatstone completo
(Figura 5.16).

Figura 5.16: Sección transversal que alberga el puente de Wheatstone.

El diseño fue validado mediante una simulación estática bajo las condiciones máximas de
operación. La figura 5.17 muestra los resultados de la simulación, en la que se aprecia que el estado
tensional en la zona diseñada no supera la deformación última o plástica, estimada en 0,02%.

Interruptores manuales

La interfaz de usuario de Kinesis consiste en dos botones que permiten que el usuario pueda
controlar la generación de cada paso mediante el pulsado alternativo, ubicando un botón en cada
mano para cada pierna de Kinesis respectivamente. El hecho de que cada paciente utiliza ayudas
técnicas para la marcha diferentes (bastones con diferentes empuñaduras, andadores, etc), se optó
por utilizar sensores similares a los utilizados para monitorizar el contacto pie-suelo, aunque de
dimensiones menores. Estos sensores son muy adecuados para esta función debido a su flexibilidad
y reducido espesor, que permiten que puedan ser colocados fácilmente en las empuñaduras de los
bastones o andador.
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Figura 5.17: Resultado de la simulación estructural.

5.4.2 Arquitectura de control

La arquitectura de control de Kinesis se implementó alrededor de una plataforma basada en
el estándar PC-104, un estándar de computadora de ámbito industrial de tipo modular, en la que
alrededor de una placa electrónica que contiene el microcontrolador, memoria, dispositivos de
acceso y gestión de periféricos, y los buses de comunicaciones, se pueden apilar varios módulos
para realizar varias funciones, interconectados a través de los buses ISA y PCI. Los módulos
utilizados para esta aplicación fueron los siguientes: placa base, fuente de alimentación y una tarjeta
A/D Diammond DMM32X-AT (Diammond Systems Corp.) Esta tarjeta A/D contiene 32 canales
analógicos de entrada de 16 bits de resolución, 4 canales de salida de 12 bits de resolución, y una
frecuencia de muestreo estándar de 250 kHz.

Los dos motores utilizados en Kinesis se controlaron a través de la utilización de dos drivers
de potencia (American Motion Controls) que permiten realizar un control en lazo cerrado de la
velocidad de giro del rotor del motor a partir de una consigna analógica, la cual proviene de las
salidas analógicas de la tarjeta A/D. Se utilizó una fuente de potencia de corriente continua a 24V
para alimentar a los diferentes componentes electrónicos: controladores de motor, PC, sensores.

Se utilizó un estimulador controlable en tiempo real (Rehastim, Hasomed GmbH) para la
implementación de la estimulación eléctrica funcional. La batería del estimulador permite una
autonomía superior a 1 hora. La comunicación con el estimulador para el control en tiempo real
se realiza a través de comunicación serie RS232. Toda la electrónica, fuente de alimentación y
estimulador fue introducido en una mochila, permitiendo su transporte ambulatorio durante la
utilización de Kinesis.

Diseño de la arquitectura de control

La estrategia de control de Kinesis se basa en el control de la interacción entre el usuario y la
estructura del exoesqueleto. La figura 5.18 muestra la arquitectura en alto nivel del controlador,
distinguiéndose los siguientes componentes principales: controlador de la articulación robótica,
estimador de fatiga, controlador de la estimulación, y máquina de estados.

El comportamiento de Kinesis durante la marcha se rige por la siguiente regla general: maxi-
mizar la contribución muscular al movimiento debida a la estimulación, compensando el déficit
de movimiento mediante la modulación de la rigidez aparente del actuador de rodilla. Tanto la
contribución muscular como la rigidez están sujetas a modulaciones debidas a la aparición de fatiga
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Figura 5.18: Arquitectura de control de alto nivel de Kinesis.

muscular. Más detalles en relación a la arquitectura de control de Kinesis y la interrelación pueden
ser consultados en [15].

Control de la articulación robótica
Este controlador tiene la misión de variar la rigidez mostrada al usuario por la articulación de

la rodilla, la cual debe variar desde rigidez nula, esto es, comportamiento transparente frente al
movimiento generado por la musculatura, hasta una rigidez alta permita replicar la trayectoria de
la pierna en ausencia de movimiento por parte de la musculatura. Esta variación se implementa a
través de un campo de fuerzas de primer orden que dependiente del error entre la trayectoria real
descrita por la articulación y la establecida en un patrón cinemático en la memoria del controlador
(controlador de interacción en la figura 5.19). La variación de la rigidez de este campo de fuerzas
permite establecer un comportamiento que varie desde rigidez nula, esto es, comportamiento
transparente frente al movimiento generado por la musculatura, hasta una rigidez alta permita
replicar la trayectoria de la pierna en ausencia de movimiento por parte de la musculatura.

Para permitir un control en tiempo real de la rigidez aparente de la articulación de la rodilla de
Kinesis se optó por implementar un controlador de admitancia por varias razones. En primer lugar,
la función de Kinesis es ofrecer asistencia variable para permitir maximizar la contribución de la
musculatura estimulada al movimiento, mientras que durante la fase de apoyo debe garantizar la
estabilidad de la rodilla a fin de evitar su colapso. Por otra parte la dinámica del exoesqueleto puede
es asumida por el controlador de admitancia, sin necesidad de proporcionar un modelo exacto de
sus características.

El controlador de admitancia propuesto está constituido por un lazo de control de fuerza en
lazo cerrado implementado sobre el bucle de control en lazo cerrado de la velocidad del motor
contenido en el propio conjunto motor-driver. El lazo de control de fuerza se cierra a partir de la
información proporcionada por los sensores de fuerza explicados anteriormente.

Por último, y debido a la no linealidad que introduce sobre el comportamiento del controlador
la variación de la rigidez del campo de fuerzas, se implementó una estrategia adaptativa basada en
planificación de ganancias para el ajuste en tiempo real de las constantes proporcional e integral del
controlador de fuerza de interacción (primera etapa del controlador de admitancia, figura 5.19).

Control de la estimulación
El uso de la estimulación eléctrica funcional (EEF) para la restauración de la marcha en

lesión medular es conocida desde los pioneros trabajos realizados por Kantrowitz [16]. Desde
entonces varias estrategias de control han sido propuestas [17, 18, 19, 20], si bien las limitaciones
relacionadas con el comportamiento no lineal de la musculatura, así como la aparición temprana de
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Figura 5.19: Arquitectura de control de la rodilla de Kinesis.

fatiga no han permitido lograr un control adecuado del movimiento. En el caso de Kinesis, el apoyo
del exoesqueleto permite compensar estos factores de manera sinérgica. En concreto se propuso un
controlador dual en el que la fase de apoyo, en la cual los músculos cuádriceps deben principalmente
evitar el colapso de la articulación, son controlados a partir de control PID en lazo cerrado a partir
de la interacción entre la pierna y el exoesqueleto. La fase de balanceo sin embargo permite la
implementación de un controlador que permita optimizar la respuesta de la estimulación, adaptando
sus patrones de control a las características del movimiento. Las características repetitivas de la fase
de balanceo entre pasos permite implementar un controlador basado en un algoritmo de aprendizaje
iterativo (ILC) basado en error. Se ha mostrado que este tipo de control puede conseguir buenas
prestaciones a pesar de carecer del modelo del sistema y la existencia de perturbaciones [21, 22].

Estimador de fatiga

Tal y como se ha introducido anteriormente, una de las principales limitaciones para el uso de
EEF es la rápida aparición de fatiga musclar, la cual altera de manera no lineal la relación entre el
pulso eléctrico y la producción de fuerza. Si bien este fenómeno ha sido investigado desde décadas,
la rápida aparición de fatiga muscular no es evitable mediante la aplicación de estimulación síncrona
tradicional. Si bien aunque la aplicación de estimulación asíncrona recientemente ha mostrado
un gran avance al respecto, la fatiga eventualmente aparece [23, 24, 25, 26, 27]. Nuevamente, la
aplicación de un exoesqueleto en paralelo permite, por una parte, utilizar su sistema sensorial para
estimar la pérdida de rendimiento muscular debido a la fatiga, para posteriormente compensarla
mediante el aumento de la asistencia robótica.

Existen varios modelos de fatiga muscular disponibles en la literatura, no existe un criterio para
la detección prematura de este fenómeno. Por tanto fue necesario el desarrollo de un modelo de
predicción prematura de la fatiga basado en la monitorización en tiempo real de la interacicón entre
la pierna y la estructura, el cual está contenido en el bloque estimador de fatiga de la figura 5.18.
Este modelo estima la aparición de la fatiga cuando la disminución en la interacción entre la pierna
y la estructura decae un 19%, genera una señal de contol que es utilizada por la máquina de estados
para cambiar los parámetros de estimulación, así como la rigidez de la articulación del robot. Más
detalles sobre el modelo de fatiga muscular pueden consultarse en [28].

Máquina de estados

En esta sección se presenta la metodología seguida para los tres sistemas anteriores para obtener
el comportamiento cooperativa de Kinesis. La máquina de estados diseñada contiene dos sub-
máquinas, una que opera en el dominio del ciclo de la marcha únicamente durante las fases de
balanceo (c-FSM), coordinada con el la máquina de estados que opera en el dominio del tiempo
(t-FSM). El t-FSM estima las fases de la marcha, generando los patrones cinemáticos adecuados
para cada estado, a la vez que coordina la C-FSM durante la fase de balanceo. En este estado, la
C-FSM se encarga de activar dos estados: aprendizaje y monitorización.
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Durante el estado de aprendizaje, que es el estado por defecto cuando el usuario ordena el
primer paso, se activa el controlador ILC durante varios pasos (únicamente durante la fase de
balanceo de cada paso). Debido a la progresiva optimización del patrón de estimulación, se alcanza
una estado asintótico en la salida de control, asumiendo que ha convergido cuando el cambio en
la salida de control es inferior al 5%. En este momento, c-FSM desactiva el ILC, manteniendo
constante el patrón de estimulación optimizado en los pasos anteriores, entrando en el estado de
monitorización. En este estado, el estimador de fatiga monitoriza la interacción durante ciclos de
marcha, disminuyendo la rigidez de la articulación del exoesqueleto aprovechando la contribución
muscular, con el objetivo de que se mantenga una flexión mínima de rodilla de 60 grados, siguiendo
una aproximación similar a [29]. En otras palabras, Kinesis disminuye la asistencia hasta el valor
mínimo que permite un ángulo mínimo de flexión de rodilla de 60 grados.

En este estado de monitorización, una vez que el monitor de fatiga muscular estima un aumento
de la interacción superior al 19%, se despliega la estrategia de gestión de fatiga muscular, consistente
en cambiar los parámetros de estimulación según lo descrito en [28], y entrando en un nuevo
periodo de aprendizaje, debido a que al cambiar los parámetros de estimulación, la acción de
control de la estimulación debe cambiarse también, obteniendo unos patrones óptimos para las
nuevas condiciones.

5.4.3 Evaluación del sistema de control

En este capítulo se presenta la evaluación de la estrategia de control de la articulación de Kinesis.
Los datos acerca de la evaluación de la estrategia de control de alto nivel se puede comprobar con
detalle en el capítulo 6 donde se muestran los resultados de la experiencia clínica con Kinesis.

El ajuste de las ganancias de control KP, KI and KD se efectuó según el procedimiento heurístico
Ziegler-Nichols [30], seguido de un ajuste manual para mejorar la estabilidad del controlador.
Todos los procedimientos de ajuste se realizaron con la persona vistiendo el exoesqueleto, a fin de
reproducir fielmente la dinámica del sistema a controlar, debiendo permanecer de pie y manteniendo
la pierna lo más rígida e inmóvil posible en respuesta a las acciones del exoesqueleto. Este método
presenta sin embargo ciertas imprecisiones debido a las imperceptibles acciones del sujeto en
respuesta al movimiento del exoesqueleto.

Tras el ajuste del exoesqueleto se realizó una verificación de la capacidad del controlador de
seguir las consignas de par dictadas por el controlador de interacción. La validación se realizó en 2
fases. En primer lugar se analizó la capacidad del controlador de seguir consignas dinámicas de par,
tal y como sucede durante la fase de balanceo de la marcha. Posteriormente se verificó la capacidad
del controlador para seguir consignas estáticas de par, tal y como sucede durante la fase de apoyo
de la marcha, en la que la rodilla ha de mantenerse inmóvil en posición neutra.

Para la primera fase se generaron perfiles senoidales que el controlador de interacción de
Kinesis debe seguir. Los resultados de este experimento se muestran en la figura 5.20. Se puede
observar un empeoramiento de la respuesta del controlador con el incremento de la frecuencia del
perfil de par. El resultado para la frecuencia de 1 Hz muestra un error RMS en par del 1.96% con
un error de fase de 5 grados. Teniendo en cuenta que la fase de balanceo de la marcha almacenado
en el patrón cinemático de Kinesis se asemeja a una semi-sinusoide con frecuencia d e0.25 Hz, las
prestaciones del controlador se consideran suficientes para la aplicación, obteniendo una capacidad
de seguimiento de la consigna de par de manera estable hasta frecuencias de 1 Hz.

El procedimiento de validación de la segunda fase consistió en una descarga controlada del
peso del usuario sobre el exoesqueleto, tratando de flexionar la rodilla como consecuencia de la
descarga de peso. El patrón cinemática en el controlador Kinesis era de 0 grados constante, por lo
tanto la tarea del controlador era mantener la rodilla en extensión completa mientras el usuario trata
de descargar el peso de su cuerpo doblando la rodilla.

La figura 5.21(a) muestra la cinemática y la cinética de la rodilla durante el experimento de
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(a) 0.2 Hz. Error de seguimiento: 0.50 Nm (RMS) (b) 0.5 Hz. Error de seguimiento: 1.12 Nm (RMS)

(c) 0.7 Hz. Error de seguimiento: 1.56 Nm (RMS) (d) 1 Hz. Error de seguimiento: 1.96 Nm (RMS)

(e) 1.5 Hz. Error de seguimiento: 2.74 Nm (RMS)

Figura 5.20: Respuesta del controlado frente al seguimiento de consignas de fuerza. Las figuras
muestran el perfil de fuerza generado (azul), el par real (rojo), y el error de seguimiento (negro).
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descarga. Se puede apreciar que el error de seguimiento de la fuerza fue de 1,8 N ·m RMS. la figura
5.21(b) muestra la relación entre el par y el ángulo de la rodilla durante el experimento, en el que
se observa una relación lineal, con un coeficiente de determinación de R2 =93%. Por tanto, el
comportamiento del controlador se consideró válido para la fase de apoyo de la marcha.

(a) Resultados del experimento de descarga. Su-
perior: cinemática. Inferior, cinética.

(b) Torque-angle relation during stance.

Figura 5.21: Resultados del experimento de descarga.

5.5 Brain2Motion

5.5.1 Introducción
Debido a los problemas que conlleva el reclutamiento no natural de las unidades motoras

reclutadas mediante EEF, el diseño de controladores basados en EEF juegan un rol importante en
los sistemas robóticos híbridos. El desarrollo de la estrategia de control de EEF para el sistema
robótico híbrido fue concebida teniendo en cuenta los siguientes criterios: i) la respuesta variante
en el tiempo del sistema musculoesquelético; ii) las variaciones en la respuesta muscular debido
a diferente posicionamiento de los electrodos; iii) el nivel de asistencia debe estar acorde a la
capacidad motora residual de los usuarios, de forma asistir únicamente en la medida que cada
usuario lo requiera; iv) debido a la gran complejidad y la alta no linealidad de la respuesta muscular
a la EEF, resulta complicado generar un modelo preciso que describa el comportamiento de los
mismos al aplicar EEF.

Para abordar todos los criterios previamente citados, en este trabajo se decidió implementar
el algoritmo de control de aprendizaje del error de realimentación (FEL, por sus siglas en inglés
-feedback error learning-). Esta estrategia de control fue propuesta por Kawato [31], y se basa en el
modelo interno del cerebro de aprendizaje motor. El FEL describe como el sistema nervioso central
logra aprender el comportamiento de la dinámica de los miembros del cuerpo para ejecutar tareas
motoras. Bajo este enfoque, se utiliza el comando de actuación de un controlador realimentado
para entrenar un controlador adicional en un lazo de prealimentación, el cual aprende la dinámica
inversa del sistema controlado. De esta forma, el controlador prealimentado logra anticipar los
comandos motores de salida para disminuir la consigna de error.

Este enfoque puede ser implementado utilizando una red neuronal (NN), tomando la salida
de un controlador convencional realimentado como la señal de corrección. Así, el proceso de
aprendizaje y control son llevados a cabo de forma simultánea. Cabe resaltar que el FEL permite
ajustar de forma iterativa el comportamiento del controlador para compensar su respuesta debido a
disturbios externos como: la fatiga muscular o la espasticidad. La principal ventaja de esta estrategia
de control es que no requiere de un modelo explícito del sistema controlado para funcionar y
realizando ajustes mínimos se logra un buen funcionamiento. Esto representa una característica
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importante atendiendo el tiempo limitado disponible en pruebas clínicos.

5.5.2 Diseño del controlador FES
Estimación de las articulaciones del brazo

La posición de las articulaciones del brazo (codo y hombro) pueden ser inferidas mediante
la lectura de los sensores de posición del exoesqueleto θ = {θ1,θ2,θ3,θ4,θ5} (ver figura 5.22a).
A continuación, se describen las suposiciones realizadas que permitieron encontrar el vector que
define la posición del brazo φ = {φ1,φ2,φ3,φ4,φ5}. Primero, la sujeción del brazo y antebrazo a
los segmentos L1 y L2 del exoesqueleto permiten asumir una distribución paralela entre ambos.
Segundo, aquellos ejes en los que se aplica EEF (φ2,φ5) produce un momento correspondiente a
variables articulares. Por lo tanto, la estimulación en el tríceps produce un momento sobre un eje
ortogonal al antebrazo y el brazo, y la estimulación en el deltoides anterior produce un momento
sobre un eje fijo respecto al hombro. La misma transformación objetiva realizada y explicada en
detalle en [32], [33] ha sido implementada para determinar los ejes del brazo (hombro y codo) y
definir la posición final del brazo.

Generador de
Trayectorias

Prealimentación
(NN)

Controlador
Realimentado

Sistema Controlado

+ -
+ +

Ør(n)
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Figura 5.22: a) Representación de los ejes de rotación del exoesqueleto θ = {θ1,θ2,θ3,θ4,θ5} y el
brazo humano φ = {φ1,φ2,φ3,φ4,φ5}; b) Implementación del esquema de control de aprendizaje
del error de realimentación (FEL).

Diseño e implementación del controlador FEL
Para el diseño e implementación del controlador basado en EEF se ha supuesto que el sistema

controlado es de una única entrada y una única salida (SISO). Por lo tanto, el movimiento del
antebrazo y brazo fueron considerados independientes uno del otro. Esta suposición nos permitió
implementar dos controladores FEL independientes (uno para cada articulación). Cada uno de
estos controladores mostrado en la figura 5.22b consiste en la combinación de un controlador
realimentado proporcional-integral-derivativo (PID) con un lazo de prealimentación compuesto de
una NN.

La entrada al lazo de realimentación es la posición deseada mientras que la entrada al controlador
de prealimentación es el perfil del movimiento deseado (posición, velocidad y aceleración). Los
valores positivos del algoritmo de control generan comandos de EEF que activan los músculos,
mientras que los valores negativos deben ser descartados, lo podría conllevar a la saturación
del término integral. Sin embargo, estos valores negativos son necesarios ya que proporciona
información útil para que la NN aprenda. Por estas razones, se ha implementado un delimitador a la
salida del controlador PID para evitar el mal funcionamiento del término integral. Los parámetros
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del controlador PID fueron ajustados utilizando el método de Ziegler y Nichols tomando la respuesta
promedio de sujetos sanos.

El lazo de prealimentación implementado en el controlador FEL tiene como misión aprender
la dinámica inversa del sistema musculoesqueletico recibiendo como entrada el perfil cinemático
del movimiento deseado y utilizando la salida del controlador PID como parámetro de corrección
o aprendizaje. Este proceso de aprendizaje se mantiene activo durante la ejecución de cada movi-
miento generando que la salida del controlador PID tienda a un valor cercano a cero a medida que
el aprendizaje evoluciona.

La NN implementada ha sido definida como una red de tres capas. Esta red se basa en 9 nodos
de entrada, 9 nodos en la capa intermedia y un único nodo en la capa de salida. Las capas de entrada
e intermedias incluyen un nodo adicional (valor -1). Los valores de los datos cinemáticos proveídos
a la NN se han normalizados dentro del rango de -1 a 1 para acelerar el proceso de aprendizaje. La
NN fue entrenada utilizando el algoritmo de descenso del gradiente [34]. Los pesos de la NN fueron
inicializados a valores pequeños aleatorios (muy cercanos a cero), los cuales fueron actualizados
durante la ejecución del movimiento en cada tiempo de muestreo.

Generación de trayectorias
Las trayectorias de referencia utilizadas por el controlador fueron generadas utilizando el

método descripto por Flash y Hogan [35]. Ellos propusieron una expresión matemática mediante el
cual describen la forma en que el sistema nervioso central lograr realizar un movimiento suave de
alcance desde un punto a otro. Esta función recibe el nombre de trayectoria de mínima repentina
(o “jerk” en inglés), el cual requiere únicamente la posición deseada y la duración de movimiento
para describir toda la trayectoria. A continuación, se describe la función utilizada para obtener las
trayectorias de cada articulación:

φ(t) = φi +(φ f −φi)(10T 3−15T 4 +6T 5)

donde φi y φ f son la posición inicial y final de la articulación, y la variable T = t/t f es el tiempo
normalizado para realizar el movimiento (0≤ t ≤ t f ).

5.5.3 Experimentación
La validación el algoritmo de control se llevó a cabo con siete sujetos sanos. Todos proporcio-

naron su consentimiento informado por escrito para participar voluntariamente en los experimentos.
Se solicitó a los voluntarios que efectúen 12 movimientos dejando su brazo pasivo (sin ejercer
movimiento voluntario) mientras que la EEF activa los músculos (deltoides anterior y tríceps).

El procedimiento utilizado para efectuar los experimentos se detalla a continuación. Los
parámetros del exoesqueleto ArmeoSpring fueron ajustados acorde a la dimensión del brazo de cada
sujeto. El nivel de soporte con la gravedad fue regulado de forma que el antebrazo quede sobre el
muslo en el plano horizontal. Posteriormente, electrodos superficiales (Pals Platinum – rectangulares
de 5x5 cm.) fueron colocados sobre los músculos deltoides anterior y tríceps. Posicionados estos,
se definió la máxima amplitud del pulso de estimulación aumentando gradualmente la corriente del
estimulador dejando fijos el ancho de pulso (valor máximo 450 us.) hasta observar respuesta motora
dentro de rangos tolerables por el usuario. El controlador EEF se encarga de modificar el ancho de
pulso de señal de estimulación para variar la intensidad de estimulación durante la ejecución del
movimiento en un rango de 50 a 450 us.

El máximo rango de movimiento y la posición objetivo fueron determinado aplicando la máxima
corriente de estimulación de forma simultánea a ambos músculos y registrando el movimiento
generado. Luego de analizar el movimiento registrado, la posición objetivo fue definido como el
máximo rango articular alcanzado por cada articulación. Estos valores máximos fueron utilizados



114 Capítulo 5. Sistema de control y medida

por la función generadora de trayectoria para generar la señal de referencia del controlador. Para
todos los casos un periodo de tres segundos ha sido utilizado para conducir el movimiento de
alcance desde la posición inicial a la deseada.

5.5.4 Resultados
Un ejemplo representativo del funcionamiento del controlador FEL se muestra en las figuras

5.23 y 5.24. La figura 5.23 representa la trayectoria efectuadas por las articulaciones del hombro
(primera fila) y codo (segunda fila) correspondientes al primer y al duodécimo movimiento. De
estas figuras se observa que la precisión de seguimiento de la última repetición (movimiento 12)
presenta una mejora sustancial con respecto a la primera ejecución en la precisión de seguimiento
de la trayectoria. En ambos casos se logra reducir el error de seguimiento.
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Figura 5.23: Seguimiento de la trayectoria efectuado por el participante 1 y correspondiente a los
movimientos 1 (línea azul) y 12 (línea roja) para las articulaciones del hombro (φ2) y codo (φ5).

Con respecto a las señales de actuación del controlador FEL, en la figura 5.24 se muestra
la salida de las señales de control para las articulaciones del hombro (primera columna) y codo
(segunda columna) correspondiente al movimiento primero (primera fila) y duodécimo (segunda
fila). Se observa que en ambos casos el primer movimiento (primera fila) es conducido casi en su
totalidad por la acción generada por el controlador de realimentación (línea roja). Sin embargo,
una vez repetido los movimientos y aprendido la dinámica del sistema, la acción de control es
gobernada por la salida del controlador de prealimentación (línea azul). A este punto, el lazo de
realimentación tiene principal función compensar contra disturbios externos al movimiento.
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Figura 5.24: Salida de del controlador FEL correspondientes al movimiento 1 (primera fila) y 12
(segunda fila) para las articulaciones del hombro (primera columna) y codo (segunda columna).

La figura 5.25 muestra la evolución del error cuadrático medio (RMS) de las articulaciones
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controladas (φ2, φ5) para cada participante a lo largo de la ejecución de los 12 movimientos. En esta
figura el error RMS promedio de todos los sujetos está representado por la línea negra, mientras
que el área sombreado corresponde el ancho la desviación estándar con respecto al promedio. Se
puede observar que para ambas articulaciones la tendencia del error es a disminuir conforme se
repite la ejecución del movimiento. Esto nos da un indicio de que el esquema de control FEL es
capaz de aprender la dinámica inversa del sistema y por lo tanto mejorar precisión de seguimiento.
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Figura 5.25: Evolución del error cuadrático medio para cada articulación a largo de los 12 movi-
mientos efectuados.

5.5.5 Conclusiones
En este capítulo se ha presentado el diseño y la implementación de un controlador FES aplicado

a una plataforma robótica híbrida de miembro superior. Este controlador se basa en el esquema de
control de aprendizaje del error de realimentación (FEL) para ajustar el nivel de asistencia requerida
por los usuarios para llevar a cabo movimiento de alcance en un espacio de 3 dimensiones. Este
controlador es capaz de aprender la dinámica del movimiento y reducir el error a rangos aceptables.
Por último, cabe resaltar que este esquema de control representa una estrategia atractiva para uso
en entornos clínicos ya que se logra una buena precisión de seguimiento sin la necesidad de un
modelo matemático que describa el sistema controlado.

5.6 Exoesqueleto robótico miembros inferiores CHIEF

CHIEF, utiliza un sistema de sensores basado en el uso de acelerómetros comerciales y de
medidores de corriente. En cuanto al primer tipo de sensores, la señal analógica que estos emiten es
calibrada y mapeada en software para identificar las componentes ortogonales de la gravedad y, en
base a dichas componentes, identificar el ángulo de inclinación de los acelerómetros con respecto a
las líneas de campo gravitatorio de la tierra.

Las señales de los acelerómetros son susceptibles de manera significativa a perturbaciones, lo
cual es poco deseado en un sistema dinámico que además posee contacto constante con el cuerpo
humano, y que se ve sometido al impacto generado por los movimientos del exoesqueleto. Lo
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anterior, es corregido mediante una fase de filtrado que se divide en dos etapas: filtrado analógico
y digital. En el filtrado analógico, la primera de las etapas, se implementa un filtro paso bajos de
segundo orden con una frecuencia de corte de 1.82hz lo cual genera una disminución casi total de
las perturbaciones generadas por impactos. En la etapa de filtrado digital se implementa un filtro
de Butterworth de segundo orden, con una frecuencia de corte de 2.48hz y una discretización de
primer orden, generándose una atenuación adicional de las perturbaciones y, al mismo tiempo, se
disminuyen las fluctuaciones en la señal muestreada debido a la resolución del microcontrolador e
interferencias magnéticas.

En relación a los medidores de corriente utilizados, estos se encuentran embebidos en los
dos tipos de drives implementados en CHIEF, ESCON 50/5 y Monster Motor Shield (MMS), y
los cuales serán descritos con detalle más adelante. Debido a la configuración programada en
ESCON 50/5 la señal de corriente que éste genera es acondicionada internamente, de manera que
ningún proceso adicional es llevado a cabo sobre ésta. En el caso de la señal generada por MMS
se implementa un filtro Butterworth digital de tercer orden con una frecuencia de corte de 25hz
y una discretización de primer orden. De esta manera, los picos repentinos de corriente debido a
transitorios en el motor son atenuados y no generan una oscilación excesiva al ser recibida por el
algoritmo de control.

5.6.1 Arquitectura electrónica de control y potencia

La arquitectura electrónica implementada en CHIEF se compone de tres etapas, dos de pequeña
señal y una de potencia. En la primera etapa se encuentra una placa de circuito Arduino Due R©, una
placa basada en el microcontrolador Atmel SAM3X8E ARM Cortex-M3 CPU, el cual funge como
microcontrolador central (MCUc) de la información así como de una gran cantidad de los procesos
llevados a cabo en CHIEF. En esta etapa también se encuentra el mando remoto utilizado por el
usuario, y descrito con anterioridad, que es empleado para controlar el exoesqueleto. En cuanto a la
energización de estos dos dispositivos, el primero energizado de manera independiente a la fuente
principal de poder, y el segundo usa energía proveniente del MCUs. La relación existente entre el
mando y el MCUs, radica en que este último es el encargado de registrar los eventos, generados en
los controles físicos, que se llevan a cabo en el mando. En adición a lo anterior, el MCUc el tiene
como tarea recibir la información, previamente registrada y acondicionada, de la segunda etapa de
pequeña señal.

En la segunda etapa, se encuentran los acelerómetros, previamente mencionados, así como dos
Arduino Mega R© (uno en cada pierna), basados en un microcontrolador Atmel 8-bit AVR, los cuales
fungen como microcontroladores periféricos MCUp, energizados también de manera independiente
a la fuente de poder. Éstos, cumplen la función de recolectar y filtrar digitalmente las señalas de los
acelerómetros y de los drivers (las señales de corriente), las cuales son enviadas posteriormente
al microcontrolador central. Al mismo tiempo, los microcontroladores periféricos se encargan de
generar las señales de activación hacia los drivers (PWM y dirección).

En la tercera etapa, etapa de potencia, se localiza la fuente de poder descrita anteriormente,
así como los drivers ESCON 50/5 y MMS que son energizados por ésta última y los cuales son
capaces de manejar una corriente continua de 5A y 14A, respectivamente, y que son empleados
para controlar de manera independiente a los motores MAXON y Siemens. En adición a esto, un
circuito de protección se encuentra implementado entre la fuente de poder y los drivers, de manera
independiente a las etapas 1 y 2, y cuyos modos de activación mecánicos consisten en dos botones,
uno cercano a la fuente de poder y otro en el mando remoto. De manera que, en caso de algún
fallo o eventualidad inesperada es posible truncar el flujo de energía de la fuente de poder hacia los
drivers mediante cualquiera de estos dos botones.

En relación a la arquitectura de control, se tiene un esquema maestro-esclavo que se encuentra
implementado en su totalidad en el MCUs. El algoritmo de control maestro posee como variable
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controlada (θ f ) y como variable manipulada la corriente en el driver (Ire f ). Por otro lado, el
algoritmo esclavo posee como variable controlada ésta última generando una manipulación del
voltaje (V ) mediante el cambio en el duty cycle.

El algoritmo maestro y esclavo toman como base la estructura de un PID y PI, respectivamente.
No obstante, las ganancias de éstos son no lineales en relación al ángulo θ , la velocidad angular
θ̇ , la gravedad y el tiempo. También, la variable de error, que suele ser la variable de entrada en
algoritmos PID, es reemplazada por una función continua que se comporta de manera lineal cuando
el error está fuera de un intervalo de aceptación A, y como una exponencial decreciente cuando
se encuentra dentro de dicha zona. De esta manera, se disminuye la exigencia de precisión en los
algoritmos en zonas de error consideradas como “aceptables”. En cuanto al integrador, este es
reemplazado por un integrador con ponderado en el tiempo, el cual permite alterar la importancia
relativa que poseen los errores en el tiempo.

En la Figura 5.26, es posible apreciar un esquema a modo de diagrama de bloques, que ejem-
plifica la manera en como las etapas, los algoritmos, sensores y acondicionamiento se encuentran
distribuidos.

Figura 5.26: Diagrama de bloques de la distribución de etapas y algoritmos.

5.6.2 Modos de Control disponibles
CHIEF, como se mencionó anteriormente, implementa un control asistivo relativamente simple,

con un modo automático y otro directo. Lo anterior, es logrado a través de un interruptor en el
mando remoto, mediante el cual es posible acceder a un menú principal en el que se encuentran 4
rutinas de movimiento asistido distintas: rutina de caminado, sentarse, pararse y subir escaleras.
Dichas rutinas son accesadas mediante la palanca multidireccional, y son identificadas a través
de luz (leds de diferentes colores). Una vez seleccionada la rutina, para habilitarla es suficiente
con salir del menú principal, y la activación de la misma estará bajo el control total del usuario, en
función de la posición de la palanca multidireccional.

En modo automático, cuando la palanca se encuentra en posición adelantada, la rutina se
activará y se ejecutará de manera iterativa. Por otro lado, cuando la palanca es dejada en su posición
inicial la rutina es pausada hasta que el usuario la vuelve a activar. Cuando la rutina es reactivada,
retoma la última posición y continúa desde este punto a menos que el usuario haga un reseteo total,
lo cual es logrado simplemente al acceder nuevamente al menú principal.

En adición a las rutinas anteriores, existe una subrutina interna de enderezado, a la cual es
posible acceder en cualquiera de las rutinas principales. La función de ésta consiste básicamente en
regresar a una posición erguida en cualquier momento y situación, dando más flexibilidad y control
al usuario.

En el caso del modo directo, la estructura de estados es altamente similar a la de modo
automático, siendo la principal diferencia la independencia en el movimiento de las piernas, como
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fue descrito anteriormente. Para poder acceder a este modo, se utiliza también el interruptor antes
mencionado.

De manera resumida, en la Figura 5.27, es posible observar los diferentes modos y rutinas
mencionadas con anterioridad.

Figura 5.27: Diagrama de estados del mando remoto.

5.6.3 Procesamiento de la información sensorial
Tanto el modo de control automático, como el modo de control directo basan su funcionamiento

en la utilización de conjuntos ordenados de referencias, de manera que por cada rutina y por cada
articulación existe un conjunto ordenado de referencias que funge como una de las entradas al
algoritmo maestro. De manera programada, se lleva a cabo un cambio de un conjunto de referencias
a otro, cuando existe un cambio en la rutina seleccionada, en el modo de control, o simplemente
cuando se hace un reset. Por otro lado, dado un conjunto ordenado de referencias, se genera un
cambio internamente, de una referencia a otra, cuando los sensores de posición establecen que se
ha alcanzado dicha referencia más o menos un cierto margen de tolerancia.

5.6.4 Evaluación del sistema de control
Entre las principales motivaciones en la utilización de PID’s no lineales, es posible mencionar

los siguientes: disminución en el tiempo de respuesta ante eventos dinámicos, como un incremento
repentino en la velocidad del motor debido a un cambio en la carga a la que es sometida una
pierna; los posibles sobretiros en manipulación generados por el integrador ante un retardo en la
respuesta del motor; el residuo de manipulación que el integrador genera ante errores pequeños
pero aceptables; y el incremento no lineal en torque necesario para mover una articulación en
función del ángulo. En este sentido, y como se aprecia en la Tabla 5.1, se disminuyen de manera
significativa los problemas antes mencionados. En dicha tabla 0◦ representa una postura totalmente
vertical de la cadera.
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Tabla 5.1: Comparación entre PID y PID no lineal en la articulación de la cadera.
Comparativo PID PID no lineal

Sobretiro ante una referencia de 70◦, 9◦ 3◦

con estado inicial de 0◦

Sobretiro ante una referencia de 0◦, 14◦ 4◦

con estado inicial de 70◦

Manipulación residual debido al efecto integrador 8% 4%
(en porcentaje del valor máximo)

5.7 Neuroprótesis para control de la flexo-extensión del tobillo

El sistema de control y medida es el bloque que ejecuta los algoritmos de la NP para el control
del electroestimulador y la interacción con el usuario. esta esta sección revisaremos los aspectos
más importantes.

5.7.1 El microcontrolador

El bloque de control digital, consiste en un microcontrolador y en una interfaz de módulo de
memoria. Este bloque debe ofrecer control preciso sobre los algoritmos de estimulación y formas
de onda y debe ser capaz de adquirir la información brindada por los sensores.. El microprocesador
actúa como un controlador dedicado a la estimulación, de modo a que perfiles especialmente
diseñados para ella puedan ser implementados y evaluados. Por lo general, el microprocesador
genera 2 tipos de señales de control de acuerdo al algoritmo elegido, uno para controlar la forma del
pulso y otro para el control de la amplitud de la estimulación. El microprocesador puede almacenar
los parámetros de usuario en la memoria y estos pueden ser accedidos fácilmente con computadoras
o controladores [36]. El microcontrolador maneja también la interfaz de usuario que como veremos
mas adelante puede ser múltiple.

Mediante el uso de microcontroladores, una variedad de funcionalidades pueden ser agregadas
modificando la implementación del conjunto firmware-software del dispositovo, es decir, mediante
la programación del microcontrolador y la aplicación de control sin necesidad de modificar el
hardware.

5.7.2 Algoritmos de control

El bloque del control digital además debe permitir la ejecución de algoritmos sofisticados de
estimulación como el de la intensidad envolvente adaptativa, investigado por Breen et al. para la
corrección de la caída plantar. Dos interruptores colocado en la planta del pie, uno ubicado debajo
del talón y otro debajo de la punta del pie, controlan el ciclo de la marcha del paciente. Así, el
microprocesador puede predecir el ciclo actual de la marcha basado en el tiempo del ciclo anterior
y ajusta dinámicamente la corriente de salida de estimulación para reflejar cambios en el tiempo de
zancada del paciente [37].

Entre otros métodos también puede mencionarse al desarrollado por Dosen y Popovic para
diseñar un rule-based control [38]. El RBC usa data de acelerómetros y FSRs para estimar estados
de la actividad muscular. Las reglas son obtenidas en forma de árboles de decisión. Por esto, son
legibles, interpretables y convenientes para el control en tiempo real. Para la configuración inicial,
se determina un árbol de clasificación y regresión para la estimación del estado del músculo, usando
datos de pruebas de entrenamiento y luego llevados a verificación sobre los datos de validación. El
promedio en general y los errores máximos en tiempos en la actividad muscular estimada fue de 49
ms (cerca del 5%) y 157 ms (15%) [38].
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5.7.3 Sensores
Diferentes sensores son utilizados en las NP para el control del pie caído. Algunos de ellos son:

1. FSR (en inglés Force Sensitive Resistor . Los interruptores en el pie con FSRs son co-
múnmente utilizados en las NP para pie caído. Dispositivos como las NP de Odstock y el
NESS L300 hacen uso de interruptores en el zapato (usualmente ajustados a la plantilla del
mismo) para detectar el impacto del talón (en inglés heel-strike) y el levantamiento del talón
(en inglés heel-rise) como eventos de la marcha. Cuando se detecta un despegue del talón,
se aplica la estimulación al nervio peroneo [39]. Los FSRs tienen una resistencia variable,
cuando se aplica presión. La simplicidad del dispositivo (requiriendo un poco más que un
circuito divisor de tensión), el pequeño factor de forma y el bajo costo de los foot-switches
son calidades deseadas en un sensor. Sin embargo, estos son pocos fiables, ya que están
expuestos a constantes fuerzas de apoyo debido a su ubicación (debajo del talón del paciente),
lo cual influye en la degradación del material resistivo y puede producir una ruptura del
empaquetado [40].

2. Acelerómetros. Son dispositivos electrónicos capaces de medir la magnitud y detectar la
dirección de la aceleración. Muchos de estos usan una variación del sistema masa-resorte
[41], en el que, cuando la aceleración es aplicada, una masa pequeña dentro del acelerómetro
responde aplicando una fuerza a un resorte, causando que este se comprima o estire. Este
desplazamiento del resorte puede ser medido y usado para calcular la aceleración aplicada
[41]. Debido a avances en los sistemas integrados micro-electromecánicos (MEMS), se
pueden diseñar acelerómetros de bajo costo, bajo consumo con rangos variados de trabajo
como 2g, 10g, 50g, etc. Los acelerótros son utilizados para detecta el impacto del pie con
el suelo, permitiendo caracterizar e identificar los eventos necesarios para sincronizar la
electroestimulación. El WalkAide utiliza acelerómetros. A diferencia de los interruptores, los
acelerómetros no necesitan estar colocado en la planta de pie, y basta con que simplemente
sean solidarios al miembro en cuestión para detectar el contacto dinámico del mismo con el
suelo.

3. Giroscopios: Los giroscopios son usados para medir la velocidad angular o la tasa de rotación
de objeto al que están sujetos. El método más comúnmente utilizado para la medición se
basa en el efecto Coriolis, en el que un cuerpo se encuentra en movimiento respecto a un
sistema de referencia en rotación [42]. Por lo general, los giroscopios forman parte de un
grupo de sensores, siendo combinados con acelerómetros [43, 44] y FSRs [45]. Pappas et
al. presentaron su sensor de detección de fase de la marcha (GPDS) en 2004. Este contenía
un giroscopio, tres FSRs foot switches y un microcontrolador empotrado en una plantilla de
zapato. Todo el procesamiento del GPDS se realizó en el microcontrolador, el cual obtenía
como salidas las fases de la marcha como estados discretos en el dispositivo FES Compex
Motion. Este particular arreglo tuvo una fiabilidad muy alta y aplicación correcta del estímulo
en un 99% del tiempo en sujetos sanos y discapacitados. El trabajo hecho por Pappas et al.
sugiere que una combinación de sensores puede ser una mejor aproximación al algoritmo de
control de estimulación [36].

4. Sensores de pendiente: Por último se menciona a los sensores de pendiente, que miden
el ángulo entre un eje al que se es sensible y un vector de referencia como la gravedad
[46]. Pueden usarse varios elementos como referencia, como un elemento líquido inercial,
un péndulo o suspensiones de resorte. Estos sensores tienen muchas ventajas sobre los
interruptores del pie, ya que pueden ser construidos en la unidad de estimulación y no sufren
de degradación debido a usos repetitivos. Sin embargo, presentan un tiempo de respuesta
reducido comparados a ellos, y son susceptibles a los ruidos de artefacto de aceleración
(los producidos por constantes movimientos), lo que requiere adicionalmente un filtrado
apropiado de la adquisición de la señal [36].
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Este capítulo se centra en las interfaces hombre-máquina empleadas en cada exoesqueleto,
describiendo las modalidades de interacción consideradas, los algoritmos implementados y como
se lleva a cabo la validación del funcionamiento de las interfaces.

6.1 ALLOR
6.1.1 Interfaz Cerebro-computador

Introducción
Las interfaces cerebro-computador (ICC) posibilitan a personas con déficit motor severo, un

control directo sobre un exoesqueleto robótico, por medio de patrones derivados de la señal de EEG
relacionados a la intención motora [1, 2, 3, 4]. Con el objetivo de obtener movimientos más naturales,
varios trabajos han propuesto reconocer la intención del movimiento a partir de la información
relacionada a la planificación del movimiento [1, 2, 3], así como utilizar métodos basados en
algoritmos genéticos para reducir la dimensión de vectores característicos y mejorar la velocidad de
la ICC [5]. La variabilidad de la señal de EEG y del tiempo de reacción intra-sujeto, y otros criterios
pocos explorados como la duración del evento asociado a la planificación, hacen el reconocimiento
de patrones orientado a la anticipación motora una tarea difícil. Dichos problemas no triviales
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pueden afectar el desempeño de algoritmos genéticos debido a los patrones seleccionados en la
etapa de entrenamiento. Adicionalmente, dichos métodos proveen un conjunto de características
altamente correlacionado a la complejidad del clasificador y la métrica de desempeño empleada,
aspectos que incrementan el tiempo de demora de la etapa de entrenamiento. Por otra parte, pocos
trabajos han explorados tareas motoras que incluyen la extensión y flexión de la rodilla, y las bandas
específicas del EEG que presentan los potenciales ERD/ERS más significativos. En este sentido, el
objetivo de este trabajo es analizar sobre la señal de electroencefalografía las bandas de frecuencias
que contribuyen con los patrones más significativos de eventos relacionados a la desincronización/
sincronización (ERD/ERS), así como evaluar una interfaz cerebro-computador (ICC) basada en
métodos no supervisados de bajo costo computacional [6, 7], orientado a reconocer cuando el
usuario está planificando la marcha.

Protocolo

Para estudiar la intencionalidad motora relacionada a la extensión (E) de la rodilla, se realizó un
protocolo aprobado por el Comité de Ética de la UFES/Brasil. Seis sujetos saludables (masculinos,
31,8 ± 5,98), se seleccionaron para participar en el experimento, quienes firmaron un consenti-
miento informado. El equipo BrainNet BNT 36 se utilizó para adquirir las señales de EEG, en las
bandas de frecuencia de 0,1 a 100 Hz. Adicionalmente, sensores como goniómetro y footswitch se
acoplaron al equipo para obtener simultáneamente las señales de EEG, los ángulos de la rodilla y las
fases de la marcha, respectivamente. Dichos sensores propioceptivos son utilizados para obtener las
referencias de inicio y fin del movimiento. Además, el equipo se configuró con un filtro notch a la
frecuencia de 60 Hz, y una frecuencia de muestreo de 400 Hz. Las señales de EEG fueron adquiridas
en la corteza motora primaria y suplementaria (FC3, FC1, FCz, FC2, FC4, C5, C3, C1, Cz, C2,
C4, C6, CP5, CP3, CP1, CPz, CP2, CP4, CP6 y Pz), conforme el sistema internacional 10/20. Los
electrodos de referencias se colocaron en los lóbulos de las orejas (A1 y A2), con el electrodo tierra
ubicado a la altura de las cejas y alineado al electrodo FPz. Sietes tareas motoras de la vida diaria
se seleccionaron para estudiar la activación cortical relacionada a la extensión/flexión de la rodilla,
tales como: extensión/flexión de la rodilla desde la posición sentado (E-F), levantarse/sentarse
(L-S), reposo sentado (R-S), reposo de pie (R-P), y caminar dos pasos (C). Movimientos estáticos
y dinámicos fueron adoptados para evaluar varias condiciones. En este sentido, dos sesiones con
movimientos estáticos y otra con movimiento dinámico se implementaron para obtener todas las
posibles combinaciones de tareas. Los primeros dos ensayos se desarrollaron con los siguientes
movimientos estáticos: (1) E/F/R-S, y (2) L/S/R-P. El tercer ensayo se implementó con movimientos
dinámicos aleatorios, combinando de forma lógica las siguientes tareas: (3) E/F/L/S/R-S/R-P/C.
Cada ensayo de movimiento estático y dinámico está formado por 10 y 6 sesiones, respectivamente,
aisladas por 3 min de reposo. Las sesiones de los ensayos 1 y 2, tienen un total de 10 repeticiones
por tarea motora, con tiempo de duración de 7 s, mientras que las sesiones del ensayo 3 tienen un
total de 22 tareas. Estímulos sonoros y visuales se presentaron al usuario para indicar la ejecución
de cada tarea. Además, los sujetos fueron alertados a no usar los brazos como soporte adicional en
la ejecución de las tareas, para minimizar activaciones corticales relacionadas a movimientos de
miembro superior. Adicionalmente, una plataforma móvil se utilizó unido al equipo para seguir a
los sujetos durante el ensayo dinámico. Las tareas de extensión de la rodilla y caminar tienen un
total de 120 y 24 repeticiones, respectivamente.

Patrones ERD/ERS significativos

Los potenciales significativos (α = 0,05) de ERD/ERS relacionados a las tareas motoras son
analizados en el dominio tiempo-frecuencia, a partir de la Transformada Rápida de Fourier en un
rango de frecuencia de 5 a 90 Hz, con resolución de 1 Hz [4, 8].
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Interfaz cerebro-computador
La interfaz cerebro-computador (ICC) está orientada al reconocimiento de la planificación y

parada de movimiento de la actividad motora. La misma, está formada por un filtrado espacial para
reducir las interferencias de modo común, métodos de extracción y reducción de características,
método opcional de selección de patrones, y finalmente una etapa de clasificación del patrón de
intención motor. El filtrado espacial es tipo Laplace de Referencia Promedio Ponderada [9], que
constituye una modificación del filtro Referencia de Promedio Común. Los métodos de extracción
de características son utilizados en el dominio del tiempo y frecuencia, sobre ventanas de 250
ms, deslizadas cada 2,5 ms. Además del filtro espacial (FE), otros métodos de extracción de
características son utilizados sobre la señal de EEG no referenciada, tales como el valor máximo
absoluto (VMA), la longitud de onda (LO), la dimensión fractal de Sevcik y Higuchi (DF), la
pendiente derivada del potencial motor cortical relacionado (PPM), y la potencia de banda (PB).
Tres características asociadas a la PB son extraídas desde las bandas de frecuencia específicas
(mu-ERD, beta-ERD y gamma-ERS) intra-sujetos que presentan los potenciales ERD/ERS más
significativos, en el intervalo de planificación del movimiento (-1,5 to 0 s respecto la referencia
de inicio de movimiento). El vector característico obtenido se analiza a través de un método no
supervisado de reducción de dimensión [6] basado en la representación de la entropía y el índice
de compresión máxima de información [10]. El método de selección de patrones basado en la
métrica Calinski-Harabasz [11], se puede utilizar de forma opcional en la etapa de entrenamiento
para disminuir la incerteza de los clusters seleccionados en la etapa de obtención del modelo [7].
Finalmente, se aplica un clasificador de máquinas de vectores soporte (MVS), ajustado para obtener
el modelo durante la etapa de entrenamiento, que luego se utiliza en la clasificación de los patrones
de interés. Las funciones lineal, polinomial y Gausiana son evaluadas en el clasificador, ya que
trabajos previos han mostrado su buen desempeño [12].

Evaluación
En cada sujeto, los potenciales ERD/ERS más significativos (α = 0,05) asociados a las activi-

dades de extensión de la rodilla desde la posición sentado y a la marcha, fueron analizados en el
dominio tiempo-frecuencia para un rango de frecuencia de 7 a 80 Hz. Las señales correspondientes
a los ángulos de la rodilla y la fase de la marcha fueron utilizadas como referencia para obtener los
instantes de inicio de movimiento. Dichas referencias, son usadas para alinear las repeticiones de
una misma tarea desde -3,0 a +5,0 s. Asimismo, una interfaz cerebro-computador fue evaluada para
reconocer los instantes de planificación de la marcha (-1,5 s a 0 s, respecto la referencia de inicio).
Dicha interfaz, se evaluó a través de una validación cruzada (k = 3), donde dos conjuntos de entre-
namiento y validación son formados a partir de sesiones seleccionadas aleatoriamente. El conjunto
de entrenamiento seleccionado en cada k corrida, se utiliza en otro proceso de validación cruzada
(k = 2) interna al proceso de entrenamiento, para ajustar los parámetros correspondientes (C,σ ,n)
del clasificador MVS y obtener el modelo. Los valores medios y desviación estándar de los vectores
característicos del conjunto de entrenamiento de ambos procesos de validación cruzada (externo e
interno), se utilizan de referencia para normalizar los vectores característicos de los conjuntos de
entrenamiento y validación. En el procesamiento de la ICC se utilizaron los electrodos dispuestos
en las localizaciones FC3, FC1, C3, C4, Cz, CP1, CP2 y Pz, siguiendo trabajos previos [1, 2, 3].
Los vectores característicos se obtuvieron sobre las señales correspondientes a los electrodos Cz,
CP1 y CP2, una vez aplicado un filtrado espacial tipo Laplace de Referencia Promedio Ponderada
[9]. Los índices de exactitud, Kappa, razón de verdaderos positivos (RVP) y predictividad positiva
(P+) se utilizaron para evaluar el desempeño de la ICC.

Resultados y Discusión
Las figuras 6.1 y 6.2 muestran los potenciales ERD/ERS más significativos (α = 0,05) de

cuatro y cinco sujetos, respectivamente, obtenidos en el electrodo Cz durante tareas motoras que
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Figura 6.1: Representación de los potenciales ERD/ERS más significativos durante la extensión de
la rodilla en posición sentado.

Figura 6.2: Representación de los potenciales ERD/ERS más significativos durante la marcha (dos
pasos).

incluyen la extensión y flexión de la rodilla. Previo al análisis tiempo-frecuencia se aplicó un
filtrado espacial tipo Laplace a partir de los electrodos vecinos más próximos [9]. Adicionalmente,
las figuras muestran el mapa de la distribución de los potenciales ERD/ERS durante el periodo
de planificación (-1,5 a 0 s respecto al inicio de movimiento) de las tareas motora, en las bandas
específicas beta-ERD y gamma-ERS definidas a partir del análisis tiempo-frecuencia. Todos los
sujetos analizados, presentaron potenciales significativos en las bandas beta-ERD (18-24 Hz) y
gamma-ERS (30-80 Hz), durante la planificación de la extensión de la rodilla en la posición sentado.
Adicionalmente, todos los sujetos presentaron potenciales significativos en la banda gamma-ERS
durante la planificación de la marcha. Durante la ejecución y finalización (0 s a +1,5s, respecto
al fin de movimiento) de ambas tareas motoras, a diferencia de las bandas mu-ERD, beta-ERD y
gamma-ERS, la banda beta-ERS presenta ausencia de potenciales ERD/ERS significativos en la
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mayoría de los sujetos. Esto sugiere que las bandas mu-ERD, beta-ERD y gamma-ERS se pueden
considerar como fuente de características en el reconocimiento de la intención relacionada a la
parada de movimiento [3, 6]. Los mapas de distribución de los potenciales ERD/ERS, muestran
regiones más específicas de activación en la banda gamma-ERS, con mayor densidad alrededor del
electrodo Cz. A diferencia de la extensión de la rodilla en posición sentado, la marcha presentó los
valores más intensos de potenciales ERD/ERS, aspecto que puede estar relacionado a la complejidad
de la tarea. Resultados similares han sido obtenidos en trabajos previos [13]. El reconocimiento
de las tareas reposo en la posición de pie y planificación de caminar dos pasos, se implementó
a través de una interfaz cerebro-computador basada en métodos no supervisados en la etapa de
entrenamiento. La Tabla 6.1 muestra la dimensión del vector característico inicial obtenido en
los electrodos Cz, CP1 y CP2, y el rango de reducción de su dimensión a partir del método no
supervisado durante la validación cruzada (k = 3). Entre las características más seleccionadas por
el método no supervisado se encuentran FE, FD, VMA, PPM y LO, está última para los electrodos
CP1 y CP2. Además, se muestran para cada sujeto las bandas específicas que presentan potenciales
ERD/ERS significativos (α = 0,05). La mayoría de los sujetos presentan bandas específicas en
rango similares de frecuencia, pero los sujetos 2 y 5 presentan mayores diferencias. Las Tablas 6.2,
6.3 y 6.4 muestran el desempeño de la interfaz cerebro-computador a partir del clasificador MVS
basado en las funciones lineal, polinomial y Gausiana, respectivamente. Los mejores resultados se
obtuvieron en los sujetos 1 y 4, con valores de exactitud mayores a 76% con las funciones lineal
y Gausiana. Los sujetos 3, 5 y 6 presentaron en todas las variantes de clasificación una exactitud
mayor a 70% para el reconocimiento de los patrones relacionado al reposo en la posición de pie.
Sin embargo, el clasificador MVS basado en la función lineal presentó sobre los sujetos 3, 5 y 6,
mejores valores de exactitud en el reconocimiento de los patrones relacionados a la planificación. En
este sentido, se puede concluir que el clasificador MVS basado en la función lineal permite obtener
mejores desempeño de los patrones relacionado al reposo y planificación. Similar conclusión ha sido
presentada en trabajos previos [3]. Los patrones relacionados a la planificación de la acción caminar,
seleccionados para el entrenamiento de la interfaz cerebro-computador tienen mayor incerteza,
debido al tiempo de reacción intra-sujeto, y otros criterios pocos explorados como la duración
del evento relacionado a la planificación. La detección errónea de los patrones relacionados al
reposo tiene mayor costo, puesto que significa enviar un comando de planificación de movimiento
al módulo de control del exoesqueleto. Por tanto, puede concluirse que los resultados obtenidos en
todos los sujetos, excepto el sujeto 2, son aceptables.

Bandas
Sujetos VC DF CS mu-ERD beta-ERD gamma-ERS

(min - máx) (Común) (Hz) (Hz) (Hz)

1 21-23 ∗ FE,FD Cz,CP1,CP2 8-12 14-24 55-76
2 19-20 ∗VMA,PPMCz,CP1,CP2 8-12 13-23 35-88
3 24 18-24 ∗LOCP1,CP2 8-12 14-24 49-66
4 19-23 LOCz 8-12 13-24 53-66
5 14-20 a,b,c PBCz,CP1,CP2 8-12 14-17 37-66
6 23-24 8-11 13-23 53-66

DVC, dimensión del vector característico original; DF, dimensión final; CS, características
seleccionadas; a mu-ERD;b beta-ERD; c gamma-ERS;∗ más frecuentes; FE, filtro espacial; LO,

longitud de onda; VMA, valor medio absoluto; DF, dimensión fractal; PPM, pendiente derivada del
potencial motor cortical relacionado; PB, potencia de banda

Tabla 6.1: Representación de las características y bandas específicas seleccionadas.
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Sujetos Exactitud Kappa Reposo Planificación
RVP P+ RVP P+

1 0,76 ± 0,08 0,49 ± 0,16 0,76 ± 0,10 0,86 ± 0,04 0,76 ± 0,09 0,62 ± 0,12
2 0,58 ± 0,09 0,22 ± 0,13 0,47 ± 0,15 0,79 ± 0,08 0,79 ± 0,02 0,45 ± 0,04
3 0,68 ± 0,08 0,27 ± 0,23 0,74 ± 0,02 0,78 ± 0,11 0,56 ± 0,29 0,48 ± 0,12
4 0,79 ± 0,08 0,58 ± 0,12 0,75 ± 0,14 0,93 ± 0,03 0,88 ± 0,06 0,66 ± 0,13
5 0,59 ± 0,16 0,07 ± 0,22 0,70 ± 0,24 0,67 ± 0,12 0,35 ± 0,04 0,43 ± 0,12
6 0,70 ± 0,11 0,35 ± 0,21 0,74 ± 0,12 0,79 ± 0,06 0,62 ± 0,09 0,55 ± 0,14

RVP, razón de verdaderos positivos; P+, predictividad positiva

Tabla 6.2: Desempeño de la ICC con MVS y la función lineal.

Sujetos Exactitud Kappa Reposo Planificación
RVP P+ RVP P+

1 0,68 ± 0,06 0,35 ± 0,12 0,66 ± 0,06 0,83 ± 0,02 0,73 ± 0,06 0,52 ± 0,09
2 0,56 ± 0,08 0,15 ± 0,12 0,52 ± 0,12 0,72 ± 0,07 0,65 ± 0,02 0,43 ± 0,04
3 0,66 ± 0,07 0,21 ± 0,23 0,75 ± 0,03 0,76 ± 0,12 0,47 ± 0,29 0,45 ± 0,10
4 0,79 ± 0,08 0,58 ± 0,12 0,75 ± 0,14 0,93 ± 0,03 0,88 ± 0,06 0,66 ± 0,13
5 0,62 ± 0,07 0,11 ± 0,07 0,76 ± 0,16 0,69 ± 0,05 0,33 ± 0,12 0,44 ± 0,04
6 0,70 ± 0,11 0,35 ± 0,21 0,74 ± 0,12 0,79 ± 0,06 0,62 ± 0,09 0,55 ± 0,14

RVP, razón de verdaderos positivos; P+, predictividad positiva; a

Tabla 6.3: Desempeño de la ICC con MVS y la función polinomial.

Sujetos Exactitud Kappa Reposo Planificación
RVP P+ RVP P+

1 0,78 ± 0,10 0,54 ± 0,18 0,77 ± 0,13 0,88 ± 0,04 0,79 ± 0,07 0,65 ± 0,14
2 0,59 ± 0,08 0,22 ± 0,13 0,49 ± 0,16 0,79 ± 0,09 0,76 ± 0,13 0,45 ± 0,04
3 0,68 ± 0,05 0,25 ± 0,17 0,78 ± 0,06 0,77 ± 0,10 0,48 ± 0,26 0,49 ± 0,06
4 0,78 ± 0,05 0,56 ± 0,08 0,75 ± 0,11 0,91 ± 0,04 0,86 ± 0,07 0,64 ± 0,10
5 0,60 ± 0,16 0,11 ± 0,24 0,71 ± 0,24 0,68 ± 0,12 0,39 ± 0,06 0,46 ± 0,15
6 0,70 ± 0,12 0,34 ± 0,22 0,76 ± 0,15 0,77 ± 0,06 0,57 ± 0,07 0,57 ± 0,17

RVP, razón de verdaderos positivos; P+, predictividad positiva

Tabla 6.4: Desempeño de la ICC con MVS y la función Gausiana.
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6.2 BioMot
6.2.1 Sistemas músculo-esqueléticos

La marcha humana es esencial para la mayoría de actividades de la vida diaria. La necesidad de
asistirla y rehabilitarla promueve la investigación en dispositivos robóticos vestibles. A pesar de los
continuos avances tecnológicos, quedan muchos retos que superar antes de que estos dispositivos
formen parte del proceso de rehabilitación. Uno de los principales problemas a solucionar es cómo
involucrar activamente al usuario y evaluar cómo le afecta el exoesqueleto. Se deben extender
los análisis básicos como la medida de la velocidad de marcha, incluyendo análisis del balnce, la
actividad cerebral y la evaluación de los efectos neuromecánicos.

Una estrategia efectiva de rehabilitación requiere que se evalúe el comportamiento del paciente
de forma continua para seleccionar un intervención adecuada a sus catacterísticas anatómicas,
fisiológicas y neurológicas. Aunque suena interesante, es difícil implementar la personalización del
tratamiento basado en la condición del sujeto, sobretodo debido a la complejidad de la interacción
entre robot y sistema neuromusculoesquelético del sujeto. Para poder obserbar los mecanismos
que subyacen al movimiento humano, es esencial entender cómo se activan los músculos, cómo
generan fuerza, y cómo se coordinan para actuar sobre varias articulaciones simultáneamente. Para
adquirir las señales de manera no invasiva, se utiliza EMG (electromiografía).

Modelo Neuromusculosquelético informado por EMG
Los modelos neuromusculosqueléticos (NMS) reproducen el proceso que utilizan los músculos

para transformar los comandos nerviosos en movimiento, y pueden usarse para estimar las fuerzas
que se generan. Podemos estimar los comandos nerviosos que se usan en los modelos NMS a través
de electromiografía de superficie [14, 15].

Figura 6.3: Esquema del modelo neuromusculosquelético NMS.

La figura 6.3 muestra los cuatro bloques que forman la representación esquemática del modelo
NMS informado por EMG [16]. El bloque «Cinemática músculo-tendón» utiliza la entrada de
los ángulos articulares para calcular las longitudes músculo-tendinosas y los momentos de los
músculos de interés. El bloque «Dinámica de la activación muscular» transforma las señales EMG
normalizadas en activaciones musculares, teniendo en cuenta la no linealidad existente entre las
excitaciones muculares y las fuerzas producidas por los mismos.

El bloque «Dinámica de la contracción muscular» combina las activaciones musculares con las
longitudes músculo-tendinosas para estimar las fierzas que se producen por las unidades músculo-
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ID Edad Altura (m) Peso (kg)
Sujeto 1 36 1.81 76
Sujeto 2 29 1.82 94

Tabla 6.5: Resumen de características de los sujetos

tendinosas (MTUs), de acuerdo a un modelo muscular de Hill, que consiste en un elemento activo
que genera fuerza (fibras musculares), en serie con uno pasivo (el tendón). La fuerza de las fibras
musculares depende de la elongación y la velocidad de contracción de las fibras.

Todos los parámetros musculares se estiman inicialmente de la literatura o se miden con imagen
médica, y después se calibran [14]. Por último, una vez que las fuerzas producidas por los músculos
están disponibles, el bloque «Cálculo de momentos» proyecta estas fuerzas en múltiples grados de
libertad (GdL). En resumen, el modelo NMS informado por the EMG puede estimar las fuerzas
musculares y los momentos articulares en múltiples GdL usando únicamente los ángulos articulares
y las señales EMG como entradas.

Experimentos
Este modelo de control multimodal se probó con los experimentos que se presentan en esta

sección. Se llevaron a cabo con dos sujetos cuyas características se resumen en la table 6.5. Cada
sesión experimental consistió en las siguientes etapas:

ejercicios de máxima contracción voluntaria (MVC), para la normalización de los datos EMG
análisis tradicional de la marcha (estático y dinámico), para la calibración del modelo NMS
caminata vistiendo el exosqueleto, para probar la ejecución del modelo NMS.

Para la última etapa de los experimentos, el exoesqueleto estaba asistiendo la marcha siguiendo unas
trayectorias articulares predefinedas, obtenidas a partir de datos de marcha mediados provenientes
de sujetos sanos.

Colocación de electrodos EMG y tests MVC
Los electrodos EMG los colocó un fisioterpaueta. Los músculos que se midieron son: vasto

medial, vasto lateral, recto femoral, biceps femoral, semitendinoso, tibial anterior, gastrocnemio
medial, gastrocnemio lateral y sóleo. Para algunos músculos se modificó ligeramente la posición de
los electrodos respecto a las recomendaciones SENIAM, para evitar las cinchas del exoesqueleto.

Se llevaron a cabo los siguientes tests MVC:
flexores de rodilla: de pie, el sujeto debe doblar la rodilla en contra de una cuerda unida a su
tobillo.
extensores de rodilla: sentado, el sujeto debe extender la rodilla en contra de una cuerda
unida a su tobillo, que se mantiene a 90 grados.
dorsiflexores de tobillo: sentado, se pide al sujeto que venza la presión realizada por el
fisioterapeuta sobre la punta de su pie levantándolo.
plantarflexores de tobillo: de pie, el fisioterapeuta impide, presionando en los hombros del
sujeto, que éste se ponga de puntillas.

Estas posiciones se mantienen durante 10 segundos. Las señales EMG grabadas se procesas
para sacar las envolventes, y se extrae el valor máximo de cada canal.

Calibración y ejecución del modelo NMS
Se utiliza un sistema de fotogrametría con marcadores activos, colocados por el fisioterapeuta

para la calibración del modelo, en combinación con dos plataformas de fuerza colocadas en la
trayectoria del sujeto, ambos sistemas sincronizados con el sistema EMG. Se comienza realizando
una adquisición estática de pie. A continuación el sujeto realiza al menos cinco repeticiones
caminando en línea recta y pisando sobre la plataforma de fuerza con la pierna instrumentada.
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Con los datos extraídos se escala un modelo musculoesquelético genérico para que se ajuste a
la atropometría del sujeto (medida en la adquisición estática) de manera que la anatómica (real
y reconstruída) de los marcadores colocados en el sujeto coincidan con los marcadores virtuales
correspondientes en el modelo.

Este modelo escalado se utiliza para ejecutar análisis de cinemática y dinámica inversas sobre
ls repeticiones caminando. Los momentos articulares estimados a partir de la dinámica inversa
se usan como referencia para la calibración del modelo NMS. A través del análisis muscular se
extrae la información de la cinemática muscular (longitudes músculo-tendinosas y momentos) que,
junto a las envolventes de las señales EMG, constituyen las entradas al modelo NMS. La figura 6.4
muestra una comparación entre los momentos articulares estimados por cinemática inversa y los
calculados por el modelo NMS.

Figura 6.4: Comparación de momentos articulares estimados con el modelo NMS (rojo) y aquellos
estimados por cinemática inversa (azul) para el sujeto 1 (izquierda) y el sujeto 2 (derecha).

6.3 Exoesqueleto robótico de miembro inferior KINESIS
6.3.1 Introducción

Como se mencionó en el capítulo anterior el control híbrido cooperativo en el sistema KINESIS
requiere de un método de evaluación de la interacción humano-robot que además tenga en cuenta los
efectos de la aparición de la fatiga muscular. Esta evlauación se requiere para generación continua
de valores de realimentación para el control de acuerdo con el rendimiento de los actuadores
biológicos y artificiales de cara a las demandas específicas de la tarea de entrenamiento. En las
siguientes secciones se presentará el diseño de un sistema computarizado de evaluación de la
interacción humano-robot para el entrenador híbrido de marcha.

6.3.2 Evaluación de interacción humano-robot
Como se presentó en el capítulo anterior, la arquitectura de control de Kinesis consta de dos

lazos de control: uno realiza el control en lazo cerrado de la trayectoria de la rodilla y otro el control
de la estimulación muscular. La coordinación entre los dos controladores se realiza mediante una
máquina de estados que gobierna dos controladores. En este esquema, el lazo de estimulación
eléctrica se cierra por medio de la monitorización del rendimiento muscular a través de medida
indirecta de la interacción física usuario-exoesqueleto.

El rendimiento articular es evaluado a partir de la interacción física bajo la hipótesis de que el
par articular generado por el usuario mediante la estimulación eléctrica decrecerá debido a la fatiga
muscular, en tanto el músculo generará menos fuerza a lo largo del tiempo mientras se mantenga un
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patrón de estimulación (intensidad, ancho de pulso y frecuencia) fijo. Esta reducción en la fuerza
muscular resultará en un aumento del par de interacción. Por lo tanto, el par de interacción puede
ser utilizado para estimar la fatiga muscular debido a la estimulación eléctrica muscular.

6.3.3 Metodología experimental
Para ofrecer una estimación más robusta - de fatiga muscular - que el par de interacción

instantáneo, hemos desarrollado una métrica que representaría el par de interacción promedio
producido durante un intervalo de tiempo. Para ofrecer una referencia adecuada de comparación,
nos hemos centrado en analizar los efectos en la fase de oscilación de la marcha, eliminando la
perturbación inducida en las lecturas del sensor de par durante la interacción con el suelo. Este
par de interacción durante la oscilación es calculado mediante la ecuación 6.1 (par de interacción
promedio durante la flexión de la pierna) y ecuación 6.2 (par de interacción promedio durante la
extensión de la pierna). En una primera aproximación, hemos analizado de manera separada los
pares de interacción asociados a la actividad independiente de músculos flexores y extensores.

Tf lex =

∫
f lex Tint ·dt

t f lex
(6.1)

Text =

∫
ext Tint ·dt

text
(6.2)

En estas expresiones, Tf lex y Text son calculados integrando el par de interacción medido
por el sensor (Tint), durante los intervalos de flexión y extensión. Se realizaron experimentos
de evaluación de las métricas con un sujeto sano. Los experimentos se realizaron durante 10
minutos con la pierna libre para oscilar. Se pidió al usuario que evitara el movimiento de la pierna
y que se mantuviera relajado durante el experimento para evitar movimientos voluntarios. El
patrón cinemático alimentado al controlador consistió en una serie de trayectorias articulares de
flexo-extensión en oscilación extraídas de bases de datos normativas de marcha humana.

Mientras que el exoesqueleto robótico controla la trayectoria articular, un estimulador sincroni-
zado (Unafet8) generaba pulsos de estimulación para el músculo vasto lateral durante la extensión
y el músculo biceps femoral durante la flexión. Los pulsos de estimulación fueron de 300 ms de
anchura de pulso, a una frecuencia de 40 Hz, compensados monofásicamente. La intensidad de
estimulación se fijó de acuerdo a la percepción de comodidad dada por el usuario mientras que se
mantenía lo suficientemente elevada para producir un movimiento funcional de la articulación de
rodilla. La intensidad conseguida en este experimento fue de 46 mA para los músculos flexores y
28 mA para los músculos extensores. Los pulsos de estimulación generados fueron sincronizados
con el patrón cinemático. La figura 6.5 muestra el montaje experimental.

6.3.4 Resultados
En la figura 6.6 se presentan los dos diferentes intervalos de tiempo del experimento. En estas

figuras se muestran la evolución de la trayectoria angular de la rodilla (curva negra) y el par de
interacción en la rodilla debido al par de interacción (curva roja). En la figura 6.6(a)

La variación del par de interacción puede ser observada más claramente mediante el uso de las
métricas definidas en las ecuaciones 6.1 y 6.2. Aplicando estas métricas durante la extensión se
obtiene la curva azul representada en la figura 6.7. Esta curva representa el promedio de interacción
durante cada ciclo de oscilación durante el experimento. Los datos presentados en esta figura
contienen cierta variabilidad, por lo que se aplica una media móvil de 5 muestras para mejorar
la representación de los datos (curva negra en la figura 6.7. Se puede observar en estos datos una
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Figura 6.5: Montaje experimental para validación de la métrica de interacción H-R.

(a) Ciclos intermedios del experimento.

(b) Ciclos finales del experimento.

Figura 6.6: Knee joint kinematics and interaction force during an experiment.

tendencia creciente del par de interacción, ofreciendo una indicación robusta relacionada con la
caída del rendimiento de la evocación de respuesta muscular debido a la fatiga.

La figura 6.8 presenta la aplicación de las métricas propuestas en las fases de flexión (curva
roja) y de extensión (curva azul). Durante el movimiento de flexión, la magnitud de la métrica es
similar al caso de la fase de extensión, ya que ambas se incrementan en magnitud. Si se toman los
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Figura 6.7: Par de interacción promedio.

valores absolutos de estas métricas, pueden ser combinadas en una única métrica que represente el
par de interacción resultante durante la fase de oscilación completa (figure 6.8, curva negra y ajuste
lineal).

Figura 6.8: Métricas de estimación de fatiga muscular.

6.3.5 Conclusiones
En este capítulo hemos presentado y verificado la viabilidad (en sujetos sanos) del procedimiento

desarrollado para evaluar la interacción humano-robot para ser aplicada al control cooperativo del
sistema híbrido Kinesis en sujetos con lesión medular. El sistema sensorial permite la monitorización
en línea de la interacción física para valorar el estado de la respuesta muscular y aparición de fatiga
durante la fase de oscilación de la marcha. Esta aproximación será aplicada durante la marcha en un
estimador de fatiga que estará activo durante la fase de oscilación de la marcha, e inactivo durante
la fase de apoyo, esperando a recoger nuevamente datos cuando el siguiente ciclo de oscilación
ocurra.

Esta estimación de la fatiga muscular permitirá la modulación de la estimulación eléctrica
muscular en función de la respuesta muscular, que a su vez resultará en períodos prolongados de
estimulación muscular, beneficiosos para la terapia. También es destacable la nueva información
acerca de la interacción física que puede ser utilizada para implementar estrategias de control, en
los cuales el controlador del exoesqueleto puede colaborar con el controlador del estimulador.
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En el capítulo siguiente se presentará la validación de esta técnica con usuarios patológicos con
debilidad muscular, en los cuales se espera ver con mayor claridad los efectos de la fatiga tras la
electroestimulación. A su vez se explorará el uso de esta métrica de estimación de interacción física
en el control híbrido de la marcha en lesionados medulares.

6.4 Brain2Motion

6.4.1 Introducción
En los últimos años, existe un creciente interés por resolver o, al menos, reducir las limitaciones

causadas por problemas motores de personas con discapacidad. Este interés ha ido acompañado de
un desarrollo muy importante de las tecnologías asistenciales. En el caso de discapacidad motora
se presentan dos importantes líneas de investigación. Por un lado el desarrollo de dispositivos que
permitan reemplazar el movimiento natural, como una prótesis o una órtesis (sustitución motora).
Por otro lado, el desarrollo de sistemas de rehabilitación para ayudar en la recuperación de las
capacidades motoras de un paciente con problemas de movilidad reducida. Pero para conseguir el
control de los mismos por parte de este tipo de pacientes, es necesario el establecimiento de canales
de comunicación alternativos a través de los llamados interfaces hombre-máquina (HMI, de sus
siglas en inglés Human-Machine Interface).

Entre estos sistemas HMI se encuentran las interfaces cerebro-máquina o BMI (Brain-Machine
Interface). Una BMI es un sistema que procesa señales cerebrales y las traduce en información útil
que puede ser utilizada para generar comandos de control sin llevar a cabo ningún movimiento
muscular [17].

Por su parte, los dispositivos BMI se pueden clasificar en dos grandes grupos según el método
utilizado para la adquisición de las señales cerebrales: invasivos y no invasivos.

Las señales cerebrales obtenidas a través de técnicas invasivas son las que mejor calidad y
resolución proporcionan. Sin embargo, su principal inconveniente es la alta complejidad de la
intervención quirúrgica intracraneal para implantar los electrodos. Estas intervenciones conllevan
un riesgo de daño tisular y de infección. Además, la estabilidad y durabilidad de los implantes a
largo plazo sigue siendo un problema a resolver. Por otro lado, existen consideraciones éticas que
se plantean con el uso de estos métodos.

En los trabajos presentados en este capítulo se utiliza un método no invasivo basado en el registro
de la actividad bioeléctrica cerebral a través de electrodos colocados sobre el cuero cabelludo, la
electroencefalografía (EEG). Ésta es una de las técnicas no invasivas más utilizadas en la actualidad
para el registro de la actividad cerebral. Actualmente, estos sistemas han experimentado un rápido
desarrollo surgiendo equipos BMI relativamente baratos, portátiles y con una buena resolución
temporal, lo que ha permitido la aparición de numerosas aplicaciones basadas en estos sistemas BMI.
Este método presenta ciertos inconvenientes en comparación con los métodos de registro invasivos
como son la baja relación señal-ruido y su resolución espacial. Sin embargo, en la actualidad se han
diseñado con éxito multitud de interfaces basados en EEG para el control de dispositivos externos,
de comunicación, aplicaciones clínicas, de asistencia y de rehabilitación [18], [19], [20], [21].

Finalmente, cabe destacar que existen múltiples métodos de análisis para estas señales en las
que destacaremos el denominado EEG espontáneo y el análisis de potenciales cerebrales.

6.4.2 EEG espontáneo
Este tipo de sistemas BMI se basa en la realización de órdenes voluntarias, lo que genera lo que

se denomina EEG espontáneo. Para ello, los usuarios realizan una acción cognitiva volitiva, como
pensar en un movimiento particular, generando un comando de salida de forma completamente
voluntaria. La realización de tareas de imaginación motora es uno de los métodos de control de
BMI espontáneo más utilizados.
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Las tareas de imaginación motora (o motor imagery) son procesos mentales a través de los
cuales, un usuario imagina o simula la ejecución de un movimiento determinado, pero sin realizar
ningún movimiento real. Según las investigaciones llevadas a cabo por Decety y Lindgren [22], este
tipo de proceso mental genera el mismo patrón neuronal que el producido durante la realización
del movimiento real. De esta manera, una persona con algún tipo de discapacidad es capaz de
generar el patrón cerebral necesario para detectar esta actividad motora imaginada como si fuera
un movimiento real. El análisis de la actividad neuronal en las regiones cerebrales destinadas a
acciones motoras puede permitir la detección de este proceso de imaginación motora. Por otra parte,
otros tipos de actividad mental (por ejemplo, tareas de concentración) pueden estudiarse con el fin
de obtener una mejor diferenciación entre las tareas mentales. El uso de estas señales EEG permite
a los pacientes con problemas de movilidad el control de sistemas que proporcionan una mejora
en su calidad de vida como el manejo de brazos robóticos [23], [24], un robot industrial [25] o un
teclado virtual [26].

6.4.3 Potenciales cerebrales
En cuanto a los potenciales cerebrales más utilizados, se encuentran los potenciales evocados

y los potenciales relacionados con (de)sincronización (Figura 6.9). Los potenciales evocados se
basan en la extracción de un patrón característico de la señal EEG producido de forma automática
en el cerebro como respuesta a ciertos estímulos externos [27] como son P300 [28], N2PC [29] o
SSVEP (Steady State Visual-Evoked Potentials) [30], [31].

Figura 6.9: Ejemplo de potencial P300 generrado por un estímulo visual.

Existen además otros tipos de potenciales que se producen en el cerebro y que no pueden
ser considerados como evocados como pueden ser los potenciales corticales lentos (SCPs) [32],
[33], [34] o los potenciales relacionados con eventos (como los ERD o Eventos Relacionados con
Desincronización [35] y los ERS o Eventos Relacionados con Sincronización). Esto últimos se ha
utilizado ampliamente para estudiar la intención de realizar un movimiento [36] o el inicio de la
marcha [37], [38].

6.4.4 Sistemas desarrollados
En esta sección se presentan diferentes estudios realizados sobre el análisis de la actividad

cerebral tanto para la detección de tareas mentales como la detección de la intención de movimiento
de miembro superior.
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BMI basado en la detección de tareas mentales

Inicialmente se diseñó un sistema basado en la diferenciación de tareas mentales para explorar
las posibilidades de este tipo de sistemas BMI. En [39] se presenta un sistema de clasificación de
la actividad cerebral en tiempo real para la diferenciación de dos tareas mentales. Para medir la
precisión del sistema se diseñó un paradigma de control similar al utilizado en [40]. Este método
muestra de forma aleatoria las tareas mentales que el usuario debe realizar en cada momento. Tras
un breve entrenamiento, el sistema es capaz de, a través de un modelo personalizado, clasificar la
actividad cerebral del usuario y detectar cuál es el estado actual del mismo.

La metodología utilizada en este trabajo hace uso de la información de 16 electrodos ubicados
según las posiciones del Sistema Internacional 10/10 mostrado en la Figura 6.10. La información
cerebral es filtrada para mejorar la calidad de la señal de forma que se reduce la aparición de
artefactos, se elimina la componente continua y se elimina el ruido introducido por la red eléctrica.
Además, se realiza un suavizado de la señal aplicando un filtro Laplaciano. Posteriormente, se
realiza una transformación de la señal del dominio del tiempo al dominio frecuencial mediante
el método del Periodograma. La información utilizada para la detección del estado mental de los
usuarios son las densidades espectrales de la señal para las frecuencias entre 8 y 36 Hz. Estas
bandas frecuenciales proporcionan la información sobre la actividad mental a clasificar.

Figura 6.10: Ubicación de los electrodos según el Sistema Internacional 10/10.

En este trabajo se obtuvieron resultados muy prometedores (los resultados completos se pueden
consultar en [39]). Utilizando un clasificador basado en máquinas de vectores de soporte (SVM:
Support Vector Machine), tres usuarios realizaron tres sesiones distintas en las que consiguieron
resultados muy satisfactorios. La media del sistema mostró un acierto medio en torno al 72%
con un porcentaje de error inferior al 11%. Esto implica que aproximadamente 9 de cada 10
decisiones tomadas por el clasificador eran correctas. Además, el sistema muestra en tiempo real
el funcionamiento del sistema actuando como realimentación visual y permitiendo su uso como
sistema de entrenamiento.

Tras este estudio inicial, se diseñaron dos sistemas de control distintos que fueron aplicados
a un robot planar (PUPArm) desarrollado para realizar tareas de asistencia y rehabilitación de
miembro superior [41] (ver Figura 6.11). Los sistemas diseñados para el control de este robot se
basan en la selección de acciones a través de un menú jerárquico y a través de un menú direccional



140 Capítulo 6. Interfaz hombre-máquina

respectivamente. La metodología de procesamiento y clasificación de la actividad cerebral es
idéntica al trabajo anterior y, en este caso, las salidas del clasificador son utilizadas para el control
de estos dos menús de selección.

Figura 6.11: Robot planar PUPArm controlado a través del análisis de señales EEG utilizando un
menú jerárquico.

El primero de ellos, se basa en un menú jerárquico de dos niveles en el que el usuario dispone
de dos opciones por nivel. La selección de cada una de las opciones se realiza desplazando un
cursor en una interfaz gráfica en la dirección deseada, haciendo uso de dos tareas mentales. Una
vez alcanzada una de las opciones, ésta se ejecuta de forma automática. En primer lugar, el usuario
selecciona el tipo de movimiento a realizar (horizontal o vertical) para posteriormente indicar el
sentido del movimiento (derecha/izquierda o arriba/abajo, respectivamente).

En segundo lugar, el menú direccional consiste en una ruleta en la que una flecha se mueve en
el sentido de las agujas del reloj o en el sentido opuesto dependiendo de la tarea mental detectada
con la actividad cerebral del usuario. Cada cinco segundos, el robot realiza un pequeño movimiento
de su efector final en la dirección que esté apuntando la flecha en ese momento.

Con estos dos menús, cuatro usuarios realizaron cuatro repeticiones de un mismo ejercicio en
el que debían alcanzar una serie de objetivos distribuidos sobre el área de trabajo del robot. Los
cuatro objetivos establecidos eran los mismos para ambas pruebas y para cada uno de los usuarios
y repeticiones. Durante las pruebas se midió el tiempo necesario para alcanzar cada uno de ellos
(consultar [41] para más información).

Este trabajo concluyó que el menú jerárquico es muy útil, ya que permite obtener una alta
exactitud en la posición final del efector del robot, lo que puede ser muy beneficioso en tareas
de agarre. Tras varios comandos de control, el robot alcanza la posición exacta establecida como
objetivo. Por otro lado, el control direccional suele ser más rápido, con el inconveniente de un
difícil control de la posición final exacta del efector del robot. Además, la estrategia direccional
presenta otra desventaja importante. Si durante la prueba el efector alcanza una posición cercana
al objetivo, pero fuera del rango establecido como correcto (25 mm en este trabajo), es difícil
cambiar la dirección del movimiento de forma rápida, provocando que el tiempo para alcanzar
dicha posición se pueda ver incrementado de manera significativa. Asimismo, la posición inicial de
la flecha respecto a la posición de los objetivos influye notoriamente en el tiempo necesario para
finalizar la tarea. Finalmente, en este trabajo se incluyó un estudio de la carga de trabajo percibida
por los usuarios a través del análisis del cuestionario NASA-TLX (NASA task load index). Este
análisis demostró que el control direccional suponía una carga de trabajo superior al uso del menú
jerárquico.
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Tras verificar que el control en tiempo real de un sistema robótico a través de una BMI basada
en la diferenciación de dos tareas mentales era posible, se decidió comprobar el comportamiento
del sistema con un mayor número de estados mentales.

En primer lugar, se llevó a cabo un estudio preliminar en el que se realizó la clasificación de
cinco tareas mentales distintas [42]. En este caso, el análisis de la precisión del sistema se calculó
realizando una validación cruzada de los datos posterior a la realización de las pruebas, por tanto,
los resultados mostrados no representan una prueba en tiempo real.

Tanto el número y ubicación de los electrodos como el procesamiento y método de clasificación
de las señales cerebrales adquiridas por ellos fueron los mismos utilizados en los trabajos previos.
Sin embargo, en este trabajo se compararon dos métodos de análisis espectral (el método de Welch
y el Periodograma) con dos tamaños de ventana de datos distintos (uno y tres segundos). En el mejor
de los casos, la media de los tres usuarios que participaron en el experimento (con dos sesiones
cada uno) mostraron un porcentaje de acierto cercano al 48%. Los resultados obtenidos en este
estudio son algo más modestos que en el caso de dos tareas mentales. Sin embargo, el uso de un
mayor número de estados nos permite una mayor flexibilidad en el desarrollo de aplicaciones de
asistencia.

Para comprobar el funcionamiento en tiempo real de este sistema se diseñó un nuevo experi-
mento en el que se controlaron los movimientos sobre el plano de un robot industrial FANUC 200iB
[43]. Como en el caso del control del robot planar utilizado en el estudio comentado anteriormente
[41], se establecieron cuatro objetivos que el usuario debía alcanzar con el efector final del robot. En
este caso, se utilizaron cuatro tareas mentales, donde cada una de ellas correspondía a una dirección
sobre el plano (derecha/izquierda/arriba/abajo). Dos usuarios tomaron parte en este experimento
realizando cada uno cinco repeticiones de alcance de los cuatro objetivos. Los resultados muestran
que es posible controlar los movimientos del robot con este sistema y los tiempos necesarios para
alcanzar los objetivos son relativamente cortos.

BMI basado en la detección de la intención de movimiento

Posteriormente, y con el fin de diseñar el sistema final orientado a la rehabilitación activa
de miembro superior para pacientes afectados por ACV se estudió la posibilidad de detectar la
intención de los usuarios de mover su brazo como método de activación de dicho sistema [44]. Para
ello resulta de gran interés el análisis del fenómeno ERD. Con este potencial se puede detectar
la intención de realizar un movimiento a través del análisis de la actividad cerebral del paciente,
independientemente de que éste pueda o no realizar dicho movimiento.

La detección de la intención de movimientos de alcance se estudió analizando la actividad
cerebral de seis usuarios durante la realización de movimientos de su mano dominante. Este
movimiento se estudió haciendo uso de un ratón de PC para conocer el inicio del movimiento.
La actividad cerebral fue registrada a través de 16 electrodos (de nuevo siguiendo la distribución
utilizada en los trabajos anteriores), y las señales adquiridas fueron preprocesadas de manera similar
a trabajos previos. Sin embargo, el método de extracción de características es distinto, utilizando la
transformada rápida de Fourier (o FFT de sus siglas en inglés). Las potencias espectrales utilizadas
en este sistema fueron las pertenecientes a las frecuencias entre 8 y 30 Hz, agrupadas en tres bandas
de frecuencias. Las bandas frecuenciales utilizadas fueron: mu (de 8 a 12 Hz), beta baja (13-24
Hz), y beta alta (14-30 Hz). La aparición del potencial ERD se estudió comparando la precisión
del sistema utilizando siete clasificadores distintos. Los mejores resultados se obtuvieron con
clasificadores basados en SVM, con una precisión de alrededor del 72%. Este método será aplicado
en un sistema de rehabilitación para la activación de la asistencia de movimiento de miembro
superior (descrito en el siguiente capítulo).
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6.5 Exoesqueleto robótico miembros inferiores CHIEF
La operación del CHIEF es controlada por medio de un mando remoto adaptado a las muletas

de apoyo, que el usuario utiliza para mantener balance al caminar durante el uso del exoesqueleto.
La Figura 6.12 muestra el mando y sus componentes.

Figura 6.12: Mando remoto a través del cual el usuario controla el exoesqueleto CHIEF.

El mando integra un botón de paro de seguridad, un switch de tres posiciones que determina
el estado del sistema, una palanca multidireccional que además cuenta con función de botón, y
LEDs que indican el estado en el que el sistema se encuentra y, por lo tanto, el movimiento que el
sistema realizará al ser activado por la palanca multidireccional. Los LEDs, además, sirven como
indicadores en caso de existir alguna falla de comunicación.

El remoto está conectado de forma alámbrica al microcontrolador central, siendo éste último
el encargado de la emisión de instrucciones al resto del sistema. La Figura 6.13 describe el
funcionamiento del remoto en términos de los posibles estados en los que se puede encontrar para
realizar cada movimiento y la forma en la que cada movimiento específico se puede activar y
desactivar.

Cada estado indica 4 posibles movimientos (sentarse-pararse, caminar, subir escaleras y bajar
escaleras).

Dentro de cada movimiento, las etapas del mismo pueden ser activadas de forma automática o
de forma independiente, con el objetivo de permitir un mayor control al usuario sobre el dispositivo,
permitiendo un incremento en versatilidad y una disminución en la sensación de dominancia
del robot sobre la persona. De acuerdo a la línea de manipulación independiente de caminado, el
diagrama proyecta que, estando en ese estado específico, un movimiento de palanca multidireccional
hacia adelante hará que la pierna derecha lleve a cabo el “swing” de la fase de caminado (el swing
está programado por completo y se lleva a cabo mientras la palanca sea activada hacia adelante;
si la palanca regresa al punto cero, el movimiento queda en pausa para ser reanudado al volver a
activarla hacia adelante); un movimiento de la palanca hacia atrás hará que el swing con la misma
pierna se lleve a cabo en reversa; un movimiento de la palanca hacia arriba provocará el swing
con la pierna izquierda; y un movimiento de la palanca hacia abajo provocará el swing en reversa,
también con la pierna izquierda.

Los movimientos de CHIEF, además de ser controlados por el esquema descrito en la seccion
5.6, cuentan con un esquema de activación de movimiento por medio de señales cinemáticas.
En concreto, y de forma simplificada, se integran “switches” digitales que permiten asegurar un
funcionamiento adecuado de cada parte del movimiento (el swing de cada pierna, por ejemplo)
antes de permitir que se continúe con la siguiente.

La estrategia cinemática depende de los acelerómetros instalados en las piernas de CHIEF y las
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Figura 6.13: Diagrama de Flujo de del funcionamiento del Remoto.

mediciones de cada uno para determinar, entonces, si el movimiento ha sido completado de forma
exitosa hasta un punto predeterminado. La posición real de distintos puntos de la pierna indican al
sistema si los actuadores han logrado llevarla a un punto aceptable para considerar la fase exitosa, y
pasar a la siguiente. Si la pierna no ha podido ser llevada a un punto considerado exitoso, el sistema
no permite que el movimiento continúe y debe recurrirse a una activación de ganancia mayor en los
actuadores, o a un ajuste manual por el usuario. La Figura 6.14 describe de forma simplificada el
proceso.

Se utilizan acelerómetros a lo largo de la pierna para determinar la posición real de la extremidad,
presentando una alternativa a la lectura de posición rotacional en actuadores. En caminata, por
ejemplo, el sistema espera confirmar que la pierna derecha ha llegado a la posición de referencia
completando la fase de swing (con un error permitido de 5-10 grados) antes de activar el swing de
la pierna izquierda. En caso de no alcanzar la referencia, el sistema de control hará un ajuste en
la activación del actuador para buscar alcanzarla. Si no se alcanza, el usuario y el fisioterapeuta
tendrán que hacer un ajuste manual para permitir que el movimiento continúe. Adicionalmente,
el usuario puede regresar al CHIEF a la estancia inicial para intentar el movimiento una vez más.
Diferentes factores mecánicos e inerciales pueden facilitar o complicar que el movimiento sea
completado con éxito, en casos esporádicos.

A pesar de que el mando y el esquema cinemático han probado funcionalidad, se contempla
incrementar la funcionalidad del primero haciendo integración con señales electromiográficas en
la siguiente versión del exoesqueleto. Adicionalmente, el esquema cinemático en esta versión es
completado con el uso de únicamente cuatro acelerómetros (dos por pierna); se contempla agregar
por lo menos, uno más por pierna, en la zona de la cadera, para mejorar su funcionalidad.
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Figura 6.14: Esquema de activación de movimiento por medio de señales cinemáticas.

6.6 Neuroprótesis para control de la flexo-extensión del tobillo

Una interfaz de usuario en la forma de botones de entrada, pantallas LCD y GUIs basadas en
PC son necesarias para permitir la edición de los parámetros de estimulación como la intensidad,
y proveer una respuesta del estado del sistema. La interfaz debe ser diseñada para ajustarse a un
determinado usuario final donde la movilidad reducida pueda dificultar al paciente ajustar el sistema
[45].

Cada vez más dispositivos neuroprotésicos se están diseñando para permitir una interfaz
programable entre el estimulador y una interfaz gráfica de usuario de PC (GUI), o algún otro
programa personalizado. Por ejemplo, una GUI diseñada para Windows, WalkAnalyst, permite a
los clínicos configurar y ajustar los parámetros de amplitud y duración en el dispositivo WalkAide.
Este sistema de programación separado está diseñado para restringir el acceso a algunos parámetros
de estimulación modificables exclusivamente a usos clínicos y reducir la complejidad de uso para
el usuario final. Este solo debe tener la posibilidad de acceder a una configuración mínima, como
el ajuste de la intensidad de la estimulación (con los límites controlados de modo a evitar rangos
peligrosos). Los algoritmos de estimulación, formas de pulsos, duraciones de pulsos y umbrales
de los sensores se ajustan normalmente a través de la unidad de programación. Los parámetros y
algoritmos elegidos se pueden descargar en el dispositivo o almacenarlos para usos posteriores [45].

En algunos dispositivos se dispone de la opción de descargar los programas en tarjetas de
datos, que luego son insertadas en el estimulador, cambiando instantáneamente las funciones de
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estimulación. El GUI permite a los usuarios de la NP almacenar los parámetros como archivos
binarios en sus computadoras, donde luego pueden ser editados o reutilizados [46, 47].
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7. Experiencias clínicas con exoesqueletos
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Este capítulo se centra en las experiencias clínicas llevadas a cabo con pacientes, describiendo
para cada exoesqueleto los estudios pilotos desarrollados, sus objetivos, los protocolos empleados y
los resultados obtenidos.

7.1 Exoesqueleto robótico híbrido de miembro inferior KINESIS

7.1.1 Introducción

Kinesis es un dispositivo robótico híbrido desarrollado para el entrenamiento híbrida ambulato-
rio para pacientes con lesiones medulares incompletas. Se diseñó un estudio piloto con el objetivo
de evaluar el comportamiento de la terapia híbrida cooperativa implementada en Kinesis en la
población objetivo. Los estudios previos realizados en voluntarios sanos demostraron la viabilidad
de proporcionar una terapia ambulatoria híbrida de la marcha, mostrando que el controlador de
Kinesis efectivamente equilibraba la acción robótica y la estimulación eléctrica funcional durante la
marcha [1]. Sobre la base de estos resultados, se propuso el presente estudio piloto con el objetivo
de validar la terapia híbrida-cooperativa de la marcha en pacientes con lesión medular incompleta.
El diseño de esta evaluación clínica piloto comprende la evaluación sobre la función de marcha del
paciente tras someterse a cinco sesiones de terapia híbrida de la marcha con Kinesis.

7.1.2 Protocolo experimental

Se reclutaron tres pacientes con lesión medular incompleta. Los criterios de inclusión para
participar en el estudio eran: entre los niveles de la L1 y L2 de la columna vertebral con pronóstico
de recuperación de la capacidad de marcha, conservación parcial de la capacidad de flexión de la
cadera, capacidad de generar contracción muscular de los cuádriceps, parálisis de la articulación
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Figura 7.1: Protocolo de evaluación piloto de Kinesis.

del tobillo y espasticidad moderada. Las características fundamentales de este tipo de pacientes
es que pueden caminar distancias cortas, por tanto dependiendo de la silla de ruedas para el
desplazamiento.

El protocolo experimental comprendió dos semanas. Durante la primera semana se realizó el
tratamiento con Kinesis, tal y como se explica a continuación, mientras que en la segunda semana
no se realiza ninguna intervención con Kinesis. En ambas semanas el paciente continuó con sus
tratamientos de rehabilitación convencionales. Se realizó una evaluación de su función de marcha
antes, mediante la batería de test y pruebas de evaluación que se explican más abajo.

Durante la primera semana (semana de intervención), se realizaron los entrenamientos de la
marcha con Kinesis, durante al menos 6 minutos al día. En esta semana, la primera sesión consistió
en un examen de la respuesta al FES (S en la figura 7.1), con los objetivos de cuantificar la respuesta
muscular a la estimulación y conseguir una familiarización adecuada del paciente a la estimulación.
Durante de esta sesión, los músculos flexores y extensores de la rodilla estimularon durante al al
menos 6 minutos. En la siguiente sesión (F en la figura 7.1), consistió en una sesión de entrenamiento
inicial con Kinesis, con el objetivo de familiarizarse con la utilización del exoesqueleto durante
la marcha. A su vez, Kinesis se ajustó a la antropometría particular del paciente durante esta
sesión. Durante esta sesión se acumularon 15 minutos de utilización del exoesqueleto realizando los
diferentes ejercicios relacionados con el control de Kinesis durante la marcha. El resto de sesiones
de intervención consistieron en la realización de terapia de marcha híbrida con Kinesis durante al
menos 6 minutos cada sesión (T en la figura 7.1).

La evaluación de la función de marcha se muestran en la figura 7.1 como denotado como EI ,
EII y EIII, las cuales se llevaron a cabo en días separados. El protocolo de evaluación para cada
prueba fue igual para todas las sesiones de evaluación, compuesto por:

Balance muscular de las extremidades inferiores (MMT) [2]
Evaluación de la espasticidad según las escalas de Ashworth y Penn [3]
Test de marcha de los 6 minutos (60mWT), donde se registró el tiempo necesario para cubrir
los 10 primeros metros (10mWT)

7.1.3 Resultados

Los resultados de las evaluaciones de la función de marcha se presentan en términos de cambios
incrementales. La Tabla 7.1 muestra los cambios relativos en el tiempo necesario para llegar a
los 10 metros, y la distancia recorrida en 6 minutos. Los datos revelaron mejoras significativas
después de la semana I-II con menos tiempo necesario para completar los 10 metros y se cubren
más distancia en 6 minutos. Una semana después de la intervención, los pacientes mejoraron aún
más en función de la marcha (II-III), pero en general esta mejora era menor que después de la
intervención I-II. La mejora de la intervención I-II se mantuvo y aumentó en la evaluación final
(I-III).

Los resultados del balance muscular manual (MMT) revelaron una mejora significativa en
músculos que controlan las articulaciones de cadera y rodilla. En particular, los resultados muestran
que se encontraron altos incrementos en la puntuación de cadera MMT para la semana de inter-
vención I-II, sostenidas hasta la intervención semana I-III (Figura 7.2(a), Tabla 2). Respecto de
la rodilla, se observó una mayor mejora en los músculos extensores de la rodilla en las semanas
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I-II II-III I-III
10mWT [sec.] -13.6±28.2 -16.2±33.5 -29.8±61.7

6mWT [m] 44.2±59.3 17.8±21.4 62.0±79.6

Tabla 7.1: Resultado pre-post de los test 6mWT y 10mWT

II-III, mientras que los músculos flexores muestraron una disminución relativa en MMT (figura
7.2(b)). Por último, aumentó el balance muscular de los músculos flexores del tobillo (Figura 8c),
mantenido en las semanas I-II y II-III, mientras que los músculos extensores del tobillo revelaron
una disminución después de la semana intervención I-II, si buen se incrementaron después de la
semana sin intervención II-III (figura 7.2(c)).

(a) MMT de las articulaciones de las caderas. (b) MMT de las articulaciones de las rodillas.

(c) MMT de las articulaciones de los tobillos.

Figura 7.2: Resultados del balance muscular en el plano sagital. La escala tiene un rango compren-
dido entre 0 y 5. LOs datos representan media±SD.

El análisis de medidas de la espasticidad después del entrenamiento de la marcha híbrida
reveló marcadas diferencias en las escalas Ashworth y Penn para todos los sujetos, obteniéndose
incrementos relativos en las escala Asworth de −0,2±0,4 y la escala Penn −0,4±0,5.

7.1.4 Discusion
La evaluación de la respuesta de los participantes reveló la terapia híbrida de la marcha fue

tolerada por los pacientes. No se recogieron efectos adversos ni observaciones relacionadas con
dolor o fatiga. Todos los participantes fueron capaces de completar 6 minutos de la marcha con
el sistema después de un día de práctica. La mejora en la capacidad de marcha de los pacientes,
medida según su resistencia (6MWT, tabla 7.1), velocidad (10mWT, tabla 7.1) y la mejora en los
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balances musculares del miembro inferior (figura 7.2) y los índices de espasticidad, demuestran
que en general la función de marcha mejoró después de la intervención con el entrenador híbrido
Kinesis. Dichas mejoras coincidieron con la semana de tratamiento I-II.

Existen ciertos aparentemente contradictorios con el tipo de terapia proporcionada a los pa-
cientes. El aumento de la capacidad muscular en la cadera puede explicarse debido al esfuerzo
requerido para mover el peso extra del exoesqueleto, dado que Kinesis no proporciona actuación en
esta articulación, es el paciente el que debe movilizar el peso extra de la pierna a nivel de la cadera.
Concretamente se observó un mayor impacto sobre la fuerza muscular de los músculos flexores
que en los músculos extensores. La hipótesis principal es que el esfuerzo para extender la cadera
es inferior como resultado de la extensión pasiva de la cadera producida como consecuencia de la
flexión de la pierna contralateral combinada con la inclinación del tronco hacia delante. Respecto
de la articulación de la rodilla, se observó una disminución del balance muscular de los músculos
extensores durante la semana sin tratamiento (II-III), lo que puede explicarse debido a que durante la
semana de tratamiento Kinesis estimulaba esta musculatura, imponiendo una mayor demanda que la
necesaria durante las terapias habituales de los sujetos, resultando en un decremento de la capacidad
muscular durante la segunda semana (II-III). Por último, el aumento del balance muscular de los
músculos flexores del tobillo y la disminución del balance muscular de los músculos extensores
durante la semana de tratamiento (I-II), pudiera estar relacionado con el actuador elástico del tobillo
de Kinesis, que al proporcionar soporte durante la fase de oscilación, reduce la demanda muscular
de los músculos flexores. Este fenómeno ha sido descrito previamente en experimentos con sujetos
sanos que recorren con un exoesqueleto neumático de tipo KAFO [4]. Sin embargo, otras variables
no relacionadas con el estudio pueden tener influencia en los resultados.

Lógicamente existen varias limitaciones en este estudio piloto que impiden generalizar los
resultados obtenidos. En primer lugar, el tamaño de la muestra es muy limitado. En segundo lugar,
debería discriminarse cómo la sinergia producida al proporcionar ambos tratamientos combinados
(robótico y FES) es responsable de las posibles mejoras en la capacidad de marcha de los pacientes.
Por último, debería analizarse el efecto de la dosis potencialmente óptima de tratamiento híbrido de
la marcha que permita maximizar sus efectos, así como evaluar esta terapia en diferentes patologías,
tanto niveles y características de lesión medular, como otras patologías del movimiento (accidente
cerebro-vascular, parálisis cerebral, etc.)

7.2 Brain2Motion
7.2.1 Sistema de rehabilitación robótico

Haciendo uso de las técnicas de diferenciación de tareas mentales y de detección de la intención
de movimiento descritos en el capítulo anterior, se diseñó un sistema híbrido de rehabilitación de
miembro superior [5] (ver Figura 7.3).

Criterios de inclusión
Previo a las pruebas de validación con pacientes, el sistema fue testeado por tres voluntarios

sanos (H1-H3). Ninguno de estos sujetos presentaba ningún tipo de trastorno neurológico y psiquiá-
trico. Todos ellos eran hombres, con edades comprendidas entre los 25 y los 29 años (27.3 ± 2.1).
Sólo uno de estos usuarios era zurdo (H3).

El grupo de pacientes se compone de 5 voluntarios, un hombre (P5) y cuatro mujeres, con
edades comprendidas entre 29 y 59 años (45.2 ± 11.3). Dos de ellos eran zurdos (P1 y P3). La
demografía completa de los pacientes se indica en la Tabla 7.2.1.

La disfunción motora de las extremidades superiores se evaluó en base a la escala presentada
en [6]. Esta escala se basa en tres pruebas, que se enumeran a continuación:

1. Fuerza de agarre: sujetar un cubo de 2.5 cm entre pulgar e índice.
2. Flexión del codo: movimiento de contracción voluntaria desde 90◦.
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Figura 7.3: Sistema de rehabilitación robótico.

3. Abducción del hombro: desde el pecho.
La calificación se basa en tres pruebas. La prueba 1 se obtiene de la siguiente manera:

0 = No se realiza movimiento
11 = Principios de prensión
19 = Se consigue agarrar el cubo pero se es incapaz de mantenerlo contra la gravedad
22 = Se consigue agarrar el cubo y mantenerlo contra la gravedad pero no contra una tracción
débil
26 = Se consigue mantener el cubo incluso contra un tirón, pero más débil que la parte no
afectada
33 = Agarre normal

Para las pruebas 2 y 3 se utiliza la siguiente escala:
0 = No se realiza movimiento
9 = Contracción apreciable en el músculo, pero no existe movimiento
14 = Se aprecia movimiento pero no se consigue completar el rango/no soporta el peso en
contra de la gravedad
19 = Movimiento completo contra la gravedad pero no contra la resistencia
25 = Movimiento contra la resistencia, pero más débil que la parte no afectada
33 = Potencia normal

Los resultados de estas pruebas se muestran en la columna “Índice de motricidad” de la Tabla
7.2.1. Los pacientes que participaron en las pruebas fueron reclutados en el Hospital General
Universitario de Alicante (España). Los procedimientos experimentales fueron aprobados tanto por
el Comité Ética de la Universidad Miguel Hernández de Elche (España) como por su homólogo
en el Hospital General Universitario de Alicante. Todos los usuarios (pacientes y sujetos sanos)
firmaron su consentimiento para participar en los experimentos.

Descripción del estudio

Para la realización del estudio, se diseñó la arquitectura del sistema en el que un exoesqueleto
robótico sirve como apoyo en los movimientos de rehabilitación del miembro superior, facilitando
el movimiento a los pacientes así como la compensación de la gravedad. Por otro lado, un sistema
FES sirve para ayudar a completar el movimiento si el paciente no es capaz de realizarlo por si solo.
Este sistema FES es controlado por una BMI basada en dos métodos distintos.

En primer lugar, se utilizó la diferenciación de tareas mentales para controlar el sistema FES.
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Tabla 7.2: Demografía de los pacientes.

Paciente Fecha de Diagnosis Tiempo Índice
nacimiento desde lesión de motricidad

P1 19/08/84 ACV isquémico 3 años Agarre: 11
(disección de la carótida) Codo: 19

Hombro: 14
PUNTUACIÓN: 44

P2 24/09/63 ACV isquémico 3 años Agarre: 0
(disección de la carótida) Codo: 14

Hombro: 14
PUNTUACIÓN: 28

P3 29/04/55 ACV isquémico 1 año Agarre: 11
(trombosis) Codo: 19

Hombro: 14
PUNTUACIÓN: 44

P4 07/06/66 ACV isquémico 8 años Agarre: 0
(esferocitosis hereditaria) Codo: 14

Hombro: 14
PUNTUACIÓN: 28

P5 01/10/73 Lesión cerebral traumática 11 años Agarre: 11
(accidentes de tráfico) Codo: 14

Hombro: 14
PUNTUACIÓN: 39

En este caso se realiza una diferenciación entre dos estados mentales distintos descritos como
imaginación motora (tarea mental de movimiento de agarre) y un estado de relajación. Cuando se
detecta la tarea motora, el sistema FES apoya el movimiento del codo flexionando o extendiendo el
brazo, estimulando para ello los músculos correspondientes (bíceps y tríceps). La metodología de
adquisición, procesamiento y clasificación es muy similar a la utilizada en los trabajos presentado
en el capítulo anterior basados en tareas mentales.

En el segundo método el fenómeno que sirve como activación del sistema FES se basó en la
detección de la intención de realizar un movimiento de extensión/flexión del brazo. El método trata
de detectar el fenómeno ERD previo a la realización del movimiento del brazo de forma que el
sistema FES apoye dicha actividad. Esta detección se realizó siguiendo el mismo método utilizado
en [7].

Validación del sistema
En este trabajo el sistema fue validado previamente por parte de tres usuarios sanos. Posterior-

mente cinco pacientes con diferentes grados de discapacidad (ver Tabla 7.2.1) verificaron la validez
del sistema. En ambos casos (imaginación motora y detección de intención de movimiento), el
sistema mostró un comportamiento aceptable que muestra un prometedor futuro para su aplicación
en terapias de rehabilitación. Las Figuras 7.4 y 7.5 muestran una media de los resultados obtenidos
por cada usuario, tanto sanos como pacientes para cada una de las pruebas realizadas (para más
detalles, ver [5]).

Con el control basado en la diferenciación de tareas mentales, los usuarios sanos obtuvieron un
acierto medio de entorno al 83%, mientras que para pacientes este acierto disminuyó hasta un 65%,
aproximadamente. El sistema mostró un porcentaje de error de 19% para usuarios sanos y 15% en
pacientes. En el caso del sistema BMI basado en la detección de la intención de movimiento, se
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Figura 7.4: Resultados de clasificación basada en tareas mentales en tiempo real para sujetos sanos
(H) y pacientes (P). (Fuente: [5])

obtuvieron porcentajes medios de acierto más similares entre usuarios sanos y pacientes, obteniendo
un 77% y un 72%,respectivamente. La media de error varió entre el 29% para usuarios sanos y el
21% para pacientes.

7.2.2 Conclusiones y trabajos futuros
En este trabajo, se desarrolló y validó un sistema basado en un exoesqueleto híbrido para la

rehabilitación del miembro superior en paciente que padecen cierta afección neurológica. El sistema
híbrido se basa en un exoesqueleto pasivo que permite contrarrestar la fuerza de la gravedad y un
sistema FES que apoya los movimientos de flexión/extensión del codo. Se han comprobado dos
métodos distintos en el sistema BCI para conseguir la activa participación del paciente: uno basado
en imaginación motora, y el segundo utilizando la detección de la intención del movimiento.

Aún teniendo en cuenta que la precisión del sistema para algunos usuarios parece no ser
demasiado alta, la mayoría de ellos son capaces de comandar el sistema utilizando ambos métodos
y completar las pruebas. De este modo, se ha demostrado que este sistema puede ser aplicado en
programas de rehabilitación, consiguiendo una importante ventaja frente a los sistemas tradicionales,
la participación activa del paciente en su proceso rehabilitador. Teniendo en cuenta los resultados
obtenidos, para la utilización de este sistema en un aplicación final para la rehabilitación, el método
de detección de movimiento intención parece ser más apropiado para este tipo de pacientes.

Finalmente, como trabajos futuros se plantea de vital importancia la realización de ensayos
clínicos en terapias a largo plazo con el fin de verificar si existe una mejora real en la rehabilitación
de los pacientes cuando se utiliza este sistema. En relación con el comportamiento del sistema,
la estrategia de control del sistema FES podría ser mejorado, adaptando sus parámetros a las
capacidades motoras residuales de los pacientes. Por otro lado, el uso de otros sistemas como un
exoesqueleto activo se podría utilizar para ayudar al paciente en la ejecución de los movimientos,
evitando la posible molestia que la FES puede causar a algunos usuarios debido a la activación
no fisiológica de los músculos. En contra partida, se perderían los beneficios que estos sistemas
proporcionan, tanto a nivel muscular [8] como los proporcionado a través de la excitación cortical
[9].
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Figura 7.5: Resultados de clasificación basada en la detección de intención de movimiento en
tiempo real para sujetos sanos (H) y pacientes (P). (Fuente: [5])

7.3 CPWalker

El uso de dispositivos robóticos como tratamiento alternativo para mejorar la función de la
marcha en pacientes con PC ha incrementado en las últimas décadas. Sin embargo, los entrenadores
robóticos actuales están principalmente centrados en controlar trayectorias de movimiento comple-
tas en las articulaciones del paciente, mientras que no tienen en cuenta otras cuestiones importantes
como el control postural del usuario o la adaptación de la terapia dependiendo de las capacidades
del niño.

En este capítulo se presenta la aplicación de la plataforma robótica CPWalker en la rehabi-
litación de tres pacientes pediátricos con diplejía espástica. Las novedosas terapias que ofrece
esta plataforma integrada, posibilitó que después de 10 sesiones con CPWalker, los tres pacientes
mejoraran la velocidad media (51,94±41,97%), la cadencia (29,19±33,36%) y la longitud de
paso (26,49±19,58%), así como los parámetros cinemáticos de la marcha en función del objetivo
del tratamiento realizado con cada uno de ellos.

7.3.1 Pacientes

Tres pacientes pediátricos con diplejía espástica (uno de ellos de sexo femenino) fueron
seleccionados para participar en este estudio. Dos de los tres casos presentaban diplejía espástica
derivada de PC y en el otro la diplejía provenía de una Paraparesia Espástica Familiar (PEF) tal y
como se muestra en la Tabla 7.3.1.

El criterio de inclusión de pacientes fue: a) edades comprendidas entre 11 y 18 años; b) peso
máximo del paciente 75kg; c) niños que hayan pasado un proceso de Cirugía Ortopédica Multinivel
de Único Evento (SEMLS) y se encuentren en período de recuperación; d) niveles de la Gross
Motor Function Classification System (GMFCS) entre I y III; e) pacientes capaces de indicar
dolor o malestar; f) capaces de entender los ejercicios propuestos. Para el criterio de exclusión
se tuvieron en cuenta las siguientes consideraciones: a) existencia de heridas sin cicatrizar en
miembros inferiores del paciente; b) conductas agresivas por parte del usuario; c) grave deterioro
cognitivo.
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Tabla 7.3: Descripción de pacientes.

Paciente Discapacidad GMFCS Edad Peso [kg] Mes post-
quirúrgico

Paciente 1 PC-Diplejía III 14 32 42
espástica

Paciente 2 PC-Diplejía II 12 40 11
espástica

Paciente 3 PC-Diplejía - 13 43 4
espástica

El ensayo clínico fue llevado a cabo en el Hospital Infantil Universitario Niño Jesús de Madrid.
El comité de ética perteneciente a este hospital proporcionó la aprobación para la realización
del estudio, garantizando su conformidad con la Declaración de Helsinki. Todos los pacientes y
familiares fueron informados con anterioridad y los padres/tutores dieron su consentimiento.

7.3.2 Terapia

La capacidad de mantener niveles altos de motivación en niños con PC durante su rehabilitación,
y la posibilidad de aprovechar movimientos residuales del paciente, son considerados factores
realmente importantes a la hora de mejorar los efectos de la terapia robótica. Dos puntos claves de
CPWalker son: una interfaz para corregir la postura del usuario durante la marcha y un control de
impedancia selectivo que permite adaptar los ejercicios a las necesidades del paciente.

En primer lugar, la interacción cognitiva entre el niño y la plataforma CPWalker tendrá lugar
a través de una interfaz basada en sensores inerciales (IMUs), Figura 7.6. La razón fundamental
de esta interfaz es dar feedback a los pacientes cuando éstos pierdan el control de la orientación
recomendada en cabeza o tronco, al mismo tiempo que estén realizando entrenamiento de la
marcha. Dos sensores IMU, colocados en el tronco y la cabeza del paciente respectivamente, son
los encargados de medir la orientación de estas partes del cuerpo en cada momento. La información
proporcionada por los sensores aporta un gran valor tanto a clínicos como pacientes durante la
ejecución de la terapia: permite corregir la marcha agachada del usuario y, como consecuencia,
la cadera está más extendida siguiendo esta estrategia [10, 11, 12]. El procedimiento basado en
esta interfaz consiste en dar feedback acústico a través de un sonido molesto a los sujetos, en el
momento en que el tronco o la cabeza no permanecen en posición adecuada. La Figura 1 muestra la
medición en tiempo real de la cabeza y tronco del Paciente 3 en un instante de la terapia en que se
pierde la postura en el plano sagital tanto de cabeza como de tronco (recuadros rojos).

El segundo enfoque ideado para promover la participación del paciente está basado en controlar
la interacción física entre el robot y el niño mediante una estrategia de control de impedancia
selectiva, la cual es implementada en subtareas de la marcha seleccionadas previamente [13]. Es
importante asegurar que el niño por sí mismo colabore en los ejercicios de rehabilitación y no
ofrezca resistencia al movimiento impuesto. Como consecuencia, se ha incluido la filosofía de
.asistencia según necesidad"dentro del control del dispositivo.

La combinación de las estrategias propuestas en este apartado, junto con el desplazamiento
por el entorno de rehabilitación, promueve la integración moto-sensorial y tiene efecto en la
reorganización cerebral del usuario [14].

El entrenamiento con CPWalker fue llevado a cabo durante cinco semanas, dos días por semana
(10sesiones totales), con ejercicios de 60 minutos cada día, incluyendo 10 minutos de preparación
del robot. Los ejercicios consistieron en caminar con la plataforma robótica siguiendo recorridos
en línea recta dentro de las instalaciones del hospital. El control de impedancia se aplicó a la
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Figura 7.6: Interfaz de control postural con registro de datos del Paciente 3 en un momento de la
terapia.

articulación de cadera con el objetivo de intensificar la colaboración del paciente en el movimiento
de flexión-extensión de esta articulación. Dado que los tres niños que participaron utilizaban órtesis
de tobillo-pie (AFO, Ankle Foot Orthosis en terminología anglosajona), la articulación de tobillo
en CPWalker se fijó a 90◦. Al no tener los tobillos actuados, la propulsión que los pacientes podían
realizar sobre el suelo no era lo suficientemente alta, así que se impuso el control de posición en las
articulaciones de rodilla de CPWalker para poder alcanzar una adecuada flexión en esta articulación.

Por otro lado, con el fin de acomodar al usuario y siguiendo recomendaciones por parte del
personal clínico, todos los pacientes comenzaron la primera sesión con su peso completamente
suspendido (PBWS, Partial Body Weight Support en terminología anglosajona, del 100%), y esta
descarga fue bajando progresivamente a lo largo de las cinco semanas de estudio (Figura 7.7). El
objetivo de esto fue conseguir que el sujeto se acostumbrase de forma gradual a soportar el peso
sobre sus piernas. Del mismo modo, el porcentaje de patrón de marcha normalizado aplicado a
cada articulación y la velocidad de ejecución fueron variando durante la terapia, con la finalidad de
incrementar la dificultad del ejercicio.

Las terapias se adaptaron de forma individual a cada uno de los tres niños, buscando siempre la
intención de intensificar la parte más afectada en cada caso. Concretamente, el tratamiento definido
para el Paciente 1 y el Paciente 3 buscó la mejora del control postural del tronco, mientras que con
el Paciente 2 el propósito principal fue mejora el movimiento de extensión de cadera.
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Figura 7.7: Evolución de los parámetros de la terapia en el Paciente 1. Arriba: porcentaje de patrón
de marcha normalizado aplicado durante cada día de terapia; Abajo: porcentaje de descarga de peso
del paciente a lo largo de los diez días de entrenamiento.

7.3.3 Resultados
Para el análisis de resultados se realizaron tres estudios de la marcha sin el robot a través de

un sistema de ocho cámaras infrarrojas (BTS-Bioengineering): uno de ellos antes de comenzar la
terapia robótica, el segundo pasada la mitad de las sesiones, y el último justo después de terminar
el tratamiento con CPWalker.

Después de cinco semanas de entrenamiento robótico con CPWalker y comparando los estudios
pre y post, se concluye que los tres pacientes mejoraron la velocidad media, la cadencia de paso y
la longitud de zancada con cada pierna, ver Tabla 7.3.3.

Por otro lado, teniendo en cuenta los parámetros cinemáticos de la marcha, los tres sujetos
mejoraron las variables seleccionadas para cada una de su terapia adaptada, tal y como muestra
la Figura 7.8 y Tabla 7.3.3. Las trayectorias descritas tanto por la pierna derecha como por la
izquierda en el estudio post-intervención están más cerca de los valores normales (zona gris) que las
trayectorias del estudio pre-intervención (Figura 7.8). Para los Paciente 1 y 3, tal y como se comentó
anteriormente, la terapia estuvo centrada en mejorar el control de tronco durante la marcha. Así, la
gráfica mostrada para ambos en la Figura 7.8, corresponde a la rotación del tronco. En cambio, para
el Paciente 2, la misma figura muestra el cambio provocado en movimientos de flexión-extensión y
abducción-adducción de cadera.

Como las terapias fueron adaptadas de forma individual a cada uno de los pacientes, los
resultados deben ser entendidos como casos de estudio separados.

7.3.4 Conclusiones
A pesar de que los resultados obtenidos son prometedores, esta investigación cuenta con algunas

limitaciones como son: el reducido tamaño de la población (tres pacientes), el corto tiempo de
intervención (sólo 10 sesiones) y el seguimiento sólo a corto plazo. Se necesitan más estudios
para determinar si las mejoras conseguidas tienen una duración a largo plazo y éstas afectan
positivamente a los pacientes con PC y discapacidades similares.
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Tabla 7.4: Comparación de resultados obtenidos en los estudios pre y post intervención para cada
paciente. Parámetros espacio-temporales y cinemáticos de la marcha. Correspondencia con Figura
7.8.
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Figura 7.8: Comparación de resultados de los análisis de marcha pre y post intervención robótica
para los Pacientes 1, 2 y 3. Las líneas verdes están referidas al lado derecho y las moradas al lado
izquierdo. Líneas continuas corresponden con resultados del estudio post intervención y líneas
discontinuas al estudio pre intervención.
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En este libro se han presentado los exoesqueletos robóticos para rehabilitación y asistencia de
pacientes con daño neurológico existentes o en desarrollo en Iberoamérica, realizando a lo largo del
libro una descripción detallada de los mismos. Durante el libro, para cada exoesqueleto considerado,
se han tratado, entre otros aspectos, su estructura mecánica, su sistema de actuación y de control,
las interfaces hombre-máquina empleadas, y en algunos de ellos, las experiencias clínicas llevadas
a cabo con pacientes.

A partir de este documento se puede llegar a la conclusión que, en el desarrollo de exoesqueletos
robóticos para rehabilitación y asistencia de pacientes con daño neurológico, si bien existen en
Iberoamérica grupos realizando meritorios esfuerzos (destacando grupos de Brasil, Colombia,
México y Paraguay), con resultados homologables a grupos del primer nivel mundial, el esfuerzo
global y conjunto es escaso en esta comunidad iberoamericana.

Otra conclusión que se deriva de este libro es que las experiencias clínicas en las que se hace
uso de los exoesqueletos con pacientes con daño neurológico son muy escasas. Es especialmente
importante concentrar los esfuerzos en este ámbito, con la finalidad de verificar las mejoras que le
ofrece al paciente el uso de estos dispositivos frente a terapias tradicionales.
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