





PLATAFORMA DE DESARROLLO DE ORTESIS
ROBOTICA PARA REHABILITACION DE MARCHA.
APLICACION A UN CASO DE ESTUDIO DE
MIELOMENINGOCELE

Tesis doctoral presentada por:
Claudia Noemi Lescano Pastor

Aprobada por la
Facultad de Ingenieria de la
Universidad Nacional de San Juan
para el otorgamiento del grado académico de

DOCTOR EN INGENIERIA DE
SISTEMAS DE CONTROL

Direccion de tesis:
Prof. Dr. Ing. Silvia E. Rodrigo

Gabinete de Tecnologia Médica, Departamento de Electronica y
Automatica, Facultad de Ingenieria,
Universidad Nacional de San Juan, Argentina.

Co-Direccion de Tesis:
Prof. Dr. Ing. Daniel Patifio

Instituto de Automatica, Facultad de Ingenieria,
Universidad Nacional de San Juan, Argentina.

Jurado de tesis:

Prof. Dr. Ing. Anselmo Frizera Neto
Departamento de Ingenieria Eléctrica, Universidad
Federal de Espirito Santo, Brasil.

Prof. Dr. Ing. Osvaldo H. Penisi

Instituto de Mecénica Aplicada, Facultad de Ingenieria,
Universidad Nacional de San Juan, Argentina.

Fecha de defensa: 12 de Diciembre de 2016



Lescano Pastor, Claudia Noemi

Plataforma de desarrollo de ortesis robdtica para rehabilitacion de marcha.
Aplicacion a un caso de estudio de Mielomeningocele.

-1? edicion- San Juan, Univ. Nacional de San Juan, 2017,.....(Tesis)

ISBN 978-987-42-4952-4

Claudia N. Lescano Pastor

Plataforma de desarrollo de ortesis robodtica para rehabilitacion
de marcha. Aplicacibn a wun caso de estudio de
Mielomeningocele.

Tesis Doctoral

Temas de Automatica

Primera Edicion

La reproduccion total o parcial de este libro en forma idéntica o
modificada, escrita a maquina o por el sistema “multigraph”,
mimeoégrafo, impreso, etc., no autorizada por los editores viola
derechos reservados.

Cualquier utilizacion debe ser previamente solicitada.

©. Universidad Nacional de San Juan

Hecho el deposito que marca la Ley 11723.




A los amores de mi vida:
Mi esposo Fernando y mis hijos Facundo y Ramiro
Mis padres Silvia y Alfredo

Mi hermano Mauricio y flia.



“Piensa en lo lejos que has llegado,
no en lo que te falta por recorrer.
Quizas no estas donde quisieras estar,

pero tampoco estas donde estabas antes”.

-Rick Warren-



Agradecimientos

El desarrollo de esta tesis no habria sido posible sin la invaluable
colaboracion de personas a quienes quiero expresarles toda mi
gratitud.

Quiero agradecer especialmente a mi Directora de tesis Dra. Ing.
Silvia Rodrigo por el apoyo y la confianza depositada en mi para
llevar adelante este proyecto. Por el asesoramiento brindado, la
asistencia recibida, el acompafiamiento y la motivacion para
continuar, sobre todo en momentos donde las cosas parecian
complicarse demasiado.

Asimismo, quiero agradecer a mi Co-Director Dr. Ing. Daniel
Patiflo, por el conocimiento brindado y su disponibilidad de tiempo
para mis consultas.

Un profundo agradecimiento a todas aquellas personas que se
ofrecieron a ayudarme desinteresadamente allanandome el camino,
entre ellas a: Mg. Ing. Dora Christian, Ing. Raul Céaceres, Ing.
Rodolfo Rodrigo, Directivos y personal técnico del Instituto de
Materiales y Suelos de la Universidad Nacional de San Juan (UNSJ),
por cederme un espacio de trabajo para la implementacion fisica del
prototipo expuesto en este trabajo y la asistencia técnica brindada por
el Sr. Prof. Fernando Cuevas y su equipo de trabajo.

A las autoridades del Gabinete de Tecnologia Médica por darme
un lugar de trabajo para llevar a cabo el resto de las tareas de
investigacion involucradas en esta tesis.

Al Directorio y grupo docente del Instituto de Automatica de la
UNSJ, por el conocimiento brindado a través de los cursos de
posgrado y por darme la oportunidad para poder realizar este
doctorado.

Al Consejo Nacional de Investigaciones Cientificas y Técnicas
(CONICET) y a la Universidad Nacional de San Juan (UNSJ), que
financiaron todo el trabajo de investigacion que llevé a cabo.



Al Sr. Oscar Camacho y su familia por ofrecerse a colaborar en
este proyecto y al Laboratorio de Marcha FLENI por permitirnos
realizar la evaluacion cuantitativa de marcha sobre la que se apoya la
investigacion presentada en este trabajo doctoral.

Finalmente, quiero agradecer a mi familia, quienes han sido el
pilar fundamental que me ha sostenido en todo momento con amor y
comprension:

A mi esposo Fernando y mi pequefio Facundo por todo el tiempo
que les correspondia y me cedieron para que pudiera formarme y
crecer profesionalmente.

A mis padres por desarrollar en mi la cultura del trabajo serio y
honesto. A mi madre Silvia por la gran ayuda brindada en su rol de
abuela, al cuidar de mi pequefio durante muchas horas de ausencia.
Asimismo, a mis suegros Cachi, Zuli y mi cufiada Maria José,
quienes colaboraron conmigo en varias ocasiones.

A mi hermano Mauricio, y su familia Gimena y Martinito, por
estar siempre pendientes de mi trabajo dandome apoyo y por la
alegria que me han dado al traer un nuevo integrante a nuestra
familia.

A Dios por ser fuente de sabiduria y fortaleza que me acompaiié
durante todo el desarrollo de esta tesis y a mi padre Alfredo, a quien
extrafio profundamente, que me asiste constantemente y que hoy
seguramente sonrie orgulloso desde el cielo.

A todos ellos Muchisimas Gracias.... de corazon.



RESUMEN

En esta tesis doctoral se implementa una plataforma de estudio,
analisis y experimentacion para el diseio y desarrollo de una ortesis
robotica de rehabilitacion de marcha en pacientes con lesion medular
lumbosacra  proveniente de  Miclomeningocele  (MMC).
Especificamente, se disefia y desarrolla tal plataforma para un
prototipo de ortesis activa de tobillo pie (en inglés, active ankle-foot
orthosis, AAFQ), orientado a asistir activamente durante el
entrenamiento de marcha de estos pacientes, la funcion de los
musculos flexores plantares del tobillo, que exhiben una paresis
(paralisis parcial) significativa ocasionada por este nivel de lesion
medular. Se estudia un caso de una paciente con esta clase de lesion
de MMC (residente en la provincia de San Juan), a partir de cuyos
patrones de ambulacion —obtenidos en el Laboratorio de Marcha de
la Fundacion para la Lucha contra las Enfermedades Neurologicas de
la Infancia (FLENI, Buenos Aires, Argentina)- se desarrolla esta

investigacion.

La plataforma comprende el disefio, desarrollo, modelacion y
validacion de un sistema de actuacion neumatico, asi como de un
prototipo de AAFO instrumentada de un grado de libertad,
construido segun los datos antropométricos de la paciente MMC
estudiada.  Dicha  plataforma  permite, ademas, evaluar
experimentalmente el desempefio del sistema bajo un esquema de
control preliminar de posicion articular. Asimismo, mediante
técnicas de procesamiento de sefiales se obtienen diversos
descriptores caracteristicos de la marcha de esta paciente MMC, que

junto a los modelos de los componentes del sistema desarrollados en




esta tesis, se prevé utilizar a futuro para elaborar estrategias de
control optimizadas, que promuevan la recuperacion funcional de

marcha en estos pacientes.

Teniendo en cuenta que la temadtica abordada considera la
problematica de un grupo de pacientes no analizados anteriormente y
con marcada prevalencia en la provincia de San Juan, el trabajo de
tesis evidencia un fuerte impacto a nivel regional y nacional, no solo
desde el punto de vista del avance tecnoldgico que posibilita para
mejorar la calidad de vida de pacientes MMC, sino también de la
futura transferencia de esta investigacion aplicada de la UNSJ, en

pos de la inclusion social de personas con deficiencias neuromotoras.

Palabras claves: Marcha  Humana; Mielomeningocele;
Exoesqueletos de Rehabilitacion Motora; Musculo Artificial

Neumatico, Modelacioén y Control.
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“Plataforma de desarrollo de ortesis robotica para rehabilitacion de marcha.
Aplicacion a un caso de estudio de Mielomeningocele”

INTRODUCCION

Motivacion de la Tesis

El interés por investigar la problematica de la marcha humana en
pacientes con Mielomeningocele (MMC) se basa en datos
estadisticos nacionales, que indican una incidencia anual de 1,3
casos de MMC por cada 10000 recién nacidos (lo que ubicaria a la
Argentina en una posicion intermedia respecto de otros paises con
mayor incidencia), siendo especialmente San Juan la tercera
provincia en prevalencia a nivel pais, en funcidén del nimero de casos
de MMC ocurridos en los ultimos afios (RENAC-Ar, 2014). Se
conoce que este desorden neurologico congénito que afecta a las
funciones sensoriales y motoras del sistema nervioso del cuerpo
humano determina entre otros trastornos, paralisis muscular parcial
(paresis) o total proporcionalmente al nivel de lesion medular de
MMC (Sharrard, 1964). Se sabe también que los cambios respecto de
la normalidad observados en la organizacion espacial y temporal de
los patrones de movimientos de pacientes MMC estan estrechamente
vinculados al nivel de paralisis muscular derivado de la lesion

medular (Gutierrez ef al., 2003a; 2003b; 2005).

En particular, los cambios significativos en los patrones
cinematicos y cinéticos de marcha provocados por la paralisis
muscular de los flexores plantares del tobillo, tipicamente exhibida
por pacientes con lesion lumbo-sacra de MMC, estan ligados a la
dificultad de propulsar hacia adelante el centro de masas corporal

durante la fase final de estancia del ciclo de marcha (Gutierrez et al.,
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2003a; 2005). Dicha dificultad se evidencia cuando se considera que
para el desarrollo normal de la locomocion, tal propulsion es provista
esencialmente por el grupo muscular de los flexores plantares del
tobillo, que generan por si solos mas potencia que la musculatura de
las articulaciones de cadera y rodilla juntas (Neptune et al., 2001;
Winter, 2009). La revision de la literatura indica ademas que para
lograr la propulsiéon en condiciones de marcha normal, este grupo
muscular ejerce una fuerza de contraccidon concéntrica de 3-4 veces
el peso corporal, mientras que en la carrera tal fuerza aumenta a 6-8

veces el peso corporal (Giddings ef al., 2000).

Otras investigaciones en poblaciones de pacientes con diversas
neuropatologias han identificado una correlacion significativa entre
la potencia generada por los flexores plantares del tobillo y el
desempeiio del cuerpo humano durante la marcha, no sélo para la
propulsién hacia delante del centro de masas corporal en la fase
terminal de apoyo, sino también para el soporte del peso corporal
durante toda la fase de apoyo monopodal y el prebalanceo del ciclo
de marcha (Mueller et al., 1995; Nadeau et al., 1999; Olney et al.,
1990; 1994; Winter et al., 1990; Neptune ef al., 2001). Considerando
que la marcada debilidad de los flexores plantares observada en esta
clase de pacientes MMC los ubica en una fase de transicion entre
lograr o no la autoambulacion, es importante por tanto, intentar
recuperar funcionalmente su marcha.

En este sentido, relevantes centros terapéuticos vienen
explorando desde la década del '90, tratamientos que promuevan la

rehabilitacion de marcha en pacientes con diversas neuropatologias.
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Tales tratamientos se basan en el Principio de Neuroplasticidad,
definido por la Organizacion Mundial de la Salud como la capacidad
de las células del sistema nervioso para regenerarse anatomica y
funcionalmente, después de estar sujetas a influencias patologicas
ambientales o del desarrollo, incluyendo traumatismos y
enfermedades (WHO, 1983). De acuerdo con este principio, la
recuperacion funcional de marcha de pacientes con neuropatologias
es propiciada mediante la practica de esta actividad, bajo condiciones
que estimulen la reestructuracion del sistema nervioso, generando
una serie de entradas eferentes y aferentes que neutralizan patrones
de postura y movimientos anormales y crean otros nuevos,
favorables para la correcta ambulacion (Bayona-Prieto et al., 2009;

Purves et al., 2004).

Una forma de propiciar tal recuperacion funcional es mediante el
entrenamiento de marcha con exoesqueletos de rehabilitacion,
también denominados Ortesis activas o roboéticas. En efecto,
numerosas investigaciones de los ultimos 15 afios muestran que el
empleo de estos dispositivos para automatizar la practica de tal
actividad en una cinta caminadora combinada con soporte parcial del
peso corporal, permite optimizar substancialmente el proceso de
rehabilitacion del individuo afectado, al posibilitar la generacion de
patrones de entrada eferente y aferente reproducibles y evaluar
objetivamente el desempefio de la actividad, liberando asimismo al
terapista del esfuerzo fisico que impone esta tarea (Barbeau et al.,
1999; Veltink et al., 2001, Wirz et al., 2001). Un sistema de este tipo

es el Lokomat®, utilizado en prestigiosos centros de
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neurorchabilitacion a nivel mundial (Colombo et al., 2001). Segin
nuestro conocimiento, aunque este sistema ha sido escasamente
utilizados en pacientes MMC (Arriaga-Rivera et al., 2015), la amplia
experiencia de su empleo en sujetos con lesion medular incompleta
(Harkema et al., 2000; Wirz et al., 2001; 2005; 2011) muestra
resultados terapéuticos alentadores, que también podrian beneficiar a

los pacientes MMC.

El estado del arte sobre exoesqueletos de rehabilitacion de
marcha sefiala dos componentes basicos de su disefio y desarrollo: la
actuacion articular y la estrategia de control. Habitualmente estos
dispositivos asisten activamente las articulaciones de cadera y
rodilla, ocasionando un movimiento poco natural y sin restricciones
del pie, al no considerar el rol fundamental que tiene el tobillo para
una adecuada ambulacion, particularmente durante la propulsion
corporal hacia adelante en la fase terminal de estancia (Beyl ef al,,
2008; Winter, 2009). En cuanto al tipo de actuador, generalmente se
emplean motores eléctricos, aunque su elevado peso ocasiona

discrepancias con el movimiento articular normal.

Al respecto, se sabe que el tobillo varia su rigidez mecénica (la
inversa de la complianza) durante la marcha, modificando la
excursion angular y la fuerza ejercida por los musculos ligados a la
articulacion para contrarrestar el efecto de perturbaciones y de cargas
externas aplicadas (Palmer, 2002). Por ello, la tendencia actual es
usar actuadores alternativos que imiten el comportamiento articular
real, tal como el musculo artificial neumatico, entre cuyas ventajas

figuran su complianza variable, que posibilita una mejor adaptacion
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en la interaccion con el paciente, y su alta relacion potencia-peso que
reduce significativamente el consumo energético (Daerden, 1999;

Ali et al., 2008; Ferris et al., 2005).

Por su parte, el andlisis de los diversos esquemas de control
propuestos para estos sistemas roboéticos de rehabilitacion permite
visualizar por un lado, que la mayoria de ellos estan basados en
patrones de marcha normal, en lugar de considerar no sélo el tipo de
asistencia requerido de acuerdo a la condicion neuropatologica del
paciente tratado, sino también su adaptacion al grado de actuacion
necesario segun la etapa abordada en el proceso de rehabilitacion de
su marcha. Por otro lado, los algoritmos de control desarrollados
contemplan una escasa o nula participacion del paciente en este
proceso de rehabilitacion, lo cual dificulta el reaprendizaje
neuromotor requerido para la recuperacion funcional de su marcha
(Reinkensmeyer, 2003; Dietz et al., 2012). En este sentido, se
postula que una cuestion clave para alcanzar 6ptimos resultados a
través del empleo de estos sistemas roboticos de rehabilitacion, es la
definicion de estrategias de actuacion y de control articular
eficientes, basadas en la participacion del paciente en la toma de
decisiones y en las caracteristicas cinemadticas y cinéticas de su
ambulacion en cada etapa del proceso de rehabilitacion (Yang et
al., 2005).

En particular, la aplicacion de diversas técnicas de procesamiento
de seiales (Elliot, 2013; Hussain et al., 2011; Haykin, 2005) a
patrones cinematicos y cinéticos de marcha proporciona informacion

relevante sobre el comportamiento del sistema locomotor durante
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esta actividad (Chau, 2001a; 2001b), que podria luego utilizarse para
disenar protocolos de rehabilitacion especificos para el paciente
considerado. Asi, por ejemplo, mediante técnicas de parametrizacion
de sefales pueden obtenerse una serie de parametros temporales y
espaciales de los patrones de marcha, tales como los tiempos de
apoyo y de balanceo del ciclo de marcha, longitud de paso o
cadencia (Elliot, 2013; Hussain et al., 2011; Chau, 2001a). Por su
parte, diferentes técnicas estadisticas pueden aplicarse para extraer
indicadores que describen el grado de variabilidad espacial y
temporal observado en los patrones cinematicos y cinéticos de un
paciente dado respecto de la normalidad (Elliot, 2013; Hussain et al.,
2011; Chau, 2001b), estrechamente vinculados no sélo con el control
y coordinacién motora que ejerce el sistema nervioso para regular la
locomocion humana, sino también con eventos tipicos de marcha
(tales como la propulsion del centro de masas o el soporte del peso
corporal).

Considerando estos antecedentes y en un intento de especificar
tal tipo de estrategias de actuacion y de control articular, en esta tesis
doctoral se profundiza particularmente, sobre los conceptos de
disefo y desarrollo de los sistemas de actuaciéon y de control de un
prototipo de AAFO para rehabilitar la marcha en pacientes con
lesion lumbosacra de MMC. Para definir estos conceptos y abordar
la solucién del problema planteado, se estudia un caso de una
paciente con esta clase de lesion medular (residente en la provincia
de San Juan), a partir de cuyos patrones cinematicos, cinéticos y

electromiograficos de marcha —obtenidos en el Laboratorio de
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Marcha de la Fundacion para la Lucha contra las Enfermedades
Neurologicas de la Infancia (FLENI, Buenos Aires, Argentina)— se

desarrolla esta investigacion.

Ademas, se disena e implementa una plataforma experimental de
desarrollo de un prototipo de AAFO instrumentada (basado en las
dimensiones antropométricas de la paciente MMC estudiada), a
partir de la cual se exploran tales conceptos de diseflo y desarrollo de
sus sistemas de actuacion y de control. Mediante dicha plataforma y
en base a la medicion de variables neumaticas, cinematicas y
cinéticas, se pretende modelar la dinamica de los distintos
componentes que conforman la planta del sistema. Luego, a partir de
estos modelos y en base a pruebas preliminares del funcionamiento
del prototipo de AAFO —simulando el patron cinético que exhibe la
paciente MMC—, se disefia, desarrolla ¢ implementa un esquema de
control preliminar del dispositivo.

Cabe mencionar también que esta propuesta de tesis de doctorado
forma parte de la tematica abordada en diversos Proyectos de
Investigacion de la UNSJ (21/1967, Res. N° 037-2011-CS, 2011-
2014; 21/11109, Res. N° 018-2014-CS, 2014-2015 y 21/138, Res. N°
1531-2016-CS, 2016-2017), asi como del Proyecto IDEA 2014
titulado “Desarrollo de un prototipo exoesquelético de rehabilitacion
de marcha en pacientes con Mielomeningocele de la provincia de
San Juan”, financiados respectivamente por la UNSJ y por la
Secretaria de Ciencia, Tecnologia e Innovacion del Gobierno de la
Provincia de San Juan (Exp. N° 1400-SECITI-0031-2014, 2016-

2017), en los que se participa como investigadora.
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La hipotesis planteada en tales proyectos es que una oOrtesis
robdtica de rehabilitacion, que asista activamente la funcion de los
flexores plantares del tobillo durante la fase terminal de estancia de
marcha, permitiria no solo fortalecer la musculatura parética, sino
también evitar la generaciéon de mecanismos compensatorios que
afecten la eficiencia de la marcha. En el marco de estos proyectos la
hipotesis de trabajo de esta tesis doctoral es la siguiente: el diserio e
implementacion de una plataforma experimental de un prototipo de
ortesis robotica instrumentada permitiria establecer las bases
teoricas y tecnologicas requeridas para el desarrollo de este tipo de
exoesqueletos para rehabilitacion de marcha en pacientes con

neuropatologias tales como el MMC.

Teniendo en cuenta que la tematica aqui considerada esta
orientada a rehabilitar la marcha de un grupo de pacientes no
analizados anteriormente y con marcada prevalencia en la provincia
de San Juan, el trabajo de tesis evidencia un fuerte impacto a nivel
regional y nacional, no sélo desde el punto de vista del avance
tecnolégico que posibilita para mejorar la calidad de vida de
pacientes MMC, sino también de la futura transferencia de esta
investigacion aplicada de la UNSJ, en pos de la inclusion social de

personas con deficiencias neuromotoras.

Objetivos

Objetivo General:
» Desarrollar una plataforma de estudio, analisis y

experimentacion de un prototipo de ortesis activa de tobillo-
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pie (AAFO) orientada a rehabilitar la marcha en un caso de
estudio de paciente con lesion lumbosacra de

Mielomeningocele (MMC).

Objetivos Especificos:

>

Conocer y comprender el comportamiento mecénico del
cuerpo humano durante la marcha de sujetos normales y de
pacientes con desorden neuromotor proveniente del MMC.
Obtener descriptores caracteristicos de la marcha de la
paciente MMC estudiada a través de la aplicacion de distintas
técnicas de procesamiento de sefales.

Estudiar y analizar las caracteristicas de los sistemas
roboticos utilizados para rehabilitar la locomocion de
pacientes con trastornos neuromotores.

Disefiar, desarrollar e implementar un sistema de actuaciéon
neumatico para un prototipo de AAFO instrumentada e
identificar, modelar y validar experimentalmente su
comportamiento dindmico en las condiciones de operacion
pretendidas.

Disefiar, desarrollar e implementar un sistema de control de
posicion articular para el prototipo de AAFO en las
condiciones de operacion requeridas.

Evaluar el desempefio del sistema de actuacién neumatico y
de su sistema de control de posicion articular sobre el
prototipo de AAFO instrumentada, construido

especificamente para la paciente MMC estudiada.
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» Obtener conclusiones relevantes que permitan a futuro,
disefar y desarrollar estrategias de control optimizadas para la
AAFO, adecuadas para propiciar la recuperacion funcional de

marcha de la paciente MMC estudiada.

Estructura de la Tesis

Esta tesis ha sido organizada en siete capitulos, cuyo contenido se
describe brevemente a continuacion. El Capitulo 1, denominado
“Marcha Humana Normal y Neuropatolégica”, presenta los
conceptos mas relevantes sobre el comportamiento mecéanico de las
estructuras y funciones del cuerpo humano vinculadas a esta
actividad, tanto en sujetos normales como en pacientes con lesion
medular lumbosacra de MMC. En particular, se describen las
variables cinematicas y cinéticas que caracterizan la dinamica de la
articulacion del tobillo durante la marcha de sujetos normales y de
pacientes MMC, estudiadas en profundidad para abordar la posible
solucién del problema considerado en este trabajo. En el Capitulo 2,
titulado “Descriptores de Marcha Neuropatologica”, se estudian y
aplican diversas técnicas de procesamiento de datos a fin de obtener
indicadores caracteristicos de marchas neuropatolégicas especificas.
Se detallan los procedimientos utilizados y se muestran los
resultados logrados al analizar patrones cinemadticos y cinéticos de

marcha de pacientes con Mielomeningocele.

Por su parte, en el Capitulo 3 sobre “Exoesqueletos de
Rehabilitacion de Marcha”, se explora el estado del arte de

dispositivos robdticos de rehabilitacion empleados habitualmente en
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la practica médica, analizando en detalle las caracteristicas de sus
sistemas de actuacion y de control. Ademas, el Capitulo 4 llamado
“Diseflo e Implementacion de Plataforma de Desarrollo de la
AAFO” describe el procedimiento empleado para disefiar, construir
y evaluar el funcionamiento del sistema de actuacion neumatico y el
prototipo de AAFO instrumentada, que conjuntamente conforman la
plataforma de desarrollo del prototipo robético de rehabilitacion de
marcha propuesto. El Capitulo 5 que lleva por nombre “Modelacion,
Evaluacioén y Validacion de Componentes de la AAFO” presenta los
modelos matematicos de la valvula y del actuador neumaticos, asi
como de la estructura de la AAFO, incluyendo también los
resultados de su evaluacion y validacion. Por su parte, el Capitulo 6
denominado “Disefio y Desarrollo del Sistema de Control de la
AAFQO” se implementa un esquema de control de posicion articular
preliminar a fin de evaluar el desempefio global del prototipo de
AAFO desarrollado. Finalmente, las Conclusiones, Aportes y
Propuestas Futuras reflejadas en el Capitulo 7, exponen los
principales aportes de esta tesis basados en los resultados logrados a
lo largo de su desarrollo, asi como las lineas de investigacion que se
proyectan a partir de este trabajo doctoral, dejando planteadas
posibles estrategias de control optimizadas, que podrian disenarse y
desarrollarse a futuro a partir de los descriptores de marcha MMC
obtenidos en este trabajo, con el fin de propiciar la recuperacion

funcional de marcha de pacientes MMC.

11
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Capitulo 1:

MARCHA HUMANA NORMAL Y
NEUROPATOLOGICA

1.1 — Introduccion

La marcha es un proceso de locomocion del cuerpo humano, para
cuya descripcion se requiere conocer no soélo el comportamiento
cinematico y cinético de los segmentos Oseos y articulaciones
anatodmicas implicadas en esta actividad, sino también la secuencia e
intensidad de actuacion muscular, controlada y coordinada por el
sistema nervioso central (SNC) para su ejecucion. El estudio de la
etiologia de los trastornos neuromotores que provocan alteraciones
en los patrones de marcha respecto de la normalidad, constituye la
base del andlisis biomecanico clinico y su aplicacion a la

ortoprotésica a fin de rehabilitar la marcha del paciente considerado.

En este capitulo se detallan las caracteristicas genéricas mas
relevantes de la marcha humana normal y de la proveniente de
pacientes con lesiéon medular lumbosacra de Mielomeningocele
(MMC). En particular, se analizan los patrones cinematicos y
cinéticos que describen la dinamica de la articulacion del tobillo
durante la marcha de sujetos normales y de pacientes MMC, con el
propésito de obtener pautas que permitan abordar la soluciéon de la
problematica considerada en este trabajo, relacionada con el disefio y
desarrollo de un prototipo de Ortesis activa de tobillo-pie para

rehabilitar la marcha de pacientes con lesiéon medular de MMC.

13
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1.2 — Caracteristicas de marcha normal

La marcha humana es un proceso de locomocion en el cual el
cuerpo humano en posicion erguida se mueve hacia delante, siendo
su peso soportado alternativamente por ambas piernas. Durante su
ejecucion, mientras el cuerpo se desplaza sobre la pierna de soporte,
la otra pierna se balancea hacia delante en preparacion para el
siguiente apoyo, de forma tal que al menos uno de los pies estd
siempre en contacto con el suelo, existiendo también periodos de
apoyo bipodal (Perry, 1992). Al aumentar la velocidad de marcha,
los periodos de apoyo bipodal se reducen progresivamente, hasta
desaparecer durante la carrera reemplazados por breves intervalos de
tiempo en los que ambas piernas se encuentran en el aire. Aunque
existen diferencias en el modo de ambulacion de un sujeto a otro, las
semejanzas entre individuos son tales que puede hablarse de un
patrébn caracteristico de marcha normal, que experimenta
modificaciones por la influencia de distintos factores intrinsecos o
extrinsecos al sujeto y particularmente, bajo determinadas

condiciones patologicas (Inman et al., 1981; Winter, 2009).

Dado el caracter ciclico de esta tarea, se define un ciclo de
marcha como la secuencia de acontecimientos o eventos que tiene
lugar entre dos repeticiones consecutivas de alguno de los sucesos de
la ambulacién (Inman et al., 1981), en donde aparecen dos fases
claramente diferenciadas (Figura 1.1).

- Fase de apoyo (60% del tiempo de cada ciclo): que comienza
con el contacto inicial del talon con el suelo y finaliza con el

despegue del antepié.

14
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Fase de balanceo u oscilacion (40% del tiempo de cada ciclo):
transcurre entre el instante de despegue del antepié, avanzando
la pierna en el aire para el siguiente apoyo, hasta antes del

nuevo contacto en el suelo.

Por conveniencia se adopta como principio del ciclo, el instante

en que uno de los pies contacta el suelo, habitualmente a través del

talon. Tomando como origen el contacto del pie derecho con el

suelo, el ciclo de marcha terminaria en el siguiente apoyo del pie

derecho. Por su parte, la pierna izquierda experimenta la misma serie

de acontecimientos que la pierna derecha, desplazada en el tiempo

por medio ciclo. Asimismo, en cada una de estas fases tienen lugar

una serie de eventos caracteristicos (Perry, 1992; Winter, 2009), a

saber (Figura 1.1):

Contacto inicial: considerado el instante de comienzo del ciclo
de marcha (0-3%), normalmente mediante el talon que absorbe
el impacto del contacto con el suelo. En condiciones
patologicas, el contacto inicial puede no efectuarse con el talon,
requiriéndose por tanto definir de otra manera este evento
inicial.

Respuesta a la carga: coincide con la etapa de apoyo inicial
(3-10%) del ciclo de marcha, en donde se produce el primer
apoyo bipodal para la transferencia del peso del cuerpo de la
pierna retrasada a la pierna adelantada, seguida por una fase de
apoyo monopodal (coincidente con el inicio de la fase de
balanceo de la pierna contralateral), que mediante el control de

la flexion de rodilla y del tobillo, permite mantener la
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estabilidad y facilitar una progresion suave del centro de masas
corporal sobre la extremidad en apoyo.

- Soporte del peso corporal: se desarrolla durante toda la fase
de estancia y dependiendo de si el apoyo es bipodal (0-10%) o
monopodal (10-50%) dentro del ciclo de marcha, la masa
corporal es soportada por ambas piernas o una sola (Neptune et
al., 2001). Ademas, en la fase de estancia monopodal y el pre-
balanceo, tal soporte es provisto por el Triceps Sural, que
agrupa a los musculos Séleo y Gastrocnemios.

- Propulsion o progresion hacia adelante del centro de masas
corporal: comprende el periodo temporal desde la elevacion
del talon hasta el segundo apoyo bipodal (30-50%) del ciclo de
marcha. Entre el 40 y 50% del ciclo el centro de masas corporal
se mueve por delante del antepié por efecto de la fuerza
significativa que ejerce el Triceps Sural, del orden de 3 a 4
veces el peso corporal (Giddings ef al., 2000), asegurando asi la
aceleracion requerida para lograr el adecuado avance de la
pierna durante el balanceo.

- Despegue del antepié: durante la subfase de estancia terminal
(50-60%) del ciclo de marcha, la pierna en apoyo abandona el
contacto con el suelo gracias a la potente fuerza de flexion
plantar del tobillo que generd el Triceps Sural para iniciar el
balanceo. Simultaneamente la pierna contralateral, que inicia su
fase de apoyo, absorbe el impacto a través del talon y responde
a la carga corporal.

- Oscilacion: la extremidad avanza por el aire hasta el nuevo

contacto inicial con el suelo (Perry, 1992).
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Figura 1.1: Eventos caracteristicos y fases durante un ciclo de marcha
humana normal.

Ademas, para facilitar el estudio de la marcha humana se
definen una serie de parametros espaciales y temporales que
describen su evolucién y permiten establecer comparaciones entre
patrones de distinta duracion y bajo diferentes condiciones normales
y patologicas (Inman et al., 1981). Entre estos parametros figuran:

- Longitud de zancada o paso largo: distancia entre dos entre
dos apoyos consecutivos del mismo pie.

- Longitud de paso o de paso corto: distancia, medida en la
direccion de progresion, que separa el contacto inicial de un pie
respecto del contacto inicial del pie contralateral.

- Cadencia: nimero de pasos efectuados en un intervalo de
tiempo, medido habitualmente en pasos por minuto, siendo su

valor medio en sujetos normales del orden de 100+20
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pasos/min. Definida en funcion de la zancada, la cadencia es el
doble de la inversa de la duracion del ciclo o de la zancada
(2/duracion zancada, en pasos/s), o bien, igual a 120/duracion
zancada, en pasos/min.

- Velocidad de la marcha: distancia por unidad de tiempo
recorrida en la direccion de progresion. La velocidad media se
calcula como el producto de la cadencia por la longitud de la
zancada.

- Tiempo de apoyo: tiempo de la extremidad en contacto con el
suelo, igual a la suma del tiempo de apoyo monopodal (un pie
en contacto) y de los tiempos de apoyo bipodal (ambos pies en
contacto con el suelo).

- Tiempo de oscilacién: tiempo en que la extremidad avanza por

el aire hasta el nuevo contacto con el suelo.

Por su parte, desde el punto de vista biomecénico, la locomocion
se describe a partir del registro de datos cinematicos, cinéticos y
electromiograficos, obtenidos en un laboratorio de marcha durante
prucbas de locomocion del sujeto considerado. Mientras las
caracteristicas cinematicas describen en el espacio tridimensional el
desplazamiento, velocidad y aceleracion lineal y angular de las
articulaciones de cadera, rodilla y tobillo, las caracteristicas cinéticas
detallan las fuerzas y momentos externos e internos que actiian sobre
estas estructuras para generar la ambulacion, en tanto que los datos
electromiograficos registran en forma dinamica la actividad de los
principales grupos musculares que intervienen durante la marcha.

Este conjunto de datos se combina con informacion antropométrica y
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un modelo biomecanico del cuerpo humano con el fin de obtener
mediante técnicas de andlisis dindmico directo (Anderson and Pandy,
2001) o inverso (Winter, 2009; Rodrigo, 2008; Rodrigo et al., 2008),
otros datos cinematicos (trayectoria, velocidad y aceleracion lineal y
angular) y cinéticos (fuerza, momento de fuerza y potencia) que
describen el movimiento de los segmentos dseos y articulaciones del

cuerpo humano durante la marcha.

Esta combinacion de técnicas analiticas y experimentales da
lugar al denominado analisis computarizado de la marcha, que
representa una herramienta valiosa no solo para generar patrones de
marcha humana normal en base a modelos precisos del sistema
neuro-musculo-esquelético del cuerpo humano y a técnicas
tradicionales de analisis dinamico (Ambroésio y Kecskeméthy, 2007;
Rodrigo, 2008; Rodrigo et al, 2008; Rodrigo et al., 2010a; 2010b),
sino también para contribuir al diagnéstico de patologias de la
marcha a partir de una medida cuantitativa de la funcion del sistema
locomotor (Gutierrez et al., 2003a; 2005), asi como proponer
métodos y dispositivos de regulacion y restablecimiento de funciones
(Bartonek et al., 2005; Ounpuu et al., 1996). Asi por ejemplo, el
conocimiento objetivo de los patrones que describen la locomocion
normal y patolégica permite diseflar protocolos terapéuticos
especificos para cada paciente, tal como en el caso de una
prescripcion ortésica o de una intervencidon quirirgica en pacientes

con MMC (Gage y Novacheck, 2001; Cook ef al., 2003).

Particularmente en este trabajo interesa analizar los patrones

cinematicos y cinéticos de marcha del tobillo en el plano sagital,
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considerando que es en este plano donde se produce el mayor rango
de movimiento durante la locomocion. A continuacion, se describen

estos patrones para sujetos con marcha normal.

1.3 — Biomecanica del tobillo

Es sabido que la articulacion del tobillo cumple un rol esencial
para la absorcion del impacto, sostenimiento del peso corporal y
progresion del cuerpo humano durante la fase de apoyo, facilitando
ademas el avance del miembro inferior durante la fase de oscilacion
(Inman et al., 1981; Perry, 1992; Winter, 2009). De acuerdo a los
datos de marcha de sujetos normales (sin trastornos de locomocion)
provistos por el Laboratorio de Marcha de FLENI, visualizados en la
Figura 1.2, el patrén cinematico en el plano sagital para la
articulacion de tobillo experimenta dos trayectorias de flexion
plantar y dos de flexion dorsal alternadas, siendo el rango de

excursion angular promedio del orden de 30° (-20° a 10°).
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Figura 1.2: Cinematica del tobillo en el plano sagital y desviacion tipica
para un sujeto normal, obtenida a partir del registro de datos realizado en el

Laboratorio de Marcha de FLENI.

Ademas, al analizar este patron se identifica una correspondencia
entre los eventos tipicos del ciclo de marcha y algunos parametros
importantes (Figura 1.3), tales como: la posicion del tobillo durante
el contacto inicial con el suelo en el ciclo de marcha (posicion neutra
o con una leve flexion plantar), el valor maximo de flexion plantar
durante la fase de respuesta a la carga (coincidente con el primer
valor minimo de la curva), dorsiflexiéon maxima alcanzada en la fase
de apoyo medio (maximo principal de la curva), flexiéon plantar
maxima luego del despegue del antepié (segundo valor minimo de la
curva), y dorsiflexion final en la fase de balanceo hasta alcanzar una
posicion neutra, en preparacion para la siguiente fase de apoyo

(Perry, 1992; Winter, 2009).
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Figura 1.3: Relacion entre eventos tipicos del ciclo de marcha y
excursion angular del tobillo.

Respecto al comportamiento cinético del tobillo durante la
marcha, en la fase de apoyo las fuerzas externas actuantes sobre el
cuerpo humano provienen de las fuerzas inerciales, fuerza de
reaccion del suelo (FRS) y del peso corporal, mientras que en la fase
de balanceo s6lo actuan las fuerzas inerciales (Perry, 1992; Winter,
2009). Al producirse el contacto del pie con el suelo a través del
talon al inicio del ciclo de marcha, el cuerpo humano ejerce sobre el
suelo una fuerza, cuya reaccion (de igual moédulo y direccion y
sentido opuesto al de la fuerza del peso corporal), es registrada en

plataformas de fuerza durante pruebas de ambulacion en laboratorios
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de marcha) y descripta en el espacio 3D por sus componentes

vertical, anteroposterior y mediolateral (Figura 1.4).

800
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FRS vertical
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Figura 1.4: Componentes vertical, horizontal y anteroposterior de la fuerza
de reaccion del suelo de sujeto normal obtenidas a partir del registro de datos

realizado en el Laboratorio de Marcha de FLENI.

Ademas, esta bien establecido que la interaccion entre las fuerzas
externas (las ya mencionadas) e internas (provenientes de la
musculatura) que actian sobre el cuerpo humano durante la
ambulacion, es la que asegura la progresion y el equilibrio dinamico
del cuerpo humano requeridos para el desarrollo de esta actividad.
En cada instante de tiempo a lo largo del ciclo de marcha, el vector
resultante de la FRS representa la suma neta de las fuerzas externas,
gravitacionales e inerciales, actuando sobre el cuerpo humano. De
acuerdo a la convencién establecida por Winter (2009), al ubicar el

origen de un sistema de coordenadas 3D en el centro de masas
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corporal, la magnitud de la FRS es positiva en direccion hacia arriba,
anterior (hacia adelante, en la direccion de progresion) y lateral
(hacia afuera). Cada una de las componentes de la FRS tiene
asimismo, su propia funcion para el desarrollo de una locomocion
normal. La componente vertical de la FRS (cuya magnitud es
siempre positiva) representa la fuerza de reaccién que se opone a la
carga del peso corporal soportada por una o ambas piernas durante la

marcha.

Por su parte, el comportamiento bifasico de la componente
anteroposterior de la FRS indica que en la primera mitad de la fase
de apoyo se produce una accion de frenado sobre la extremidad en
apoyo, debido a la friccidon que genera el contacto inicial del talon
con el suelo (dando como resultado un valor negativo de esta
componente), mientras que en la segunda mitad de esta fase se
acelera el centro de masas corporal por efecto de su propulsiéon hacia
adelante, lo cual se refleja en una magnitud positiva de esta
componente de la FRS. Por ultimo, la componente mediolateral de la
FRS se vincula con el equilibrio dindmico requerido para lograr la
locomocion, que adquiere también valores positivos y negativos

(Perry, 1992; Winter, 2009).

Otro parametro relevante de la marcha es el punto de aplicacion de
la FRS durante la fase de apoyo del ciclo de marcha, denominado
centro de presiones (CP), describiendo una trayectoria que avanza
sobre la planta del pie desde el talon hasta las articulaciones
metatarsofalangicas. El avance del CP sobre el pie desde una

posicion posterior a la articulacion del tobillo hasta una por delante
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de ésta determina en el primer caso, un momento externo de flexion
plantar respecto del tobillo y en el segundo caso, un momento
externo de flexion dorsal respecto de la misma articulacion. El valor
maximo de este momento, cuya magnitud depende de la distancia o
brazo de palanca entre el punto de aplicacion de la FRS y el tobillo,
se obtiene cuando el CP se ubica en el punto mas distante localizado
en la cabeza de los metatarsianos y es del orden de 2Nm/kg de peso
corporal, equivalente al momento interno ejercido por la musculatura
(Perry, 1992; Winter, 2009). En la Figura 1.5, se visualiza dicho
momento para un sujeto normal, calculado para un ciclo de marcha

en base a los datos proporcionados por FLENI.
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Figura 1.5: Momento interno muscular del tobillo durante la marcha normal
a cadencia libre, calculado a partir del registro de datos realizado en el

Laboratorio de Marcha de FLENI.

Por su parte, la potencia desarrollada por la musculatura del tobillo
para contrarrestar el efecto de las fuerzas externas provenientes de la
FRS, la gravedad y la inercia en el plano sagital, se estima como el

producto de su velocidad angular y el momento articular. En la
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Figura 1.6, en donde se representan los patrones de potencia interna
articular para la cadera, rodilla y tobillo en el plano sagital durante la
marcha de un sujeto normal (datos provistos por FLENI), se observa
que en la fase terminal de apoyo, entre el 40 y 60 % del ciclo de
marcha, la musculatura del tobillo desarrolla por si sola una potencia
mayor que la de la cadera y de la rodilla juntas, convirtiéndose asi
los flexores plantares del tobillo en la principal fuente de potencia
muscular activa para propulsar hacia adelante el cuerpo humano
durante esta fase (Winter, 2009). En cada curva, los valores
negativos seflalan un periodo de absorcion de potencia muscular,
mientras que los positivos indican un periodo de generacion de
potencia, que para el tobillo tiene lugar precisamente durante la fase
de apoyo terminal previo al despegue del antepié, propiciada por la

contraccion activa del Soleo y de los Gemelos (Winter, 2009).
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Figura 1.6: Potencia articular de tobillo, rodilla y cadera en el plano sagital
calculada a partir del registro de datos realizado en el Laboratorio de Marcha de

FLENI.
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Por otro lado, respecto de la funcion que ejercen los musculos
dorsiflexores y flexores plantares del tobillo para contrarrestar el
efecto de perturbaciones y de las cargas externas aplicadas al cuerpo
humano durante la locomocion, se sabe que el sistema nervioso varia
la rigidez mecanica del tobillo (la inversa de la complianza) a través
de cambios simultaneos de la excursion angular y de la fuerza
muscular (Palmer, 2002). En condiciones normales, el grupo de
dorsiflexores (Tibial anterior, Extensor largo del dedo gordo y
Extensor comtin de los dedos) actfia tanto en la fase de apoyo como
de balanceo, mientras que el grupo de los flexores plantares (Soleo,
Gastrognemios o Gemelos (medial y lateral), Peroneo (lateral corto y
lateral largo), Flexor largo comun de los dedos, Flexor largo del

dedo gordo y Tibial posterior) actia preponderante durante el apoyo.

En cuanto a la contribucién de los musculos que conforman el
grupo de los flexores plantares del tobillo, se ha establecido que el
Triceps Sural habitualmente ejerce durante la marcha normal una
fuerza de 3-4 veces el peso corporal para la propulsion hacia
adelante del centro de masas corporal, mientras que en la carrera tal
fuerza aumenta a 6-8 veces el peso corporal (Giddings et al., 2000).
Otras investigaciones indican por un lado, que el 93% de la fuerza
muscular requerida para propulsar hacia delante el centro de masas
corporal en la fase terminal de estancia es aportada por el Soleo y los
Gemelos agrupados como Triceps Sural (Perry, 1992; Winter, 2009).
Por otro lado, una correlacion significativa entre la potencia
generada por los flexores plantares del tobillo y el desempefio del

cuerpo humano durante la marcha (soporte y propulsiéon hacia
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adelante del centro de masas corporal) en varias poblaciones de
pacientes ha sido identificada (Mueller et al., 1995; Nadeau et al.,
1999; Olney et al., 1990; 1994; Winter et al., 1990).

Un analisis detallado de la accion individual de los musculos
dorsiflexores y flexores plantares del tobillo a lo largo del ciclo de
marcha permite visualizar que tras el contacto inicial con el suelo,
los dorsiflexores limitan la velocidad de la flexion plantar del pie,
mientras el Soleo y los Gemelos se contraen excéntricamente para
limitar la progresion hacia adelante de la tibia y acelerar
verticalmente el tronco para soporte del peso corporal. En la fase
inicial de apoyo monopodal, continua la contraccién excéntrica de
estos dos musculos para acelerar el tronco verticalmente y
desacelerar su progresion hacia adelante. Por su parte, en la fase
media de apoyo monopodal estos misculos cumplen roles diferentes
para asegurar el soporte del peso corporal y la progresion del tronco:
mientras el Séleo suministra energia al tronco y desacelera la pierna,
los Gemelos realizan lo contrario. Luego, al final del apoyo
monopodal, la contraccion concéntrica de ambos musculos genera
una fuerza de gran magnitud para propulsar hacia adelante el centro
de masas y simultdneamente soportar el peso corporal (Neptune et
al.,2001). En el proximo apartado se analizaran especificamente, los

patrones de marcha de pacientes MMC.
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1.4- Caracteristicas de marcha en pacientes con

Mielomeningocele

En términos generales, las patologias de la marcha provenientes de
etiologias neuromusculares, también denominadas neuropatologias o
desordenes neuromotores, estan relacionadas con cualquier
disfuncion del SNC, médula espinal o nervios periféricos (Perry,
1992). Particularmente, el deterioro de la funciéon neuromotora de la
region lumbar y sacra de la médula espinal —provocada por trauma,
enfermedad o un defecto congénito que afecte total o parcialmente a
esta parte de la médula y a sus estructuras asociadas— ocasiona
trastornos de marcha (Bayona-Prieto et al, 2009; Purves et al.,
2004). Ademas, si la lesion medular interrumpe totalmente el control
voluntario de las neuronas e interneuronas lumbares, generara
paraplejia de las extremidades inferiores y la consiguiente
incapacidad para desarrollar la marcha (Curt et al., 2004). Por su
parte, los sujetos con lesion medular incompleta conservan intacta
una porcion de las proyecciones corticoespinales, y en algunos casos
es posible recuperar la funcion motora mediante programas de
rehabilitacion que intentan restablecer el control voluntario de la
musculatura atrofiada segun el Principio de Neuroplasticidad (Dietz

et al., 2002; Curt et al., 2004; Purves et al., 2004).

Entre los desordenes neuromotores ocasionados por una lesion
medular figura el Mielomeningocele (MMC), que es una de las
manifestaciones mas graves y frecuentes de la espina bifida (también
conocida como columna hendida), y puede definirse como una

malformacion congénita que afecta el desarrollo del tubo neural y de
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sus estructuras adyacentes durante el periodo embrionario (Sharrard,
1964; Stark, 1972; Hoffer et al., 1973; Bartonek and Saraste, 2001).
La espina bifida se manifiesta como un simple defecto de cierre no
visible de los arcos vertebrales, un quiste de meninges cerrado en la
espalda o bien, un quiste de meninges, médula espinal y/o raices
nerviosas que quedan expuestas al medio ambiente, tal como en el

caso del MMC (Figura 1.7).

Se sabe ademas que mientras mas bajo es el nivel de la lesion
medular incompleta, mayores son las posibilidades de locomocion
independiente o funcional del paciente afectado (Sharrard, 1964;
Stark, 1972; Hoffer et al, 1973; Bartonek and Saraste, 2001;
Gutierrez et al., 2003a; 2005). En estos pacientes, la marcha estara
condicionada por una serie de factores, tales como: el nivel
especifico de la lesion, tono muscular anormal en musculos
especificos de las extremidades inferiores (que ocasiona paralisis
total o parcial de tipo flaccida y/o espastica), presencia o ausencia de
hidrocefalia, estabilidad de la columna vertebral y resistencia
muscular del tronco, funcionalidad de los miembros superiores,
presencia de contracturas musculares y deformidades oseas en
extremidades inferiores, dafio cerebral y deterioro del balance

corporal (Kottke, 1999; Ounpuu et al., 1996).
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Figura 1.7: Tipos de malformaciones medulares asociadas a la espina bifida

Para simplificar la complejidad del abordaje de la problematica de
marcha en paciente MMC, se establecen criterios funcionales de
clasificacion de MMC segun: el nivel de lesion y el ltimo grupo
muscular activo; capacidad de ambulacion esperada de los pacientes
y funcién muscular o resistencia muscular posible. A partir de estos
criterios y segun el test de escala muscular manual estandar de 0 a 5 (
donde 0= sin actividad; 1= algo de actividad; 2= movimiento posible
pero sin capacidad de actuar contra la gravedad; 3= capaz de actuar
contra la gravedad; 4= capaz de soportar alguna resistencia; 5=
funcién normal), se define la clasificacion expresada en la Tabla 1.1,
que divide a los pacientes en grupos de 1 a 5 de acuerdo al nivel de
lesion medular (donde 1= lesiéon de bajo nivel en el sacro (S2); 2=
lesion entre S1 y la quinta vértebra lumbar (L5); 3= lesion entre L4 y
L3, y los grupos 4 y 5 presentan una lesién medular alta, entre
vértebras L1, L2 y toracicas respectivamente) (Bartonek and Saraste,

2001; Hoffer et al., 1973).
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Tabla 1.1: Distribucion de pacientes MMC segun la escala MMT aplicada a

los grupos musculares de la pierna.

Grupos 1 2 3 4 5

Flexion rodilla 4 4 4 2-4  2-3
Extension cadera 4 3-4 3-4 +2-4 0-1
Abduccién cadera 4 3-4 34 02 0-1

Dorsiflexion tobillo 34 34 02 0-1 0
Flexion plantar tobillo +2-4 0 0 0-1 0

Todos los sujetos tienen grado 4-5 para aductores de cadera, flexores de
cadera y extensores de rodilla. * un grado +2 indica un sujeto con grado 2 en
el musculo correspondiente a una extremidad y grado 3 en el muasculo

equivalente de la extremidad contralateral (Bartonek and Saraste, 2001).

De acuerdo a esta clasificacion, se observa en particular que los
pacientes MMC del grupo 2 presentan paralisis de los flexores
plantares del tobillo, en tanto que los del grupo 3 exhiben también
debilidad de los dorsiflexores del tobillo. Ademas, el analisis de las
caracteristicas de marcha de los pacientes MMC (Gutierrez et al.,
2003a; 2003b; 2005) permite distinguir alteraciones caracteristicas
en sus patrones cinematicos (Figura 1.8) y cinéticos (Figura 1.9)
respecto a los de sujetos con marcha normal en el plano sagital.
Especificamente para pacientes MMC del grupo 2, tal como el caso
de la paciente MMC estudiada en este trabajo (cuyos patrones
cinematicos, cinéticos y electromiograficos son descriptos en el
capitulo 2), la paresis muscular de los flexores plantares altera el
patron de marcha (Figura 1.8), evidenciandose una flexion plantar
practicamente ausente y una flexion dorsal incrementada durante

todo el ciclo de marcha (Gutierrez et al., 2003a).
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Figura 1.8: Excursion angular del tobillo en el plano sagital para sujeto

control y pacientes MMC (Gutierrez et al., 2003a).

Por su parte, el analisis de los patrones cinéticos mostrados en la
Figura 1.9 para el plano sagital revela que, si bien a lo largo del ciclo
de marcha el momento articular del tobillo (Figura 1.9 izquierda) en
pacientes MMC del tipo 2 presenta un valor menor respecto de la
normalidad, las diferencias no son importantes. No obstante, la
potencia articular (Figura 1.9, derecha), estimada como el producto
entre el momento y la velocidad angular del tobillo, si muestra
diferencias significativas respecto de tal potencia en sujetos normales

(Gutierrez et al., 2005).
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Figura 1.9: Diagrama cinéticos para el tobillo en el plano sagital en sujetos
normales y pacientes con MMC de los grupos | a 5. Izquierda: momento

articular; derecha: potencia articular (Gutierrez et al., 2005).

Es justamente esta deficiencia en la generacion de potencia
producida por la debilidad muscular de los flexores plantares del
tobillo y el uso de Ortesis pasivas habitualmente indicadas en estos
casos, lo que da lugar al desarrollo de mecanismos compensatorios a
los que recurren este grupo de pacientes MMC para lograr la
ambulaciéon. Entre estos mecanismos figuran el movimiento
exagerado del tronco, el cual experimenta una rotaciéon interna y
lateral hacia la pierna ipsilateral, supliendo asi el empuje deficiente
de la pierna contralateral (Gutierrez et al., 2003b; 2005), ademas de

las alteraciones mencionadas en los patrones cinematicos y cinéticos

anteriormente referidos (Gutierrez et al., 2003a; 2005).

Dadas las limitaciones para caminar de estos pacientes MMC y
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considerando que la marcada debilidad que exhiben los flexores
plantares los ubica en una fase de transicion entre lograr o no la
autoambulacion, surge la necesidad de contar con Ortesis roboticas
de entrenamiento que permitan mejorar la funcionalidad de su
marcha desde la infancia. Tal entrenamiento evitaria la generacién de
mecanismos compensatorios que deterioren su actividad motora. Es
deseable que tales oOrtesis no sean sistemas completamente
automatizadas, sino capaces de adaptar su funcionamiento a los
requerimientos del paciente, propiciando no sélo la neuroplasticidad
para la recuperacion funcional de su locomocion (Purves et al., 2004;
Bayona-Prieto et al, 2009), sino también su participacion activa

durante el proceso de rehabilitacion de marcha (Yang et al., 2005).

1.5 — Conclusiones

El estudio realizado en este capitulo permiti6 visualizar el rol
preponderante que tienen los flexores plantares del tobillo para el
adecuado desarrollo de la locomocion, lo cual evidencia la
importancia de asistir activamente su funcion en pacientes con lesion
medular causante de paralisis de este grupo muscular, tal como en el
caso de pacientes con lesion lumbosacra de MMC. Ademas, el
control deteriorado de la funcidon locomotora del cuerpo humano
causado por este tipo de lesion medular se refleja en variaciones
cuantificables respecto de la normalidad. Particularmente, el
deterioro que provoca esta lesion de MMC tanto para la propulsion
del centro de masas corporal durante la fase terminal de estancia,
como para el soporte del peso corporal en la fase de apoyo

monopodal y el prebalanceo del ciclo de marcha, se evidencia en los
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patrones cinematicos y cinéticos de marcha en estos pacientes. El
analisis de estos patrones muestra diferencias caracteristicas respecto
de patrones normales que podrian utilizarse para desarrollar
descriptores de marcha MMC con el propésito de controlar una
ortesis activa de tobillo-pie, especificamente disefiada para
rehabilitar la marcha del tipo de pacientes MMC estudiado, segun el

grado de asistencia requerido durante su proceso de rehabilitacion.

En el préoximo capitulo se obtienen a partir del procesamiento de
datos de marcha mediante diversas técnicas de procesamiento de
sefales, este tipo de descriptores que caracterizan el modo de

locomocion de la paciente MMC estudiada en este trabajo doctoral.
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Capitulo 2

DESCRIPTORES DE MARCHA NEUROPATOLOGICA

2.1 — Introduccion

Considerando no soélo la gran dimensionalidad que exhiben los
datos de marcha normal y patologica, sino también su alta
variabilidad espacial y temporal, asi como las relaciones no lineales
entre las variables involucradas, habitualmente se aplican distintas
técnicas de procesamiento de datos con el propdsito de obtener
informacion significativa, tal como descriptores de marcha
patologica que puedan ser luego utilizados con fines diagnosticos y
terapéuticos (Chau, 2001a; 2001b). Entre estas técnicas figuran las
basadas en la parametrizacion de sefales, utilizadas para extraer
caracteristicas temporales y espaciales de los patrones de marcha,
por ejemplo, a través de la umbralizacion para comparar patrones de
marcha normal y patologica a partir de medidas objetivas,
expresadas en forma normalizada y adimensional (Elliot, 2013;

Hussain et al., 2011).

Por su parte, diferentes técnicas estadisticas pueden emplearse
para obtener medidas de variabilidad espacial y temporal de patrones
de locomocion (Winter, 1984; Giese and Poggio, 2000; Ilg et al.,
2003). Tales medidas son de utilidad para comprender no sélo la
manera en que el sistema nervioso del cuerpo humano regula la
actividad motora durante la marcha (Winters, 1995; Grasso et al.,

2004; Lacquaniti et al., 2002; 2012), sino también para definir
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estrategias de control optimizadas, basadas por ejemplo en control
adaptable o jerarquico, para exoesqueletos roboticos con el fin de
rehabilitar la marcha del paciente tratado (Palmer, 2002; Ivanenko et

al., 2002a; 2002b; Stergiou, 2004; Pérez Ibarra et al., 2014).

Teniendo en cuenta estos antecedentes y con el fin de hallar
descriptores de marcha neuropatologica proveniente del
Mielomeningocele (MMC), en este capitulo se explora la
aplicabilidad de distintas técnicas de procesamiento de datos, tales
como parametrizacion de sefales (Elliot, 2013; Hussain et al., 2011)
y técnicas estadisticas (Winter, 1984; Giese and Poggio, 2000; Ilg et
al., 2003). Tal como se menciono en el capitulo anterior, el MMC es
un defecto congénito del cierre del tubo neural que deja expuesta la
médula espinal y sus estructuras adyacentes. Mientras mas bajo es el
nivel de la lesion MMC, mayores posibilidades existen de lograr una
marcha independiente, aunque estara condicionada por factores tales
como el tono muscular, la presencia o ausencia de hidrocefalia,
inestabilidad postural, entre otros (Sharrard, 1964; Stark, 1972;
Hoffer et al., 1973; Ounpuu et al., 1996; Bartonek and Saraste, 2001;
Gutierrez ef al., 2003; 2005).

En este caso, el analisis de marcha MMC efectuado se centrd en
el estudio de un caso de una paciente con lesion medular lumbosacra
de MMC (residente en la provincia de San Juan), cuyos patrones de
locomocion fueron obtenidos en el Laboratorio de Marcha de FLENI
(Buenos Aires, Argentina) y procesados en base a técnicas de
parametrizacion de sefiales y técnicas estadisticas. A continuacion se

exponen detalles de las bases de datos utilizadas en cada caso, las
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técnicas de procesamiento empleadas, los algoritmos desarrollados y
los resultados obtenidos. Ademas se realiza una evaluacion de los
descriptores propuestos y de su posible aplicacion para el control de

dispositivos roboticos.

2.2 — Bases de datos utilizadas

En esta tesis se emplearon 3 bases de datos (BD) a partir de las
cuales se desarrollaron y evaluaron los algoritmos de procesamiento
de datos de marcha. La primera BD comprende un registro completo
de datos de marcha de un caso normal y de una paciente con MMC
(22 afios de edad, 1.55 m de estatura y 83 Kg de peso), residente en
la provincia de San Juan, identificada a través del Consultorio
Interdisciplinario de Mielomeningocele del Hospital Dr. Guillermo
Rawson de la misma provincia. Los datos se obtuvieron en el
Laboratorio de Marcha de FLENI, previa aprobacion del estudio por
parte del Comité de Etica de FLENI' y la firma del consentimiento

informado de la paciente.

Como resultado de la evaluacion clinica efectuada por los
profesionales de FLENI segun los criterios funcionales de
clasificacion del Test de Escala Muscular Manual Estandar (MMT) —
con una escala de 5 puntos, en donde los musculos paréticos tienen
valor menor que 4- se determind que la paciente presenta una lesion
lumbosacra incompleta de MMC, que afecta la funcionalidad de la

musculatura de los flexores plantares del tobillo (Bartonek and

! Proyecto “Control de Exoesqueleto para Rehabilitacion de Marcha en Pacientes con
Mielomeningocele, basado en Pardmetros Cinematicos y Cinéticos”, Codigo
21/11109, Res.N° 18-2014-CS-UNSJ, periodo 2014-2015.
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Saraste, 2001). La paciente exhibi6é durante su marcha valores MMT
de 0 y 3-4 para las piernas derecha e izquierda, evidenciado por una
hiperdorsiflexion plantar y apoyo del talon del pie derecho durante
toda la fase de apoyo, conocido como pie talo. Segun esta evaluacion
clinica, la paciente pertenece al grupo 2 definido anteriormente por

Gutierrez y colaboradores (2003a; 2005) para pacientes con MMC.

Para este estudio de caso se registraron simultaneamente datos
cinematicos, cinéticos y electromiograficos en el plano sagital
durante pruebas de locomocion de la paciente, utilizando un sistema
de captura de movimiento (Elite 2002, BTS Bioengineering, Italy)
con 6 camaras de video infrarrojas (frecuencia de muestreo: 100Hz),
2 plataformas de fuerza (Kistler 9281E, Kistler Group, Switzerland)
y un equipo de electromiografia dinamica superficial (Teleemg, 2000
Hz, BTS Bioengineering, Italy), disponibles en el laboratorio de
marcha de FLENI. El registro cinematico se efectué con 22
marcadores reflectivos ubicados en las articulaciones de cadera,
rodilla y tobillo, y en los centros de masas de cada segmento (muslo,
pierna y pie) de ambas extremidades inferiores. La adquisicion de
datos cinéticos incluy6 las tres componentes de la fuerza de reaccion
del suelo, mientras que las sefiales electromiograficas se registraron

para los gemelos y el tibial anterior de ambas extremidades.

La segunda BD consta de datos cinematicos y cinéticos de
marcha en el plano sagital para la pierna derecha, adquiridos para un
sujeto adulto normal (Winter, 2009). Ademas de los datos
registrados en el laboratorio, tal BD contiene datos derivados del

analisis computarizado en base a un modelo biomecéanico de la
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extremidad inferior, asi como datos antropométricos del sujeto
analizado. Dicha BD es ampliamente utilizada en el ambito cientifico
como base de datos de referencia para comparacion con los
resultados del analisis efectuado con otros datos de marcha normal y
patolégica. Por ultimo, la tercera BD contiene datos de marcha
proveniente de la enfermedad de Parkinson y es descripta en detalle
en el Apéndice de este trabajo. En las proéximas secciones se detallan
las técnicas y algoritmos desarrollados para procesar y analizar los

datos de marcha de las bases de datos aqui mencionadas.

2.3 — Analisis descriptivo de patrones de marcha normal y MMC

La parametrizacion de sefiales permite fragmentar la informacion
contenida en ellas con el fin de facilitar su analisis con técnicas
estadisticas clasicas. A través de diversos parametros obtenidos
procesando y analizando la informacién adquirida en laboratorios de
marcha, es posible cuantificar las observaciones visuales realizadas
de tal manera de comparar objetivamente patrones de marcha
provenientes de sujetos diferentes. En particular, la parametrizacion
del ciclo de marcha consiste en la obtencion y evaluacion de
parametros generales de la marcha humana, que incluyen
caracteristicas espacio-temporales tales como velocidad, cadencia,
distancia de paso, tiempos de apoyo y balanceo, magnitudes, entre

otros (Winter, 2009; Giuliani, 1990; Olney et al., 1990; 1994).

En la buasqueda de descriptores que caractericen el
comportamiento dinamico de la articulacion de tobillo durante la

marcha normal y de paciente MMC estudiada, en esta tesis se
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aplicaron técnicas tales como umbralizacion y deteccion de maximos
y minimos. Como primera aproximacion, se determinaron las
subfases de la fase de estancia del ciclo de marcha definidas por
Palmer (2002). Los parametros calculados intentan describir las
caracteristicas de marcha del caso de estudio MMC vy sus diferencias
respecto de la normalidad con el fin de aplicarlos posteriormente
para determinar el grado de asistencia que requiere el paciente y por
ende, la accidén de control que ha de ejercer el actuador de la ortesis

robotica de rehabilitacion.

2.3.1 — Descriptores temporales y espaciales

El punto de partida para obtener estos descriptores es la
definicion de Palmer (2002) sobre las subfases consecutivas que
conforman la fase de apoyo del ciclo de marcha, descriptas sobre el
patrén de excursion angular para la articulacion del tobillo, a saber:
flexion plantar controlada (PC), dorsiflexion controlada (DC) y
flexion plantar actuada (PA). La PC caracteriza la subfase
comprendida entre el contacto inicial y la maxima flexion plantar
controlada excéntricamente por el grupo muscular Tibial Anterior al
inicio de la fase de estancia. Por su parte, la DC representa la
dorsiflexion subsiguiente controlada en forma excéntrica por el
Triceps Sural, hasta que alcanza su maximo valor. Finalmente, la PA
indica la siguiente subfase de contraccidon concéntrica del Triceps
Sural durante la fase terminal de apoyo, previo al despegue del

antepié.
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Ademas, tales subfases coinciden con eventos tipicos de la
marcha, reflejados en puntos caracteristicos de los patrones
cinematicos y cinéticos del tobillo, tales como el de posicion y
velocidad angular articular, o el de la componente vertical de la
fuerza de reaccion del suelo (FRSv) y de la potencia articular
(Palmer, 2002). Analizando simultdneamente estos patrones
representados en la Figura 2.1 para marcha normal (Winter, 2009) y
segun la definicion de Palmer (2002), se observa que la subfase PC
se inicia tras el contacto del talon con el suelo y continfia hasta el
apoyo completo del pie, que se corresponde con el primer minimo
local del patrén de posicion angular del tobillo. Asimismo, el patron
de potencia articular es negativo durante toda esta subfase,
evidenciandose al final de la misma un cruce por cero, que también
puede utilizarse para caracterizar el inicio de la subfase DC. Ya
identificado el punto de inicio de esta segunda subfase sobre el
patron de potencia articular, ésta continua siendo negativa hasta que
toma un valor positivo coincidente con el maximo sobre la curva de
excursion angular. Por ultimo, la subfase PA se describe desde el
punto final de la subfase anterior hasta que se produce el despegue
de los dedos del pie, que coincide con el inicio de la fase de

balanceo.
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Figura 2.1: Identificacion de subfases PC, DC y PA definidas por Palmer
(2002) sobre los patrones de excursion angular (superior) y de potencia
(inferior) para la articulacion del tobillo correspondiente a un sujeto normal

(Winter, 2009).
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En base a estos conceptos y a partir de los patrones cinematicos y
cinéticos de marcha normal y del caso de estudio MMC, se
desarrolld en Matlab® un algoritmo de procesamiento a fin de
identificar dichas subfases y estimar parametros adicionales, tales
como tiempos de apoyo y de balanceo del ciclo de marcha, valores
maximos y minimos de la excursion angular del tobillo y de la FRSv.
Previo a la extraccidon de parametros caracteristicos de marcha, se
aplicé un filtro pasabajo Butterworth bidireccional con frecuencia de
corte de 6Hz (Elliot, 2013; Hussain et al., 2011). Un esquema
general del algoritmo de procesamiento desarrollado para obtener
todos estos descriptores espaciales y temporales se muestra en la

Figura 2.2.

En particular, se estimaron los tiempos de apoyo y de balanceo
identificando cada fase de marcha mediante umbralizacién sobre la
sefial correspondiente a la FRSv para la extremidad derecha. Estas
fases se definieron a partir del instante en el que la magnitud de esta
sefal supera y cae por debajo de los 6 N, respectivamente. El valor
umbral adoptado se corresponde con datos provenientes de trabajos
previamente realizados para el registro de la FRSv: 2 N para
plantillas instrumentadas y 6 a 10 N para plataformas de fuerza

(Blaya, 2003).
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Figura 2.2: Diagrama de bloques del algoritmo implementado para

extraer caracteristicas de los patrones de marcha.

Por su parte, para determinar las subfases descriptas por Palmer
(2002) se consideraron los puntos extremos de la curva del patréon de
excursion angular del tobillo para marcha normal (Sanchez Lacuesta
et al., 1999; Winter, 2009). Por definicion, los extremos de una sefial
son puntos en el dominio de la funcidon en donde toma valores
maximos o minimos, ya sea en un entorno o en todo el dominio,

conocidos respectivamente como extremos locales y globales
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(Gonzalez Cabrera, 2003). Aplicando este concepto se desarrollé un
algoritmo para localizar maximos y minimos globales en dicho
patron e identificar las subfases PC, DC y PA conjuntamente con la

evaluacion de umbrales en el patron de FRSv, tal como se observa en

la Figura 2.3.
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Figura 2.3: Deteccion de subfases y puntos extremos en el patron de

excursion angular del tobillo durante marcha normal.

Ademas, para evaluar los patrones de marcha de la paciente
MMC estudiada se aplico un procedimiento similar al anterior.
Previamente se utilizo el software libre para simulacion y analisis de
movimiento denominado Mokka® para pre-procesar el paquete de
datos de marcha de la paciente MMC obtenido en FLENI. Tal

software permite visualizar en 2 y 3 dimensiones las trayectorias de
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los marcadores, ubicacion de las plataformas de fuerza y movimiento
de los segmentos corporales, asi como las excursiones angulares
articulares y las fuerzas, momentos y potencias articulares generados
en cada ensayo de marcha. En la Figura 2.4 se observan los
resultados de identificacion de las dos fases principales del ciclo de

marcha de la paciente MMC.
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Figura 2.4: Patron de FRSv registrado y fases de marcha (apoyo y balanceo)
identificadas para el caso MMC.

Luego de calcular los pardmetros temporales de marcha MMC,
se evaluaron las sefiales EMG (registradas para los dorsiflexores y
flexores plantares del tobillo, equivalentes al Tibial Anterior y
Gemelos o Triceps Sural) a fin de cuantificar la funcionalidad de este

ultimo grupo muscular a lo largo del ciclo de marcha de la paciente
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(Figura 2.5). Considerando que la contraccion concéntrica normal
del Triceps Sural —como principal fuente generadora de potencia
muscular para soportar el peso corporal y propulsarlo hacia adelante
en la fase terminal de apoyo (40-50%) del ciclo de marcha (Winter,
2009)— se evidencia sobre el registro EMG en una marcada actividad
para esta fase, puede concluirse al analizar la Figura 2.5 que la
paciente MMC efectivamente exhibe paresis de los flexores plantares
del tobillo derecho, corroborando asi la evaluacion clinica efectuada
por los profesionales de FLENI segin la escala MMT y la
clasificaciéon previamente mencionada (Gutierrez et al, 2003a;
2005). Asi, para reducir la complejidad del problema, se analizaron
solo los patrones de marcha para la pierna derecha de la paciente

MMC.
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st o
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Figura 2.5: Registro de electromiografia dindmica del Tibial Anterior y
Gemelos para las piernas izquierda (graficas superior e inferior izquierdas) y
derecha (graficas superior e inferior derechas), representado en funcion del
ciclo de marcha para la paciente MMC. Las barras coloreadas indican las

respectivas fases de apoyo para cada registro y extremidad.

Ademas, al observar en la Figura 2.6 el patron de excursion

angular del tobillo para la marcha MMC (en donde la curva en linea
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de puntos representa el patron normal y las curvas en linea continua
corresponden a tres ensayos de la paciente MMC), se evidencia una
hiperdorsiflexion (curvas por encima de cero, desplazadas hacia
arriba respecto de la normalidad). Segin lo definido por Palmer
(2002), este comportamiento se traduce en una falta de flexion
plantar actuada (PA) al final de la fase de apoyo de la marcha. A
partir de este analisis de los patrones de marcha MMC y con el fin de
hallar descriptores equivalentes a los obtenidos para marcha normal,
se realizo una adaptacion del algoritmo previamente desarrollado. De
esta forma, se obtuvieron para el caso MMC puntos maximos y
minimos distintos a los del caso normal, no sélo en términos de
magnitud, sino también en ocurrencia temporal.
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Figura 2.6: Comparacion respecto de la normalidad del patrén de excursion
angular del tobillo registrado para la paciente MMC estudiada. Linea

continua: pierna derecha MMC. Linea de puntos caso normal.
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Por su parte, en la Tabla 2.1 se presentan los descriptores
espaciales y temporales para marcha MMC y su comparacion con los
valores correspondientes a marcha normal, obtenidos como resultado
del analisis de las sefiales cinematica de excursion angular de tobillo
y cinéticas de FRSv y potencia articular (Lescano and Rodrigo,
2016b). Este analisis descriptivo fue complementado con un analisis
estadistico a través de la prueba de Kolmogorov-Smirnov para
comparar las muestras de datos cinematicos (excursion angular) y
cinéticos (momento y potencia) para los casos de marcha normal y

MMC (Box et al., 2008). Esta prueba plantea como hipdtesis que las

muestras comparadas provienen de la misma poblacion y calcula la
maxima distancia entre las distribuciones empiricas de acuerdo con

la expresion:
D, = max|F1 (x)-F, (x)| (2.1)

Los resultados de la comparacion de las curvas de excursion
angular y de potencia del tobillo para los casos normal y MMC
analizados arrojaron valores p<0.05, rechazando la hipdtesis nula de
igualdad de distribuciones. Por tanto, se obtuvieron diferencias

significativas entre ambos casos, con un nivel de confianza del 95%.
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Tabla 2.1: Valores de los descriptores temporales y espaciales para los

casos de marcha normal y MMC considerados.

Parametro Marcha normal Marcha MMC
Tiempo de apoyo [seg](%CM) 0.6 (61,22) 0.7 (56.91)
Tiempo de oscilacion [seg] (%CM) 0.38 (38,77) 0.53 (43)
Tiempo de ciclo [seg] 0.98 1.23
Maéximo posicion angular [°] 6.94 (en apoyo) 25.41(balanceo)
Minimo posicion angular [°] -20,17(en oscilacion) 8.03 (en apoyo)
Rango de movimiento del tobillo [°] 27,11 17.38
Maxima Potencia articular [W/kg] 4.1285 (previo balanceo) | 0.2(apoyo

medial)

Por ultimo, el analisis del patron de potencia articular del tobillo
(calculada como el producto del momento articular y la velocidad
angular) durante la marcha también proporciond informacién util
para diferenciar la marcha MMC respecto de la normalidad. En
efecto, en la Figura 2.7 se representa el patron de potencia articular
normal y el de la paciente MMC estudiada para un ciclo de marcha,
en donde se evidencian las diferencias significativas encontradas
entre ambas curvas, particularmente para el valor maximo alcanzado
y su instante de ocurrencia. En el caso de la condiciéon de marcha
normal, el patron caracteristico de potencia exhibe inicialmente una
fase de absorcion de energia (curva de potencia negativa), que refleja
de acuerdo con lo expresado por Palmer (2002) una flexion plantar
controlada (PC) excéntricamente por el grupo muscular Tibial
Anterior, seguida de una dorsiflexion controlada (DC) en forma

excéntrica por el Triceps Sural.
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Posteriormente la curva se torna positiva entre el 40 y el 60%
del ciclo de marcha, dando comienzo a una fase de generacion de
potencia de magnitud significativa (PA) por efecto de la contraccion
concéntrica del Triceps Sural (Sanchez Lacuesta et al., 1999). En
contraste, para el caso MMC se visualiza una clara alteracion del
patrén de potencia articular respecto de la normalidad, con una fase
de generacion de potencia practicamente nula, a excepcion de un
pequeiio pico de potencia entre el 10 y 20 % del ciclo de marcha. Sin
embargo, a partir de este patron MMC no es posible distinguir las
subfases PC, DC y PA propuestas por Palmer (2002), razon por la
que se exploro la obtencion de otro tipo de descriptores
caracteristicos de marcha MMC, que puedan ser luego utilizados con

el fin de controlar la AAFO de rehabilitacion de marcha propuesta en

este trabajo.
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Figura 2.7: Comparacion de la potencia articular del tobillo de paciente

MMC respecto del normal (Winter, 2009).
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2.3.2 — Descriptores de la impedancia articular

Dada la dificultad encontrada para distinguir entre las subfases
PC, DC y PA a partir de los puntos extremos de los patrones
cinematicos y cinéticos del tobillo para el caso de marcha MMC
analizado, el paso siguiente fue analizar el comportamiento articular
durante estas subfases a través de la relacion entre el torque y la
excursion angular articular. Esta relacion describe la impedancia
articular y es ampliamente estudiada para diseflar esquemas de
control de impedancia (Hogan, 1984) para exoesqueletos roboticos
de rehabilitacion (Riener et al., 2005; 2010). El trabajo de Palmer
(2002) indica que para el caso normal, tal relacion puede
caracterizarse durante las subfases PC, DC y PA con un resorte
torsional lineal, no lineal con amortiguador y un elemento activo,
respectivamente. Ademas, en base a la aplicacion del método de
minimos cuadrados, se han propuesto modelos aproximados del
comportamiento del tobillo durante la marcha, que representan cada
rango de su funcionalidad mediante una relacion lineal entre el

torque y la excursion angular (Moreno, 2006).

Para explorar la aplicabilidad de este concepto al caso de marcha
MMC estudiado, se analizd esta relacion obteniendo la curva de fase
entre dichas sefales (representada en la Figura 2.8), y se calculo el
valor méximo del mddulo del vector de posicion de fase y su
orientacion (Stergiou, 2004). En la Figura 2.8 se aprecian
importantes diferencias (cuyos valores se visualizan en la Tabla 2.2)
entre el patron de marcha normal y de la paciente MMC, tanto en

modulo como en orientacion de dicho vector (Lescano and Rodrigo,
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2016b). Estas diferencias se contrastaron con una prueba W de
Mann-Whitney para comparar las medianas entre las muestras (Box
et al., 2008). Tal prueba se construye combinando las muestras,
ordenando los datos de mayor a menor y comparando los rangos
promedio de los datos combinados. Los resultados mostraron
diferencias entre medianas estadisticamente significativas, con un
nivel de confianza del 95% y con un valor de p = 0.0001920047
(<0.05).
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Figura 2.8: Relacion torque — excursion angular del tobillo obtenida para los
casos de marcha normal y MMC: a Contacto talon (Flexion plantar
controlada); b Dorsiflexion plantar controlada; ¢ Momento méaximo;

d Flexioén plantar actuada; e Final apoyo; f Balanceo.
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Tabla 2.2: Valores de los descriptores de impedancia articular para los

casos de marcha normal y MMC considerados.

Parametro Marcha Marcha

normal MMC
Max modulo relacion torque-angulo 89.9282 28.5948
Orientacion modulo relacion torque- | 86.94 14.87
angulo[°]

A continuacion se explora el desarrollo de otro tipo de descriptores

de marcha MMC.

2.3.3 — Descriptores de la propulsion del centro de masas corporal

Tal como se menciono, la propulsion hacia adelante del centro de
masas corporal durante la fase terminal de estancia del ciclo de
marcha constituye un evento clave para lograr la autoambulacion
(Neptune et al., 2001; Winter, 2009; Giddings et al., 2000). Se
conoce que en condiciones normales tal evento se manifiesta a través
de una apropiada componente horizontal de la fuerza de reaccion del
suelo (FRSh) y de su impulso, descripto por el area bajo la curva de
la FRSh (Peterson et al., 2010). Ademas, el desarrollo eficiente de
este impulso propulsivo depende de una adecuada fuerza muscular
generada por los flexores plantares del tobillo (Neptune et al., 2001).
Por tanto, factores tales como la inhabilidad para reclutar estos
musculos por efecto de paralisis muscular, una actividad
incrementada de musculos antagonistas (dorsiflexores), o bien
mecanismos vinculados a la longitud de paso del sujeto, podrian

afectar significativamente la propulsion (Peterson et al., 2010).
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En base a estos conceptos y a los resultados obtenidos en marcha
hemiparética (Peterson et al., 2010; Balasubramanian et al., 2007),
en este trabajo de tesis se analizaron los patrones cinematicos y
cinéticos de marcha del caso de estudio de la paciente MMC con el
fin de obtener un nuevo indicador que caracterice este evento de
marcha. Para esto se desarrollé un nuevo algoritmo de procesamiento
para calcular parametros tales como el angulo de la pierna y el
impulso anteroposterior para los casos de marcha normal y MMC.
Previo a la obtencion de estos parametros, las sefiales cinéticas
fueron filtradas con un Butherworth de cuarto orden con frecuencia
de corte de 20Hz (Elliot, 2013; Hussain et al., 2011) y luego
normalizadas segliin el peso del sujeto analizado. El angulo de la
pierna se calculdé como el angulo definido entre una linea vertical de
referencia y una linea imaginaria establecida entre el centro de masas

de la pelvis (CoM,.yis) y €l centro de masas del pie (CoM,;), a saber:

Angulo pierna =tan™ (CoMk,,,,, —CoM )/ (CoMY, -COA%))*@ 22)
T

pel
que toma valores positivos cuando el pie estd en una posicién

posterior a la pelvis (Peterson et al., 2010).

Para calcular el CoM,1y;s se utilizaron las componentes X, y, z de
las trayectorias de los marcadores ubicados a nivel del sacro y del
asis de la cadera, calculando luego el punto medio entre dichas
componentes. Luego se aplicaron técnicas de correccion para ajustar
la posicion del centro de masas de la pelvis respecto de la del

trocanter mayor del fémur, de forma tal que esta distancia
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permanezca constante durante todo el ciclo de marcha, una condicion

denominada consistencia cinematica (Ambrosio and Kecskeméthy,

2007). Un procedimiento similar se aplico para determinar el CoM,ye,

cuyo punto medio fue calculado a partir de las trayectorias de los

marcadores del talon y el quinto metatarso. Por su parte, la posicion

del centro de masas del pie fue ajustada manteniendo la distancia

entre el punto medio del pie y las coordenadas correspondientes al

maléolo o tobillo (Peterson ef al., 2010). En la Figura 2.9 se visualiza

la variacion del angulo de la pierna durante el ciclo de marcha en el

caso normal y MMC, estimada segun este procedimiento.
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Figura 2.9: Excursion angular de la pierna para los casos de marcha normal

y de MMC.
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De acuerdo con las investigaciones realizadas en sujetos con
marcha normal y hemiparética posterior a accidente cerebrovascular
(Peterson et al., 2010; Balasubramanian et al., 2007), la extension de
la pierna (angulo positivo) se relaciona positivamente con el impulso
anteroposterior y por lo tanto, constituye un predictor del mismo.
Teniendo en cuenta que los resultados logrados para la marcha MMC
muestran un menor valor del angulo de extension de la pierna
respecto de la normalidad, esto permite inferir que una terapia de
rehabilitacion que asista a los musculos extensores de la pierna de la
paciente MMC estudiada, tales como los flexores plantares del
tobillo, podria contribuir a la generacion de una adecuada

propulsion.

Finalmente, a partir de la representacion en la Figura 2.10 de las
curvas de la FRSh obtenidas para el caso normal y para la paciente
MMC, puede observarse la forma caracteristica para la marcha
normal, con un primer pico negativo que corresponde a la etapa de
frenado de la masa corporal durante la primera parte de la fase de
apoyo del ciclo de marcha, seguido de un cruce por cero y de una
etapa positiva que da inicio a la etapa de propulsion en la fase
terminal del apoyo. A su vez, esta ultima etapa se relaciona con el
impulso propulsivo anteroposterior, que puede aproximarse
calculando la integral de la FRSh mediante el método rectangular
(Peterson et al, 2010). En contraste con el caso normal, para la
marcha MMC se visualiza en la Figura 2.10 que la fuerza propulsiva
disminuye a la mitad durante la fase terminal de apoyo de la marcha.

Por su parte, en la Tabla 2.3 se presentan los valores calculados para
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el impulso y los valores maximos del angulo de la pierna, obtenidos

para el caso normal y MMC (Lescano and Rodrigo, 2016b).
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Figura 2.10: Componente horizontal de la fuerza de reaccion del suelo para
los casos normal y MMC obtenidas a partir del registro de datos realizado en

el Laboratorio de Marcha de FLENI.

Tabla 2.3: Valores obtenidos para el angulo de la pierna y el
impulso propulsivo durante la fase final del ciclo de marcha, para los

casos normal y MMC.

Parimetro Marcha Marcha
Normal MMC
Angulo méximo de extensién de la pierna 25 10
[°]
Impulso propulsivo [N seg] 2.04 2.37
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A continuacion se aplican técnicas estadisticas para determinar
descriptores de la variabilidad temporal y espacial de los patrones de

marcha normal y MMC considerados.

2.4 — Analisis de variabilidad mediante técnicas estadisticas

El analisis de variabilidad de la marcha humana, la fluctuacion
paso a paso habitualmente observada mientras se camina, ofrece una
forma complementaria de cuantificar el modo de ambulacion de una
persona, sus cambios con la edad y las patologias, asi como los
efectos de terapias de rehabilitacion (Hausdoff, 2005). Se conoce que
esta variabilidad intrinseca del cuerpo humano durante su actividad
locomotora es el resultado de la compleja interaccion que tiene lugar
entre las estructuras y funciones del sistema neuro-musculo-
esquelético y de éstas con el medioambiente circundante (Stergiou,

2004).

No obstante, se postula que con el proposito de reducir esta
complejidad, el sistema nervioso central (CNS) controla y coordina
esta actividad locomotora a partir de la denominada sinergia motora,
definida como una organizacion de variables elementales del SNC
con el fin de estabilizar una variable de desempefio de una tarea
especifica, tal como es el camino que describe el pie (footpath)
durante la marcha (Latash, 2006). Expresado en otros términos, el
footpath es una variable de desempefio global que es estabilizada por
el SNC a partir de los multiples grados de libertad que exhiben los
musculos y articulaciones que intervienen para el desarrollo de la

ambulacion (Ivanenko ef al., 2002a; Latash, 2006).
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Ademas, el concepto de sinergia motora concuerda con la
hipétesis del control jerarquico que ejerce el SNC para regular la
ambulacion, basado en un esquema de control de tres niveles
(Lacquaniti, 2002; Poppele and Bosco, 2003). El nivel superior se
vincula con parametros de menor variabilidad, tal como la
trayectoria del pie (footpath) durante la marcha, que muestra una alta
regularidad frente a cambios de la carga corporal y de la velocidad
de locomocion (Winter, 1990; Ivanenko et al., 2002a, 2002b). En el
nivel intermedio los angulos de elevacion que describen los 3
segmentos de la extremidad inferior durante la marcha exhiben una
covariacion dependiente de la carga corporal y velocidad de marcha
(Bianchi et al., 1998; Grasso et al., 2004). Finalmente, en el nivel
inferior los patrones de actividad muscular varian con los cambios de
carga y de velocidad, adaptandose a los requerimientos
biomecénicos segun las condiciones de marcha (Ivanenko et al.,

2002a).

De acuerdo con estos conceptos y considerando la variabilidad
espacial y temporal tipicamente observada en los patrones
cinematicos y cinéticos de marcha MMC respecto de la normalidad
(Winter, 2009; Gutierrez et al., 2003a; 2003b; 2005), en este trabajo
se analiz6 el comportamiento del footpath para el caso de estudio de
marcha de la paciente MMC considerada. El propoésito de este
analisis es explorar la aplicabilidad de esta variable de desempefio
global como variable de control de una AAFO orientada a propiciar
la recuperacion funcional de marcha durante el entrenamiento

robotizado de la paciente MMC estudiada.
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Como ejemplo de la aplicabilidad de esta variable para el control
de ortesis roboticas de rehabilitacion de marcha en pacientes con
neuropatologias, se ha sefialado que el aumento de la variabilidad
paso a paso que exhiben los pacientes con lesion medular se
relacionaria con una mayor variabilidad del footpath durante la
marcha (Ivanenko et al., 2003). Asi también, los resultados del
entrenamiento de estos pacientes sobre cinta caminadora con soporte
parcial del peso corporal, indican que ellos aprendieron a producir
trayectorias footpath similares a las de sujetos sanos, pese a registrar
patrones de angulos entre segmentos de la pierna y de actividad
muscular diferentes de los patrones observados en sujetos control

(Ivanenko et al., 2003; Grasso et al., 2004).

En base a estos antecedentes, inicialmente se calcularon las
trayectorias del footpath para los casos de marcha normal y de

paciente MMC, visualizadas en la Figura 2.11.
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Figura 2.11: Trayectoria del pie para condicion de marcha normal y
MMC (Lescano and Rodrigo, 2016a).
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Posteriormente se determind la excursion angular de los
segmentos pie (arriba), muslo (medio) y pierna (abajo) de la
extremidad derecha durante el ciclo de marcha normal y MMC
(Figura 2.12), asi como el lazo de covariacion que describen los
angulos de estos tres segmentos, también para estos dos casos
(Figura 2.13). En ambas figuras se observan diferencias respecto de
la normalidad, principalmente para el segmento pie, lo cual podria
vincularse con la debilidad de los flexores plantares del tobillo

derecho que exhibe la paciente MMC.
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Figura 2.12: Angulo de los segmentos pie (arriba), muslo (medio) y
pierna (abajo) obtenido para el caso normal (linea de puntos) y el de paciente

MMC estudiado (linea continua).

64



“Plataforma de desarrollo de ortesis robotica para rehabilitacion de marcha.
Aplicacion a un caso de estudio de Mielomeningocele”

/

200 -
150 4

100

L]
e |

Gt ]

VA

50

Angulo Pie [°]

200

150 150

100
50 100

Angulo Pierna [°] 0 50 Angulo Muslo [°]

Figura 2.13: Lazo de covariacion de los angulos de los segmentos de la

pierna durante marcha normal y MMC.

A partir de estos resultados, se efectud luego el andlisis del
comportamiento del footpath durante la marcha utilizando las
trayectorias horizontal y vertical del maléolo derecho en el plano
sagital. Para esto se aplicaron métodos estandar y no tradicionales
para caracterizar la intra-variabilidad temporal y espacial del
footpath a lo largo del ciclo de marcha en el caso normal y de

paciente MMC estudiada, descriptos a continuacion.

2.4.1 — Descriptores de variabilidad temporal mediante el método

estandar

El método estandar permite calcular la variabilidad temporal
punto a punto a lo largo de la trayectoria. Para esto se promedian los
vectores de datos de las trayectorias horizontales (x) y verticales (y)

del marcador situado a nivel del maléolo (footpath). En el caso
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MMC se emplearon vectores provenientes de 3 ensayos de marcha
independientes registrados para la paciente MMC durante las
pruebas de locomocion en el Laboratorio de marcha de FLENI, los
que posteriormente fueron normalizados empleando un re-
escalamiento lineal del eje temporal con el fin de igualar la duracién

de cada ciclo de marcha (Ilg et al., 2003).

Una curva promedio para las trayectorias vertical y horizontal se

obtuvo mediante las siguientes expresiones:

- IS _ IS
X()==Dx(t)  F(t)==-D y.(t) (2.3)
Kiz Kig
donde K representa la cantidad de ensayos evaluados.

En base a estas curvas de referencia promedio, se determind
luego la variabilidad punto a punto calculando la desviacion estandar

(norma 2) para cada muestra segun:
() == (50 -FOF W0 X 0050 @4

Los resultados logrados, visualizados en la Figura 2.14, indicaron
por un lado, que ambas trayectorias exhiben mayor variabilidad
temporal en la fase de oscilacidn del ciclo de marcha y por otro, que
la componente horizontal muestra mayor variabilidad respecto de la

vertical.
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Figura 2.14: Variabilidad de las coordenadas x e y del footpath para los
casos de marcha normal y MMC.

Ademas, para sustentar el analisis cualitativo se compar6 con la
prueba de Mann-Whitney de medianas, una medida de tendencia
central de los datos de varianza de las componentes x e y (Box et al.,
2008). Los resultados mostraron diferencias significativas de la
marcha MMC (p < 0.05) respecto de la normalidad, lo que permite
concluir que la variabilidad de la coordenada x del footpath es mayor

que la de la y durante la fase de balanceo.

2.4.2 — Descriptores de variabilidad temporal y espacial

Para obtener los descriptores se uso el método de Giese y Poggio
(2000) para movimientos multiarticulares. En cada ensayo de marcha
y para distintos puntos se calcularon diferencias temporales y

espaciales de las componentes horizontal y vertical del footpath
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respecto de las curvas promedio, seleccionado los puntos segin su
correspondencia temporal y espacial (tal como en el caso de minimos
y maximos) y el instante de ocurrencia de eventos tipicos de marcha
(contacto inicial y final del talon y despegue del antepi¢). Para la
componente horizontal se evalué el contacto inicial y final del talon,
despegue del antepié y maximo y minimo principal (Figura 2.15);
para la vertical, el contacto inicial, despegue del antepié y tres

maximos principales (Figura 2.16).
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Figura 2.15: Coordenada horizontal del footpath.
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Figura 2.16: Coordenada vertical del footpath.

En cada uno de los puntos mencionados, se establecieron las
diferencias temporales (t) y espaciales (&) del footpath. Luego, a
partir de los desplazamientos hallados se calculé la medida de
variabilidad propuesta por Giese y Poggio (2000), que considera la
variabilidad a partir de la norma 1, para lo cual se sumaron los
valores absolutos obtenidos y se dividieron en la cantidad de ensayos
segun las expresiones (2.5):

] K n
war, =43 3

k=1 j=I

l K n
gkj‘ var, ZE; ;‘r,g‘ (2.5)

Aplicando estas expresiones, se obtuvieron los resultados que se

presentan en la Tabla 2.4.
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Tabla 2.4: Variabilidad temporal y especial del camino del pie

Variabilidad espacial Variabilidad temporal

Trayectoria x 0.0503 0.0617
Trayectoria y 0.0245 0.0403

Posteriormente, estos valores fueron contrastados efectuando una
prueba de comparacion de varianzas (Prueba F), que muestra
diferencias significativas entre la variabilidad temporal y espacial
(tanto en x como en y), siendo para ambas componentes mayor la
variabilidad temporal, con p<0.05 (Box et al., 2008). En las Tablas

2.5y 2.6 se presentan los resultados del analisis estadistico realizado.

Tabla 2.5: Comparacion de desviacion estandar para la coordenada x.

Trayectoria X |Desplazamiento espacial Desplazamiento temporal
Desviacion 0,0115513 0,0184773
estandar
Varianza 0,000133434 0,00034141
Relaciéon de Varianza= 0,390831
Prueba-F:

Hipotesis Nula: sigmal =sigma2 Hipotesis Alternativa.: sigmal < sigma2
F =0,390831 valor-P = 0,0448656
Se rechaza la hipotesis nula para alfa = 0,05

Tabla 2.6: Comparacion de desviacion estandar para la coordenada y.

TrayectoriaY  |Desplazamiento espacial |Desplazamiento temporal

Desviacion estandar 0,00792236 0,0141381
Varianza 0,0000627638 0,000199886
Razon de Varianza= 0,313998

Prueba-F:

Hipotesis Nula: sigmal =sigma2  Hipdtesis Alternativa.: sigmal < sigma2
F =0,313998 valor-P = 0,019021
Se rechaza la hipotesis nula para alfa = 0,05.
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2.5 — Conclusiones

El objetivo de este capitulo fue obtener descriptores de marcha
neuropatologica proveniente de pacientes con Mielomeningocele
(MMC) a partir del empleo de distintas técnicas de procesamiento de
datos a patrones de marcha normal y de un caso de estudio de
paciente con lesion lumbosacra de MMC. El proposito final de esta
determinacion es estimar el nivel de asistencia que ha de proveer una
ortesis robdtica de rehabilitacion para recuperar funcionalmente la
marcha en la paciente MMC y que se prevé explorar a futuro a partir

de la generacion de algoritmos de control jerarquico para la AAFO.

Particularmente para el caso de estudio de paciente MMC, en esta
tesis se desarrollaron distintos algoritmos para extraer parametros
que describen su modo de ambulacién. Entre estos parametros
figuran los maximos y minimos de la excursion angular del tobillo y
de la FRS, la relaciéon torque-posicion angular articular, potencia
articular y grado de propulsion logrado en la fase terminal de apoyo
del ciclo de marcha, asi como la variabilidad espacial y temporal del
footpath y la coordinacion entre los segmentos de la extremidad
inferior derecha (Lescano and Rodrigo, 2016a). El analisis de tales
parametros permitio determinar las fortalezas y debilidades de la
paciente para recuperar su marcha, ya que, si bien es capaz de
caminar sin ayudas técnicas manteniendo la postura de
bipedestacion, la marcada paresis de los flexores plantares del tobillo
derecho —evidenciada en la alteracion de sus patrones cinematico y

cinético respecto de la normalidad— afecta principalmente la
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propulsion y el sostenimiento del peso corporal en la fase terminal de

apoyo de la marcha.

Especificamente, se encontraron cambios en los siguientes
parametros calculados: rango de posicion angular, angulo de
extension de la pierna, potencia articular, relacion torque-angulo y
angulo del segmento pie. Por su parte, el footpath mostré una
trayectoria de forma semejante a la normal, aunque variable tanto
espacial como temporalmente en las direcciones antero-posterior y
vertical. Considerando estos resultados, se plantea como desafio
desarrollar una Ortesis robotica de rehabilitacién, que asista
activamente la funcion de los flexores plantares del tobillo durante la
fase terminal de estancia de marcha, cuyo objetivo sea no solo
fortalecer la musculatura parética, sino también evitar la generacion
de mecanismos compensatorios que afecten la eficiencia de la
marcha. En tal dispositivo, el empleo de actuadores biomiméticos y
la definicién de protocolos de entrenamiento de marcha especificos
para pacientes con lesion lumbosacra de MMC, propiciaria la

recuperacion funcional de su locomocion.

Para lograr un entrenamiento de marcha efectivo para la paciente
MMC vy de acuerdo con lo planteado por Yang y colaboradores
(2005) respecto de un esquema de control jerarquico para el
comando del prototipo de AAFO, una posible estrategia de control
de bajo nivel a emplear, ha de basarse en la cinematica del tobillo,
evaluando luego los parametros calculados a partir de esta
cinematica para ajustar la fuerza externa aplicada por el actuador.

Por su parte, el controlador de nivel superior ha de planificar la tarea
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para lograr una trayectoria de movimiento que conserve el footpath

(Ivanenko et al., 2002a, 2002b; Lescano and Rodrigo, 2016a).

Por ultimo, se propone también explorar a futuro la aplicabilidad
de otro tipo de descriptores de marcha, previamente desarrollados a
partir de modelos biomecénicos del sistema neuro-musculo-
esquelético del cuerpo humano y herramientas de optimizacion
(Rodrigo et al., 2010a; 2010b), o bien de la coordinacion intra-
articular (entre articulaciones de una misma extremidad inferior) e
interarticular (entre las articulaciones de ambas extremidades
inferiores) estimadas durante el ciclo de marcha (Rodrigo and

Ambrosio, 2011).

En el siguiente capitulo se describe la revision del estado del arte
efectuada sobre sistemas de terapia robotizada para entrenamiento de
marcha de pacientes con neuropatologias, con el proposito de definir
los requerimientos de un exoesqueleto de rehabilitacion de marcha
para pacientes con lesion lumbosacra de MMC, particularmente en lo
referido a los sistemas de actuacion y de control de estos sistemas

robdticos.
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Capitulo 3

CARACTERISTICAS DE EXOESQUELETOS DE
REHABILITACION DE MARCHA

3.1 — Introduccion

La rehabilitacion de marcha de pacientes con desoérdenes
neuromotores basada en la técnica tradicional conocida como
entrenamiento en cinta caminadora con soporte parcial del peso
corporal, se remonta a la década del 90 y ha sido ampliamente
implementada en casos de accidente cerebrovascular (ACV) y de
lesion medular. Tales terapias —centradas en el entrenamiento
focalizado y repetitivo de las extremidades inferiores en una cinta
caminadora a fin de mejorar la movilidad funcional del paciente
mientras su peso corporal es parcialmente sostenido por un arnés—
requieren mucho esfuerzo fisico de los terapeutas que asisten
manualmente la movilidad de las extremidades durante el
entrenamiento, lo cual obliga a reducir los tiempos de tratamiento del

paciente y por tanto, los posibles beneficios terapéuticos.

Desde entonces, y con el propdsito de automatizar el
entrenamiento de la locomocion y reducir la demanda fisica de los
terapeutas, diversos sistemas roboticos han sido desarrollados y
algunos de ellos aplicados en sujetos con diversas neuropatologias de
marcha. Sin embargo, al dia de hoy la efectividad del entrenamiento
robotizado para rehabilitar la marcha y su superioridad respecto de la

terapia tradicional no han sido fehacientemente demostradas (Riener
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et al., 2010). Entre las cuestiones a resolver para evidenciar la
efectividad de tales sistemas roboéticos figuran: la disponibilidad de
un numero suficiente de casos clinicos de entrenamiento robotizado
de pacientes bajo condiciones estandarizadas y comparables en
cuanto al tipo de desorden neurologico contemplado y tiempos de
tratamiento (Dietz et al., 2012), asi como la definicién de protocolos
especificos para el paciente considerado, que favorezcan la
recuperacion funcional de su locomocion en base al Principio de
Neuroplasticidad (WHO, 1983; Purves ef al., 2004; Bayona-Prieto et
al., 2009).

En este contexto, en este capitulo se exploran algunos de los
dispositivos roboticos de rehabilitacion de marcha comerciales
mencionados en la literatura. En particular, se analizan las
caracteristicas de sus sistemas de actuacion y de control, asi como en
el tipo de variable de realimentacion utilizada, con el propdsito de
obtener pautas que nos permitan definir los requerimientos de disefio
y desarrollo del prototipo de ortesis activa propuesto en este trabajo,
especificamente orientado a la recuperacion funcional de marcha de

pacientes con lesion medular lumbosacra de Mielomeningocele.

3.2 — Robética de rehabilitacion y de asistencia

La Robotica Meédica es un darea de la Biomecatronica
relativamente nueva, referida al uso de dispositivos roboéticos para la
recuperacion y compensacion funcional de trastornos sensoriales y
motores provenientes de desordenes neurologicos del cuerpo

humano, de tal manera de promover la movilidad corporal en
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condiciones seguras (Veltink ef al., 2001). Dentro de esta area se
distinguen dos ramas: robotica de rehabilitacion y roboética de
asistencia. Mientras la primera de estas ramas estd orientada a la
recuperacion de funciones sensoriales y motoras deterioradas a
través del entrenamiento robotizado, asi como al seguimiento de la
evolucion del paciente durante su proceso de rehabilitacion (Dellon
and Matsuoka, 2007; Diaz et al., 2011), la segunda rama pretende
compensar o sustituir la pérdida parcial o total de estas funciones
utilizando robots vestibles (wereable robots), que proveen destreza,
movilidad y sentido del tacto a las extremidades parcial o totalmente
paralizadas por una lesion del sistema nervioso (Pons, 2007; 2010;

Nimawat and Jailiya, 2015).

Ademas de recuperar la funcion motora y mejorar la coordinacion
del movimiento, el entrenamiento con ortesis roboticas puede ayudar
a corregir objetivos secundarios dentro del proceso de rehabilitacion,
tales como los llamados mecanismos compensatorios o estrategias de
movimiento a los que recurre el cuerpo humano durante la
ambulacion para sobreponerse a las alteraciones primarias que
ocasiona el desorden neurologico considerado. Beneficios
adicionales de este tipo de entrenamiento se relacionan con el hecho
de que al promover el movimiento de los miembros superiores e
inferiores, se ayuda a prevenir complicaciones secundarias, tales
como la atrofia muscular, la osteoporosis, y la espasticidad (Riener et
al., 2005).

Otro aspecto importante de los exoesqueletos de rehabilitacion es

la interaccion intrinseca que existe entre el ser humano y el robot
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(Pennycott et al., 2012). En la actualidad, la robdtica de
rehabilitacion se orienta progresivamente hacia un enfoque centrado
en el paciente, segin el cual no solo se controla al robot
estableciendo sus parametros para definir el protocolo de
intervencion del paciente, sino también se evalia su desempefio para
cuantificar la forma en que interactia fisicamente con el paciente
(Dellon and Matsuoka 2007; Diaz et al., 2011). En contraste, en la
robotica de asistencia se programa el robot para ejecutar o ayudar en
la ejecucion de una determinada tarea segun la limitacion motora del
paciente. El entorno en el que interactuan el robot y el paciente se
caracteriza en este caso por su dinamica rapida y aleatoria, lo cual
agrega complejidad al disefio en cuanto a seguridad, flexibilidad y
complianza mecénica del dispositivo, suavidad del movimiento y
adaptabilidad al paciente, facilidad de uso e interfaz amigable

(Riener et al., 2010; Nimawat and Jailiya, 2015).

Especificamente, interesa analizar las caracteristicas de algunos de
los sistemas roboticos de rehabilitacion de marcha mas conocidos
con el fin de definir los requerimientos de disefio del prototipo de
ortesis activa propuesto en esta tesis. En este sentido, en la seccion
siguiente se revisa detalladamente las caracteristicas de los
exoesqueletos y ortesis roboticas en general y en particular, las

ortesis activas de tobillo-pie.

3.3 — Sistemas roboéticos para rehabilitacion de marcha

En términos genéricos, estos sistemas son empleados por el

paciente durante su entrenamiento de marcha en una cinta
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caminadora con soporte parcial del peso corporal. Entre las diversas
clasificaciones planteadas en la literatura, se considera aquella que

los categoriza segun el principio de rehabilitacion (Diaz et al., 2011):

(i) entrenadores roboéticos de marcha en cinta caminadora,

(i) entrenadores robodticos de marcha basados en plataformas de
fuerza,

(iii) entrenadores roboticos de marcha sobre el suelo,
(iv) entrenadores roboticos de marcha estacionarios,

(v) sistemas roboticos de rehabilitacion de tobillo, también
conocidos como Ortesis activas de tobillo-pie.

Entre estos sistemas, se analizan los sistemas comerciales o en
desarrollo de la primera y de la ultima clase, por ser los del tipo
especificamente relacionado con el sistema de rehabilitacion

propuesto en este trabajo.

3.3.1 — Entrenadores roboticos de marcha en cinta caminadora

El mas famoso y utilizado de estos sistemas es el exoesqueleto
conocido comercialmente como Lokomat® (Hocoma, Suiza), una
ortesis roboética bilateral combinada con una cinta caminadora y
arnés para soporte parcial de peso corporal, que asiste activamente el
movimiento de las piernas en el plano sagital segiin un patrén de
marcha preestablecido (Figura 3.1). El sistema estd basado en
actuadores eléctricos precisamente sincronizados con la velocidad de
la cinta caminadora (para asegurar la equiparacion de velocidades
entre la Ortesis robotica y la cinta), que guian las articulaciones de

cadera y rodilla segin un control de posicion que toma como
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referencia las trayectorias angulares de estas dos articulaciones
(obtenidas de patrones de marcha normal), ademas de un mecanismo
pasivo que permite dorsiflexar el tobillo durante la fase de balanceo.
El paciente es fijado a la ortesis activa con correas alrededor de la

cintura, muslos y piernas (Colombo et al., 2001; Dietz et al., 2012).

Asimismo, la posicion angular de las articulaciones de cadera y
rodilla de la ortesis es medida por potenciometros adosados a los
laterales a cada articulaciéon, en tanto que el momento
correspondiente generado en ambas articulaciones se registra
mediante sensores de fuerza integrados en la ortesis en serie con los
actuadores lineales. Estas seflales pueden utilizarse también para
determinar el torque de interaccion entre el paciente y la ortesis, a
partir de éste el esfuerzo muscular voluntario realizado por el
paciente durante su entrenamiento de marcha. Otra caracteristica de
Lokomat® es su geometria ajustable a la antropometria del sujeto
tratado, lo cual se logra variando la longitud de los segmentos muslo
y pierna y la distancia entre las caderas de la ortesis a través de
barras telescopicas, existiendo también una version pediatrica del
sistema. La potencia mecanica nominal de los motores del
exoesqueleto es del orden de 150 W, lo cual genera un momento
promedio de 30 y 50 Nm en las articulaciones de cadera y rodilla,
respectivamente, en contraste con el valor de referencia de 1 Nm/kg
de peso corporal del momento generado por la cadera durante la
marcha de un sujeto normal (Colombo ef al., 2000; 2001; Wirz et al.,

2005).
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Figura 3.1: Sistema de terapia robotizada Lokomat® para rehabilitacion de

marcha de pacientes pediatricos (izquierda) y adultos (derecha)
(Colombo et al., 2001; Riener et al., 2005).

Un analisis mas detallado de la estrategia de control de posicion
en Lokomat® permite visualizar que los angulos de cadera y rodilla
medidos se realimentan a un controlador de posicién proporcional
derivativo convencional (PD) con el proposito de que el paciente
repita los mismos patrones de movimiento articular ciclo tras ciclo
de marcha. Sin embargo, al corregir la desviacion respecto del patron
de marcha preestablecido, se impide la variabilidad requerida para
propiciar el aprendizaje motor que permite recuperar la
funcionalidad de marcha del paciente. Considerando esto, la nueva
version de Lokomat® se basa en una estrategia de control
cooperativa entre el robot y el paciente (patient-cooperative control
strategy), que reconoce a través de la medicion del esfuerzo
muscular la intenciéon de movimiento del paciente y su capacidad
motora, adaptando asi la asistencia robdtica a su necesidad (Riener et
al., 2005; 2010). Este modo de control se implementa con una

estrategia de control de impedancia (Hogan, 1984), en donde un
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torque ajustable se aplica a cada articulacion segiin el cambio de
posicion articular actual respecto de la trayectoria de referencia.
Ademas, el toque se define de orden cero (rigidez) o superior
(segundo o tercer orden) en funcién de la posicion angular y sus
derivadas. La Figura 3.2 muestra un diagrama en bloques de un

controlador de impedancia estandar.

IMPEDANCIA CONTROLADOR
—(—»| VIRTUAL DE FUERZA
A

qdes

<

ROBOT

SENSORES
T DE HUMANO
<

FUERZA

Gact SENSORES
DE POSICION

&
<«

Figura 3.2: Arquitectura de un controlador de impedancia para variar la
complianza del robot rehabilitador. g: vector generalizado de posiciones

lineal o angular articular, 7 vector generalizado de torques articulares.

Esta nueva estrategia de control de Lokomat® fue inicialmente
evaluada en sujetos sin desorden neuroldgico y en pacientes con
paraplejia incompleta. En el modo de control de impedancia, a
medida que aumentan la desviacion angular, se incrementa la
complianza del robot (la inversa de la impedancia) y el dispositivo
aplica una fuerza de escasa magnitud para guiar las extremidades a
lo largo de la trayectoria predeterminada. Sin embargo, una
activacion muscular inapropiada (originada por tono muscular

elevado, espasmos o reflejos inadecuados por efecto de espasticidad
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o rigidez muscular) puede dar como resultado un patréon de marcha
fisiolégicamente incorrecto segun la magnitud de la impedancia
establecida para el controlador. En contraste, Lokomat® exhibi6é un
comportamiento suave en pacientes con bajo a moderado déficit
motor, lo cual demuestra que el paciente necesita realizar suficiente
esfuerzo voluntario para mover sus extremidades segin una
trayectoria fisiologicamente correcta, limitando asi la aplicabilidad
de Lokomat a pacientes con lesiones leves a moderadas. Ademas, la
trayectoria no posibilita la flexibilidad temporal, es decir, la posicion
solo puede desviarse en direccion ortogonal y no en direccion

tangencial a la trayectoria dada (Riener et al., 2005; 2010).

En base a esto, la nueva version del controlador de impedancia
consiste en un modo de control de trayectoria (path controller), en la
que los patrones cinematicos de marcha dependientes del tiempo son
convertidos en trayectorias de marcha sin limite temporal (Duschau-
Wicke et al., 2010). Este modo de control alternativo también
permite variar la impedancia a lo largo de la trayectoria para obtener
un adecuado movimiento especialmente en fases criticas de la
marcha, tales como el instante previo al contacto inicial. Tal
comportamiento del controlador es comparable a permitir que los
pies del paciente se muevan dentro de caminos suaves, limitando asi
el dominio de accesibilidad de las posiciones del pie calculadas
como funcién de los angulos de cadera y rodilla. Ademdas de estas
acciones correctivas de Lokomat® en donde los pacientes tienen
libertad de movimiento lo largo de estos caminos virtuales, el

dispositivo incorpora un campo de fuerza de soporte de magnitud
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ajustable. Dependiendo de la posicion actual de las piernas del
paciente, la fuerza de soporte, que se deriva de la velocidad angular
de la trayectoria predefinida en la localizacion del camino actual,
actia en la direccion del camino deseado, permitiendo que el

paciente se mueva con esfuerzo reducido (Riener et al., 2005; 2010).

Otro de los sistemas comercialmente disponibles es el
ReoAmbulator o AutoAmbulator® (Motorika Ltd), en donde los
brazos roboticos son ajustados a las piernas del paciente a nivel del
muslo y del tobillo, conduciéndolos a partir de un patron predefinido
(Fisher et al., 2011). Actualmente su efectividad en pacientes con
ACYV se encuentra en fase de evaluacion clinica. Por su parte, entre
los sistemas en evaluacion figuran el exoesqueleto (active leg
exoskeleton, ALEX) que cuenta con actuadores lineales para la
cadera y rodilla, y un controlador de campo de fuerza desarrollado
para proporcionar ayuda al paciente segun el enfoque de asistencia a
demanda (assist-as-needed). El prototipo fue evaluado en dos
pacientes con ACV (Figura 3.3). Los autores reportan una mejora de
los patrones de marcha luego del entrenamiento en base al
incremento de la velocidad de locomocion en la cinta y del tamafio
del patréon de marcha de los pacientes (Banala et al, 2007; 2009;
Kim and Park, 2011).
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Figura 3.3: Coordenadas cartesianas del pie en el sistema de referencia de la
pelvis, con el origen del sistema de coordenadas en la articulacion de la
cadera. La linea solida (azul) es la trayectoria deseada del pie, mientras que
las lineas punteadas (en rojo) representan las paredes virtuales de la

trayectoria (Banala et al., 2007).

Un sistema similar al Lokomat es LokoHelp (Diaz ef al., 2011),
el cual presenta un dispositivo electromecanico, situado en el centro
de la cinta caminadora en direccion paralela a la marcha, y un
mecanismo adicional que soporta el peso del paciente, lo estabiliza y
posiciona durante el entrenamiento. Con este dispositivo las
extremidades del paciente son guiadas de acuerdo a un patrén fijo de
marcha, garantizando un ritmo continuo durante todo el tratamiento e
impidiendo cualquier tipo de deslizamiento por parte del paciente.

Sin embargo, la mayoria de estos equipos no consideran el rol
fundamental que cumple la articulacion del tobillo durante el proceso

de locomocién (Beyl et al., 2008; Winter, 2009; Giddings et al.,
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2000), ya que dejan libre esta articulacion, fijan el movimiento de la
articulacion o bien, emplean ortesis pasivas de tobillo pie (AFO por
sus siglas en inglés de ankle foot orthosis), que imitan el
comportamiento del tobillo en condiciones normales mientras la
caminata se realice a baja velocidad. En contraste, a medida que la
velocidad de marcha se incrementa, el uso de una AFO ocasiona
deficiencias de locomocion y alto consumo de energia. Esto se debe
a la ausencia del elemento activo, capaz de proveer la energia
adicional requerida por el tobillo y provista por los flexores plantares
para la propulsion y el soporte del peso corporal en la fase de
estancia terminal de la marcha (Palmer, 2002; Gates, 2004; Winter,
2009). Por su parte, las AAFO (active ankle-foot orthosis) poseen
actuadores y sensores que les confieren la posibilidad no so6lo de
controlar el movimiento, sino también de adaptarse a los
requerimientos de asistencia del usuario. Por esta razon, este tipo de
ortesis es un dispositivo promisorio como herramienta de
rehabilitacion que le permita al paciente recuperar la funcionalidad
de su patron de marcha, aumentando su velocidad de marcha y
disminuyendo el costo metabolico de su uso (Villa Parra et al.,

2015).

3.3.2 = Ortesis activas de tobillo-pie

El estado del arte de las AAFO para rehabilitar la funcionalidad
de la articulaciéon de tobillo permite observar el empleo de diversos
tipos de actuadores y estrategias de control (Dollar and Herr, 2008;
Chavez Cardona et al., 2010; Jiménez-Fabidn and Verlinden, 2012;

Alam et al, 2014; Hussain et al., 2016) en estos dispositivos
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roboéticos. Asi por ejemplo, entre las AAFO existentes figuran las
que emplean amortiguadores magneto-reologicos en base a un fluido
cuya viscosidad varia aplicando un campo magnético (Naito et al.,
2009; Kikuchi et al., 2010). Tal tipo de actuador modula el
amortiguamiento viscoso del tobillo mediante un control de
movimiento semi-activo, que permite variar la posicion del pie
modificando las propiedades de disipacion de energia en lugar de
proveer energia al sistema. Si bien los dispositivos que emplean este
tipo de amortiguador pueden controlar el movimiento del pie, no son
capaces de generar el torque necesario para asistir a la articulacion

del tobillo previo al despegue del antepié.

Para resolver esto, algunos investigadores han utilizado los
actuadores series elasticos (SEA), que poseen un motor DC en serie
con un resorte. La primera AAFO con actuadores de este tipo fue la
desarrollada Blaya y Herr (2004) en el Instituto de Tecnologia de
Massachusetts (MIT), con el objetivo de controlar el movimiento de
dorsiflexion/flexion plantar del tobillo en pacientes con ACV. La
AAFO esta constituida por una AFO convencional que tiene
adosados sensores de fuerza capacitivos para detectar el inicio y fin
de la fase de apoyo, un potencidmetro para medir la excursion
angular del tobillo durante la marcha y el actuador SEA para variar
la impedancia mecanica de la articulacion. El peso total de este

modelo de AAFO es de 2,6 Kg, sin incluir la fuente de alimentacion.

Especificamente, el SEA provee control de fuerza adaptivo
regulando la compresion del resorte en serie para prevenir el golpe

brusco del talén durante el contacto inicial en la fase de apoyo y el
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arrastre del pie durante la fase de balanceo del ciclo de marcha. Esto
se logra mediante una maquina de estados finita que identifica las
fases del ciclo de la marcha, y un controlador PD que modula la
impedancia de la AAFO y regula la deflexion para las distintas fases
del ciclo de marcha (Blaya and Herr, 2004). En la Figura 3.4 se
visualiza un esquema general de la arquitectura de este sistema de
control jerarquico con deteccion de cada fase de marcha, en funcién
de la informaciéon provista por los sensores respecto al estado
biomecanico del usuario y del exoesqueleto. Ademas, un algoritmo
de control de nivel medio es el encargado de detectar cada fase y
seleccionar el controlador de bajo nivel adecuado para cada una de
ellas, segiin la demanda muscular que tiene lugar durante la marcha

(Blaya and Herr, 2004; Jiménez-Fabian and Verlinden, 2012).

CONTROLADOR DE NIVEL MEDIO INTERACCION CON EL SUELO
S U
DE BAJO NIVEL
USUARIO
I ;
[ P A
ACTUADOR »| ESTRUCTURA

I o ROROTICA

*

*

T VARIABLES

Figura 3.4: Esquema de control con identificacion de fases
(Jiménez-Fabian and Verlinden, 2012).
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El aporte mas significativo del trabajo de Blaya y colaboradores
es que el algoritmo de control empleado se inspira en el
comportamiento biomecanico normal del tobillo, modificando la
impedancia mecanica articular a través del ajuste de parametros de
rigidez y amortiguamiento en funcion de las fases del ciclo de
marcha y de la velocidad adquirida por el paciente. Sin embargo, la
baja resolucién de los sensores de fuerza capacitivos utilizados en
este sistema complica el funcionamiento adecuado del algoritmo de
control. Por otro lado, el tamafio y el elevado peso de los actuadores
de series elasticos limitan su portabilidad (Blaya and Herr, 2004).
Ademas, los actuadores elasticos suelen tener un valor de rigidez
fijo, que solo produce una reduccion de potencia Optima para un
conjunto definido de parametros de la marcha, tales como el tipo de
marcha, el peso del usuario y la velocidad de la locomocién. Sin
embargo, en condiciones de uso reales, tales parametros varian
considerablemente, por esta razén en (Bolivar ef al., 2016) se plantea
un nuevo disefio de un actuador series elastico que utiliza un
elastomero dieléctrico como elemento elastico en serie para que la
rigidez del actuador pueda ser modulada eléctricamente, a diferencia
de los actuadores de rigidez variable de corriente que modulan tal

rigidez con un segundo motor.

Otros desarrollos de AAFO han utilizado motores eléctricos
como actuadores (Veneva, 2009; Roy et al., 2009; Patar et al., 2012,
2014). Entre ellos, el dispositivo desarrollado por Roy vy
colaboradores, es conocido comercialmente como Anklebot®, y tiene

dos motores eléctricos como elementos activos para asistir el pie
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caido resultado de ACV. Esta AAFO permite un rango de
movimiento para los 3 grados de libertad (GDL) de la articulacion
del tobillo, no sélo durante la caminata sobre cinta, sino también
mientras el usuario se encuentra sentado. Dos de estos GDL
(dorsiflexion/flexion plantar y eversion/inversion del tobillo) se
comandan con los actuadores, mientras que el tercero (rotacion
interna/externa del tobillo) se mantiene pasivo. Los dos motores
eléctricos se disponen en paralelo y actian en la misma direccion y
en direccion contraria para generar la dorsiflexion/flexion plantar y
la eversion/inversion del tobillo, respectivamente. La baja friccion e
inercia del dispositivo facilita su operacion por parte del sujeto
evaluado. No obstante, la desventaja de estos actuadores es su

elevado peso, del orden de 3.6 Kg.

Para comandar Anklebot® se han propuesto distintos esquemas
de control: un modo de seguimiento de trayectoria basado en un
controlador PD, el cual fue evaluado inicialmente en 10 sujetos
sanos durante la sedestacion (Roy et al., 2009). El segundo tipo de
controlador explorado es el de asistencia a demanda, aunque aun no
se han reportado resultados experimentales. Un tercer controlador en
desarrollo es el de impedancia, implementado a partir de un
disparador de eventos de marcha y de modelos internos que predicen
y adaptan el nivel requerido de asistencia robdtica segin la
naturaleza y severidad del déficit motor del paciente hemiparético
(Roy, 2013). En este caso tampoco se conocen los resultados de su

evaluacion clinica en personas.
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Considerando las limitaciones observadas en las AAFO
analizadas en cuanto a adaptabilidad al usuario y peso de los
actuadores, numerosos investigadores han propuesto el uso de
actuadores livianos y compliantes. Tal es el caso de la AAFO
presentada en (Lefeber et al., 2017) donde se muestra el disefio de un
modelo flexible, ligero y adaptable de ortesis de tobillo y rodilla. Los
actuadores estan disefiados para mantener su torque tan bajo como
sea posible. La adaptabilidad de la AAFO permite ajustar el
dispositivo a diferentes pacientes, sin necesidad de realizar versiones
personalizadas y estd orientado a la rehabilitacion de marcha de
pacientes con lesiones medulares incompletas. El actuador de tobillo
implementado en la AAFO puede proporcionar un torque maximo de
25 Nm y se basa en el actuador MACCEPA que posee rigidez
variable y es controlado por torque (Bacek et al., 2015). Tal actuador
funciona como un resorte de torsion y permite el control
independiente de posicion y rigidez articular. El peso total de la
AAFO lograda (incluida la electronica y excluyendo baterias) es de
solo 1,7 kg, mientras que el peso del actuador del tobillo sélo es de

1,1 kg (Lefeber et al., 2017).

Otros investigadores han propuesto el uso de actuadores
neumaticos como elementos activos en ortesis de rehabilitacion y de
compensacion funcional de la marcha. La ventaja de estos
actuadores, conocidos como musculos neumadticos artificiales (en
inglés, pneumatic artificial muscle, PAM) radica en su alta relacion
potencia-peso, lo cual reduce significativamente el consumo de

energia, ademas de una complianza inherente variable, que posibilita
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una mejor adaptacion e interaccion con el operador humano
(Daerden, 1999; Ali et al., 2008; Ferris et al., 2005; 2006; Park et al.,
2011; Veneva et al., 2013). El trabajo realizado en la Universidad de
Michigan (Ferris et al., 2005; 2006) es un ejemplo de AAFO de
rehabilitacion de marcha con 2 PAMs, capaz de generar el torque
externo necesario para la flexion plantar y dorsiflexion del tobillo. El
peso de la ortesis de polipropileno y fibra de carbono es de 1.7 Kg,
incluyendo actuadores y sensores de fuerza, sin la fuente de energia.
El aire comprimido para operar los PAMs proviene de un compresor,

a través de una valvula proporcional de presion (0 - 6.2 bar).

El control de este dispositivo, cuyo diagrama en bloques general
se muestra en la Figura 3.5, estd basado en el registro de sefiales
mioeléctricas (EMG) y es ejecutado en una computadora de
escritorio. La sefial que regula la presion de aire suministrada a los
PAMs se obtiene a partir del procesamiento en tiempo real de los
patrones de activacion muscular. Las sefiales EMG provenientes del
soleo son utilizadas para activar el PAM encargado de la flexion
plantar (ubicado en la region posterior de la ortesis), mientras que el
registro de EMG del tibial anterior activa el PAM dorsiflexor
(ubicado en la region anterior). Otro esquema de control propuesto
para esta AAFO consistid6 en un controlador on-off que aplica la
maxima presion cuando el antepié contacta con el suelo, lo cual es
indicado por interruptores ubicados en el antepié (Ferris et al., 2005;
2006). La evaluacion del desempefio de estos dos sistemas de control
seflala que el control basado en EMG proporciona una respuesta

dinamica mas suave, permitiendo que el sujeto bajo estudio se adapte
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mas facilmente y con menor costo metabdlico al funcionamiento del
dispositivo (Cain et al., 2007).

Por su parte, dado que tal sistema fue evaluado sélo en un sujeto
sano desplazandose sobre una cinta caminadora, se requieren mayor
cantidad de pruebas para determinar coémo el sistema nervioso ajusta
el torque de flexion plantar bioldgico en respuesta al torque adicional
provisto por la ortesis. Asimismo, los autores proponen evaluar a
futuro, el uso del dispositivo en pacientes neuropatologicos a fin de
mostrar su potencialidad en el area de rehabilitacion, proponiendo
para tal fin el desarrollo de algoritmos de control adaptativo o
controladores basados en la cinematica de la marcha (Ferris et al.,
2006). No obstante, tal esquema de control de AAFO en base a
sefiales EMG no es aplicable al tipo de pacientes MMC que
analizado en este trabajo, teniendo en cuenta la paralisis muscular de
los flexores plantares que exhibe la paciente MMC estudiada. En la
Tabla 3.1 se presentan las conclusiones de este capitulo, que

sintetizan la revision del estado del arte efectuada para las ortesis

roboticas analizadas. INTERACCION CON EL SUELO
USUARIO
A
PROCESAMIENTO |—»  ACTUADO »| ESTRUCTURA
SENALES EMG ROBOTICA
SENALES EMG

Figura 3.5: Sistema de control de AAFO basado en sefial de EMG
(Jiménez-Fabian and Verlinden, 2012).
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Otros desarrollos que emplean musculos artificiales
neumaticos, no utilizados hasta el momento en sujetos con patologias
de marcha, se presentan en (Park et al., 2011) y (Veneva et al.,
2013). En el primer caso, la oOrtesis bioinspirada emplea tres
actuadores neumaticos de distinta longitud ubicados en la region
anterolateral de la extremidad derecha y sensores embebidos, que
permiten el movimiento tridimensional de la articulacioén de tobillo y
es ideado para dar asistencia al pie caido. En este dispositivo se
emplean 3 tipos de sensores: un sensor de deformacion para medir
los cambios del angulo de tobillo, un sensor inercial IMU que
identifica la orientacion de la pierna y el pie, y un sensor de presion
ubicado en la region plantar para identificar las fases del ciclo de
marcha. Para este dispositivo robotico se han propuesto dos tipos de
controladores basicos, uno de lazo abierto (feed-forward) y un
controlador de posicion proporcional de lazo cerrado. A través del
controlador feed-forward la contraccion muscular se lleva a cabo
variando el tiempo de apertura de una valvula solenoide teniendo en
cuenta el valor del angulo deseado, tales tiempos determinados a
partir de una caracterizacion experimental son presentados en una
tabla para cada valor de angulo de tobillo requerido. Por su parte, el
control de lazo cerrado, emplea la informacién proveniente del
sensor de deformacioén (medicion del angulo actual) y luego ajusta el
tiempo de apertura de forma proporcional el error entre el angulo
medido y el valor deseado, evidenciando un mejor desempefio

respecto del primer esquema de control propuesto (Park et al., 2011).
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Respecto al dispositivo presentado en (Veneva et al., 2013), se
propone un sistema de propulsion que emplea actuadores neumaticos
para asistencia y rehabilitacion del tobillo-pie, principalmente
durante la fase de oscilacion. Este prototipo dispone de un
microcontrolador, un generador de presion para la contraccion
muscular y un sistema sensor. El microcontrolador recibe las sefales
de los sensores (potencidometros rotacionales para medir el d&ngulo de
tobillo y sensores tactiles de presion ubicados en el region plantar) y
modula la flexion y extension de la articulacion del tobillo a partir de
la presurizaciéon de un actuador neumatico ubicado lateralmente
vinculando el soporte del pie con el de la pierna. A nivel de la
articulacion, se lleva a cabo un control de posicion utilizando un
controlador PID, que calcula el nivel de presion deseado para lograr
una contraccion muscular determinada de acuerdo con la
informacion de los sensores de presion de la pierna contralateral. El
testeo del desempeio del sistema de control se ha realizado a partir
de un modelo simple de dos segmentos implementado en
SimMechanics de Matlab®, el cual es simulado por dindmica inversa

para determinar el torque requerido en cada fase del ciclo de marcha.

En el siguiente apartado, se sintetizan las principales

caracteristicas de las AAFO consideradas en este trabajo.
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3 — Sintesis de caracteristicas de ortesis robéticas de

rehabilitacion de marcha
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Capitulo 4

DISENO E IMPLEMENTACION DE PLATAFORMA
DE DESARROLLO DE LA AAFO

4.1 — Introduccion

El estudio y analisis del estado del arte efectuado en el Capitulo 3
sobre sistemas de actuacion y de control para exoesqueletos de
rehabilitacion de marcha, permitio visualizar las ventajas de utilizar
musculos neumaticos artificiales como elementos activos para este
tipo de dispositivos roboéticos. Entre estas ventajas figuran su alta
relacion potencia-peso, que reduce significativamente el consumo de
energia, y su complianza variable, mediante la cual se logra una
interaccion fisica segura y adaptable entre el exoesqueleto y el
paciente (Daerden, 1999; Ali et al, 2008; Ferris et al., 2005).
Particularmente esta tltima caracteristica se vincula con el control de
impedancia propuesto por Hogan (1984), en donde la magnitud del
momento articular aplicado se ajusta segun el cambio de posicion
articular actual respecto de una trayectoria de referencia. Ademas, el
momento se define de orden cero (rigidez) o superior (segundo o
tercer orden) segun la posicion angular y sus derivadas, posibilitando
asi la definicion de un esquema de control adaptable que contemple
el nivel de actuacion requerido en cada etapa del proceso de
rehabilitacion del paciente; en este caso la paciente con MMC

estudiada.
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Considerando estos antecedentes, en este capitulo se describe los
materiales y métodos empleados para diseflar y desarrollar un
sistema de actuacion neumatico de la ortesis robdtica y un prototipo
de AAFO instrumentada, que conjuntamente conforman Ila
plataforma de desarrollo de la drtesis robdtica propuesta en esta tesis
doctoral. En primer lugar se estudian las caracteristicas de una
valvula reguladora de presion proporcional neumatica marca Festo®,
utilizada para regular la operacion del actuador de musculo
neumatico, también marca Festo®. En segundo orden se detallan los
elementos que conforman el banco de prueba del sistema de
actuacion neumatico implementado y se especifica el procedimiento
aplicado para la calibracion de sus instrumentos. En tercer término se
caracteriza la dindmica de la valvula proporcional y del musculo
neumatico considerando la aplicacion prevista. Luego se mencionan
los pasos seguidos para la construccién del prototipo de AAFO
instrumentada, basado en las dimensiones antropométricas de la
paciente MMC estudiada y en la incorporacion de una serie de
sensores, cuya metodologia de calibracion es también presentada.
Finalmente, se realiza una evaluacion del funcionamiento de la
AAFO instrumentada, previo a la implementacién de su sistema de

control.

4.2 — Especificaciones de la valvula proporcional neumatica

La revision de la literatura muestra que en principio, las valvulas
reguladoras de presion proporcional (VRPP) constituyen una interfaz
de control adecuada para regular la fuerza ejercida por el musculo

artificial neumatico, al poseer alta resolucion de su puerto de salida y
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menor nivel de ruido que la valvula de modulacién por pulso PWM
(Beater, 2007). Ademas, trabajos previos sobre aplicaciones
industriales reportan un ancho de banda de 5 Hz para este tipo de
valvula de presion (Sorli et al., 2004), que incluye la gama tipica de
frecuencias de marcha humana, tanto en sujetos normales —minimo
entre 0.25 y 0.4, maximo 1.5 Hz— (Nilsson and Thorstensson, 1987),
como en pacientes con lesion medular incompleta —0.125 a 1.25 Hz—

(Pépin et al., 2003).

De acuerdo con estas caracteristicas, en esta tesis se decidio
trabajar con el modelo de valvula VPPM 6L-L-1-G18-0L10H-V1
marca Festo®. Segun las especificaciones del fabricante, este
modelo es una valvula de 3/2 vias, normalmente cerrada (rango de
regulacion de la presion: 0,02-10 bar; precision estandar: 2%;
histéresis maxima de presion: 50 mbar), que ofrece un ajuste infinito
de la presion y por lo tanto, de la fuerza o torque, permitiendo al
usuario setear las presiones de salida a través de una tension eléctrica
de referencia V,., comprendida entre 0 y 10 Vcc. La regulacion de
presion se logra con un control de multiples sensores a través de tres
modos de funcionamiento: rapido, universal y preciso (Festo,

2008a).

En la Figura 4.1 se muestra un diagrama de bloques de la
estructura PPRV, con su circuito de control de lazo cerrado (CLC).
De acuerdo con esta figura, la variable de referencia w en el circuito
CLC inicialmente actia sobre un comparador junto con la sefial de
retroalimentacion », como resultado de la medicion de la variable

controlada x. Luego, el circuito CLC detecta la desviacion del
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sistema e y acciona el elemento de control final, actuando su salida
directamente sobre el sistema controlado con el fin de compensar la
diferencia entre las variables de referencia w y controlada x. Este
proceso se ejecuta de manera continua tal que los cambios en w son

siempre detectados (Festo, 2008a).

Controlador de lazo cerrado Perturbaciones
R —— ] lz(Q,u
V i w Elemento de Elemento de _
. . controlde | {5} control final | istema | x
VaIialﬂJle det lazo cerrado (piston) controlad _’V aI:i%fe
referencia |

controlad

Sefial de Dispositivo
realimentacion de medida

Figura 4.1: Diagrama de bloques de la estructura mecatronica de la VRPP
(Festo, 2008a).

También se obtiene una desviacion a la salida del sistema si la
variable de referencia w se mantiene constante, pero la variable
controlada x cambia, tal como en el caso de una fluctuacion de la
velocidad de flujo de aire a través de la valvula debido a una accion
de conmutacién, un movimiento del cilindro o una variacién de la
carga. Por lo tanto, la variable de perturbaciéon z (denominada Q;,
para nuestra aplicacion) causara una desviacién del sistema, por
ejemplo a través de una caida de presion en el suministro de aire
comprimido. Al igual que en el caso previo, la variable de
perturbacion z actuara sobre la variable controlada x, evaluando la
capacidad del regulador para reajustar el valor de la variable

controlada x al de la variable referencia w.
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Tal comportamiento es descripto en las especificaciones del
fabricante a través de las curvas caracteristicas de la relacion presion
de salida de la valvula versus velocidad de flujo de aire, que
muestran una pendiente de mayor o menor valor en funcion de la
precision indicada. Segun estas especificaciones (Festo, 2008a), la
VRPP analizada mantiene un valor constante de su presion de salida
para un caudal de aire comprimido de hasta 100 veces su valor, una
cuestion que sera evaluada en las secciones siguientes a partir de la

experimentacion efectuada en el banco de pruebas implementado.

4.3 — Banco de prueba del sistema de actuacion neumaético

A fin de determinar el comportamiento estatico y dinamico de los
componentes del sistema de actuacion previsto para la oOrtesis
robotica propuesta, se implementd un banco de prueba cuyo
diagrama esquematico se visualiza en la Figura 4.2, compuesto por
los siguientes elementos: valvula proporcional (A), celdas de presion
para el registro de tal magnitud a la entrada y salida de la valvula (B
y C), tanque de volumen de 0.04 m’ (D), generador de seflales para
definir la entrada de referencia (E), circuito neumatico conteniendo
el compresor, filtro con trampa de agua, tanque adicional y regulador
para impedir variaciones de la presion de suministro (F, G, H, 1),
circuito de acondicionamiento de sefial (J), sistema de adquisicion de
datos (K) y musculo neumatico artificial, junto a una celda de carga
y el encoder lineal (L). A continuacién se presentan detalles técnicos

de cada elemento (Lescano et al., 2013).
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- Valvula reguladora de presion proporcional (VRPP): se empleo
una valvula de control direccional de 3/2 vias modelo VPPM 6L-L-1
-G18-0L10H-V1 Festo®, que provee ajuste infinito de la presion y
por lo tanto de la fuerza o flujo, a través de un voltaje de referencia
entre 0 y 10 Ve y segun tres modos de control de operacion: rapido,
universal y preciso (Festo, 2008a). Dos tipos de sefiales de referencia
fueron provistas a la VRPP a fin de mapear su espacio de trabajo:
sefal escalon de tension continua entre 0 y 5 V y sefial periddica de
0.4-1.5 Hz en el rango de 0-5V con un ciclo de trabajo del 50%. El
rango frecuencial se eligidé considerando las frecuencias de marcha
tipicamente observadas en sujetos normales y en pacientes con lesion

medular (Nilsson and Thorstensson, 1987; Pépin et al., 2003).

- Transductores de presion de entrada (B) y salida (C): se utilizo
el modelo MBS 1700 Danfoss® para medir y verificar si la presion
de alimentacién de la VRPP corresponde a la presion de suministro
del compresor. Por su parte, el modelo AKS 330 Danfoss® permitio
medir la presion suministrada por la VRPP a un tanque (D) de
volumen constante de 0.04 m’ y luego al musculo neumatico (L),

conectados corriente abajo.
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Figura 4.2: Esquema del banco de prueba implementado

(Lescano et al., 2013).

- Circuito neumatico: un compresor de 2.942x10° Pa (F) provey6 el
aire comprimido que fue acumulado en un tanque reservorio (H) para
estabilizar y suministrar a la VRPP una presién corriente arriba
constante, regulada por la unidad filtro-regulador de presion (G). La
presion de trabajo maxima fue de 6 bar (600000 Pa), considerando
las condiciones de operacion del PAM en términos de la fuerza
requerida para la aplicacion pretendida (Lescano et al., 2013). Luego
del tanque acumulador, el aire fluye a través de un filtro de trampa
de agua (I) y de la VRPP, que regula la presion de salida mediante su

voltaje de referencia (Figura 4.3).

- Placa de acondicionamiento de sefial (J): se utiliz6 para registrar
las sefiales de las celdas de presion convirtiendo la sefial de corriente
(4 a 20mA) en una tension sobre una resistencia de 500 Q.

Asimismo, la sefial de la celda de carga fue amplificada 200 veces

103




“Plataforma de desarrollo de ortesis robotica para rehabilitacion de marcha.
Aplicacion a un caso de estudio de Mielomeningocele”

mediante un amplificador AD623.

- Placa de adquisicion de datos (K): se utiliz6 el modelo NI USB-
6009 de Nacional Instrument® considerando su frecuencia de
muestreo, capacidad de transmision de datos a la PC via puerto USB
y su adaptabilidad a varios lenguajes de programacion. Mediante sus
entradas analdgicas y a partir de un instrumento virtual desarrollado
en Labview®, se adquirieron las sefiales provenientes de las celdas
de presion y del voltaje de referencia de la VRPP, asi como de los
instrumentos de medida, transmitiéndolas luego a la PC para

procesamiento y visualizacion de resultados.

- Musculo neumatico artificial (PAM): se utilizé el modelo DMSP-
40-400N-RM-CM marca Festo®, de 0.4 m de longitud nominal y
0.04 m de diametro (Festo, 2008b). El PAM es un actuador de
traccion de simple efecto, que al presurizarse se contrae en direccion
longitudinal ejerciendo una fuerza axial que se opone a la carga
aplicada. Segun las especificaciones del fabricante, es capaz de
ejercer una fuerza maxima de 6000N, soportar una presion maxima
interna de 600000 Pa y experimentar una contraccion maxima del

25% de su longitud nominal.

- Celda de carga: se empled el modelo MTS-1 marca BSL® de
4448.22N de capacidad, conectado en serie con el extremo moévil del
actuador neumatico, a fin de determinar la fuerza que ejerce el

musculo artificial en carga.

- Encoder: el modelo PZ34-S-250 marca Gefran®, de 0.25 m de

longitud se monté en forma paralela y solidaria al actuador
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neumatico para registrar la contraccion producida durante la
presurizacion del PAM. La sefial de voltaje analdgica registrada es

proporcional a su desplazamiento longitudinal.

Figura 4.3: Vista parcial del circuito neumatico, incluyendo la VRPP y la

celda de presion (Lescano et al., 2013).

4.3.1 — Calibracion de instrumentos de medicion

Previo al registro de sefales, se realiz6 la calibracion estatica de
la VPRP y de todos los instrumentos de medicion comprendidos en
el banco de prueba descripto. En el primer caso, se efectud aplicando
una presion de suministro (P;) de 6 bar y valores constantes de
tension de referencia (rango 0-5 Vcc), mientras se mantuvo cerrado
el puerto de salida de la valvula. Luego, aplicando como tension de
referencia diferentes valores en pasos de 1 V, se midi6 la presion de
salida con un moédulo de presion modelo Serie 700 P27 Fluke®
asociado a un calibrador de procesos multifunciéon modelo Fluke®
725. En la Figura 4.4 se muestra parte del banco de prueba

implementado para calibracion.
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Asimismo, la calibracion del transductor de presion corriente
arriba se basé en diferentes valores de P en un rango de 0-600000
Pa y el registro de su voltaje de salida sobre un resistor de 500 Q.
Similar procedimiento se aplicé para calibrar la celda de presion
corriente abajo, fijando la P, en 6 bar y variando la V,.,en pasos de 1
V con el puerto de salida de la VRPP conectado a un tanque. En
todos los casos se obtuvo un ajuste lineal con un coeficiente de
regresion mayor del 99%. Por su parte, los instrumentos asociados al
musculo neumatico (celda de carga y transductor de desplazamiento)
se calibraron bajo dos condiciones: sin carga aplicada al actuador y
con cargas en el rango de 250 a 3000 N. Para cada valor de carga, se
aplico una sefal continua variable de 0 a 5 V como entrada a la

valvula reguladora de presion (Lescano et al., 2013).

Figura 4.4: Vista parcial del banco de prueba implementado para el ensayo

de calibracion (Lescano et al., 2013).
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Ademads, la calibracion del transductor de desplazamiento se
efectud registrando la tension entregada ante el desplazamiento
longitudinal de su eje. Finalmente, la aplicacion de distintos pesos
permitio registrar la tension de salida de la celda de carga, logrando
asi obtener la curva de calibracion para este instrumento. En la Tabla
4.1 muestran las ecuaciones de las curvas de calibracion obtenidas.
Por su parte, la Tabla 4.2 evidencia el ajuste estadistico realizado a

partir de los datos experimentales obtenidos (Lescano ef al., 2013).

Tabla 4.1: Ecuaciones de calibracion de los instrumentos de medicion

(Lescano et al., 2013).

Valvula proporcional Presion[bar]=1.002*Tension[V] + 0.026

Encoder Tension [V]=-0.823*Desplaz/cm] + 24.35
Celda de carga Tension[V]=0.00077*Fuerza[/N] + 0.1508
Celda de presion Tension[V]=0.117*Presion/bar] + 0.9979

Tabla 4.2: Parametros estadisticos del ajuste lineal de calibracion

(Lescano et al., 2013).

Instrumento R’ SSE (Error de RMSE (Raiz del error
Encoder 0.9985 0.090 0.0549
Celdade carga  0.9952 0.02681 0.04376
Celda de 09998  0.0002349 0.002668
presion
VRPP 0.9999 0.005458 0.01372
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4.4 — Caracterizacion de flujo de aire a través de la valvula

neumatica

Tradicionalmente el comportamiento dindmico de las valvulas
reguladoras de presion proporcional ha sido caracterizado a partir de
la relacion existente entre la presion de salida y la tension de
referencia aplicada a la entrada (Beater, 2007). Sin embargo, para
una aplicacién tal como la propuesta en este trabajo, en donde se
requiere controlar en forma precisa la presion suministrada al
actuador de musculo neumatico para lograr simultaneamente, un
movimiento suave y una fuerza de interaccion eficiente con el
paciente, es importante considerar ademas de la tension de entrada,
el efecto de perturbacion que ejerce el flujo de aire comprimido
sobre la presion de salida de la valvula, el cual es causado por las
variaciones de carga que se producen debido al modo de operacion

del actuador.

Para definir esta cuestion crucial para la aplicacion pretendida, se
consider6 importante obtener una medida del flujo de aire
comprimido a través de la valvula y definir su espacio de trabajo. De
acuerdo al procedimiento descripto por la norma ISO 6358 (1989),
tal flujo se estima a partir de dos parametros caracteristicos de las
valvulas de presion neumaticas, tales como son la conductancia
sonica C y la relacién de presion critica b, vinculados segun las

expresiones (Beater, 2007):
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2

Pus_y,
J i Flujo sonico 4.1
u=Ca 1| Lo | fortp @n
out ]_b pin
G = Cp, ;}: for@ <b  Flujo chocado o subsonico (4.2)
out pm

en donde g,,: es el flujo volumétrico expresado en (m3/s); DPins Pous:
presiones de entrada y salida de la valvula (en bar siendo
1bar=100000Pa); b: relacion de presion critica (adimensional); C:
Conductancia sonica (m3/s bar); T;,, T,.: temperaturas de entrada y

salida= 298 °K.

Debido a que estos parametros C y b no han sido informados por
el fabricante de la valvula (Festo, 2008a), se sigui6 un procedimiento
alternativo para la obtencion de los mismos, basado en la carga y
descarga de un tanque considerando condiciones isotérmicas (Varga
et al., 2011; 2012). De acuerdo con la ecuacién de estado de los
gases ideales, la variacion de presion de la valvula corriente abajo
puede expresarse como:

KRT 4

pout :7q_pout; (43)

donde: p,,, : derivada de la presion de salida (bar/s); x: factor de

conversion; V: volumen del tanque (m3); 7 : derivada del volumen
del tanque (m3/s) y R: constante de los gases ideales = 286,9 (J/Kg
°K).
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Al conectar un tanque a la salida de la valvula se garantiza que el
volumen sea constante y de esta forma, el segundo término de la
ecuacion 4.3 se anula. Luego, a partir de las expresiones 4.1 a 4.3,
los parametros C'y b pueden ser estimados por despeje matematico.
Los resultados obtenidos a partir de esta caracterizacion de la valvula
para distintas presiones de suministro se muestran en la Tabla 4.3

(Rodrigo et al.,, 2016).

Tabla 4.3: Valores de C y b estimados para la carga de un tanque a través de

la VRPP (Rodrigo et al., 2016).

Presion corriente arriba Relacion critica Conductancia sonica
[bar] b C [m®/(s*bar)]
1.946 0.6624 1.6668e-04
2.954 0.5972 2.1299¢-04
3.964 0.5674 6.4101e-04
4.983 0.5541 7.8871e-04
5.991 0.5308 7.7140e-04
6.943 0.5328 7.0564e-04

Por su parte, en la Figura 4.5 se muestran las curvas de velocidad de

flujo a través de la valvula en las mismas condiciones de carga.

En dicha figura se visualiza que la velocidad de flujo se mantiene
constante hasta que la relacion entre la presion de salida y la de
suministro alcanza la relacién critica, a partir de la cual la velocidad
de flujo disminuye notoriamente a medida que la presion de salida

iguala a la entrada (Rodrigo ef al., 2016).
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Figura 4.5: Curvas de velocidad de flujo durante la carga de un tanque.

(1bar=100000Pa) (Rodrigo et al., 2016).

No obstante, cuando la VRPP esta conectada corriente abajo con
el PAM, el flujo a través de ésta se estima de manera diferente dado
que el volumen del PAM, a diferencia del tanque, varia con la
presion suministrada. En este caso se utilizd6 un procedimiento
alternativo que permiti6é estimar los flujos de aire de entrada y de
salida de la valvula en base a la ley ideal de los gases y las
ecuaciones de continuidad (Beater, 2007). Ademads, en el banco de
prueba visualizado en la Figura 4.2 se reemplazo el tanque (D)
corriente abajo de la valvula por el musculo artificial neumatico. De
este modo, al conectar el PAM corriente abajo de la VRPP, la

velocidad de flujo se expresa como:
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V
dpam = FAM Pout RT dx XPout

KRT
donde P, : velocidad de presion de salida de la valvula (bar/s);
Vear: volumen del PAM (m3); x: contraccion del PAM (x=longitud

actual-longitud nominal/longitud nominal); X: velocidad de
contraccion del PAM; «: factor de conversion; R: constante ideal de

los gases=286,9 J/Kg °K; T: temperatura = 298 °K.

A fin de hallar la velocidad de flujo a la salida de la valvula, el
volumen del actuador fue aproximado considerando su dependencia
de la variacion de longitud que exhibe el musculo durante su
funcionamiento. Para ello se modelé al PAM como un cilindro de
volumen variable en funcién de su contraccioén, y se estimd su
volumen mediante un polinomio de tercer orden (Hosovsky and

Havran, 2012):

VPAM(x)=ax3 +bx? +ex+d (4.5)
donde a, b y c son los coeficientes del polinomio obtenidos a través
del método de minimos cuadrados utilizando Matlab®. Luego, a
partir de la combinacion de las ecuaciones 4.4 y 4.5 se determind el
flujo de salida de la valvula. Por su parte, el flujo de entrada fue

obtenido a partir del de salida aplicando la ecuacion de continuidad

(Beater, 2007).

En cuanto a las condiciones de prueba experimental establecidas
para la estimacion del flujo de aire durante la operacion del PAM, se
fij6 la presion absoluta de suministro en 7 bar (700000Pa) y se

utilizaron los rangos de voltaje de 0 a 3V y de 0 a 5V como sefial de
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referencia, a una frecuencia de 1.5Hz. Asimismo, se registraron en
forma dindmica las presiones de entrada y de salida de la VRPP, el
desplazamiento longitudinal del PAM y la fuerza ejercida por el
PAM a través de sus respectivos elementos de medicion. Ademas,
una serie de pesos comprendidos en el rango de 250-3000 N fueron
aplicados al actuador. En particular, en este trabajo se evaludé un peso
de 814,23 N, correspondientes a la masa corporal de 83 kg de la
paciente MMC bajo estudio.

Finalmente, se compararon las presiones de entrada y salida de la
valvula para el sistema VRPP-PAM con el fin de determinar si existe
diferencia significativa entre ambas presiones. En este sentido, se
observo que para un rango de tension de entrada de 0 a 3V, la
variacion del volumen del actuador incrementd en un 10% la
velocidad de flujo de aire de salida. Por su parte, para una variacion
del voltaje de referencia de 3 a 5V, la velocidad de flujo de entrada
aumentd de 2,79 a 4.34 1/min, indicando por lo tanto un incremento
concomitante de la velocidad de flujo de salida con el voltaje de

referencia (Rodrigo et al., 2016).

4.5 — Caracterizacion del actuador de musculo artificial

neumatico

Para explorar la aplicabilidad del PAM como elemento activo de
la AAFO para rehabilitaciéon de marcha propuesta, se compar6d su
comportamiento con el del musculo esquelético biologico (Lescano
et al, 2013). Para efectuar esta comparacion en primer lugar se

consideré que si bien las caracteristicas microscopicas de los
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musculos bioldgicos aun no pueden ser emuladas tecnologicamente,
su funcionalidad macroscopica puede imitarse a través de actuadores
biomiméticos (Chu et al., 2005), tales como el DMSP de Festo®
(Festo, 2008b). En efecto, en ambos casos la fuerza es generada por
activacion, a través de un impulso nervioso para el caso del musculo
bioldgico y de la presion neumatica para el PAM. Otra similitud
entre estos elementos se vincula con la capacidad de contraccion,
que es aproximadamente del 35% respecto de la longitud de reposo,
pudiendo ademas funcionar en una configuracion de par agonista-
antagonista (Caldwell et al., 2000). Asimismo, la capacidad de
generacion de fuerza del PAM del orden de 6 veces el peso corporal
(Festo, 2008b), permitiria replicar las fuerzas musculares
desarrolladas durante la marcha humana (Winter, 2009; Sanchez et

al., 1999).

Sin embargo, es sabido que el musculo esquelético opera con
mayor eficiencia, responde mas rapidamente y tiene un control mas
preciso que el PAM (Caldwell et al., 2000). Teniendo en cuenta estas
similitudes y diferencias entre el PAM y el musculo esquelético
biologico, se registr6 el comportamiento estatico del PAM para
diferentes condiciones de carga. A partir de los datos obtenidos
experimentalmente, se representaron luego las curvas isébaras que
relacionan la capacidad de carga del PAM con su contraccion
longitudinal (Lescano et al., 2013). Los resultados de la Figura 4.6
indican que para una presion de entrada de 1 bar (100000 Pa) y carga
menor a 1000N, la contraccion lograda es menor del 5%, mientras

que a mayores valores de carga el PAM muestra un comportamiento
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isométrico. Por su parte, a mayores presiones de entrada el
comportamiento contractil del PAM se incrementa hasta el orden del
27% para presiones entre 4-5 bar. Estos resultados muestran la
potencialidad del PAM para operar en las condiciones de contraccion
concéntricas requeridas para la aplicacion prevista —en donde la
fuerza maxima que ha de desarrollar el PAM del orden de 4 veces el
peso corporal (Giddings et al., 2000)—, se corresponde con la carga
de 3000 N soportada por el actuador durante su evaluacidon

experimental (Lescano et al., 2013).

Curvas Isoébaras del PAM
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Figura 4.6: Curvas relativas fuerza-longitud evaluadas para el PAM

(Lescano et al., 2013).

Ademads, para contrastar estos resultados con los obtenidos a

partir del modelo de Hill del musculo esquelético (que incorpora
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elementos elastico y contractil para representar la dinamica de
contraccion del musculo esquelético), se empled una base de datos
de marcha previamente registrada para un sujeto adulto masculino
(25 afos de edad, altura 1,70 m y peso 70 kg) con cadencia normal, a
partir de la cual se estimaron las fuerzas musculares desarrolladas
durante un ciclo de marcha para los principales grupos musculares de
la extremidad inferior (Rodrigo, 2008; Rodrigo et al., 2008). En
particular, se evaludé la relacion fuerza-longitud para el grupo
muscular de flexores plantares del tobillo durante el periodo
comprendido entre el 50 y el 60% de ciclo de la marcha,
considerando la funcion crucial que tiene este grupo muscular
durante este periodo para lograr simultaneamente la propulsion del
centro de masas corporal y el soporte del peso corporal a través de su
potente contracciéon concéntrica (Neptune et al., 2001; Winter,
2009), que es precisamente la funcion que se espera realice el PAM

en la AAFO a desarrollar.

Por ultimo, a fin de comparar los resultados obtenidos para el
PAM con los del grupo de los flexores plantares del tobillo
considerados, se represent6 en el eje de abscisas la relacion longitud
muscular respecto de su longitud en reposo (I/l,) y en el eje de
ordenadas, la fuerza muscular desarrollada respecto de la fuerza
maxima (F/Fu.), tal como se visualiza en la Figura 4.7. Los
resultados logrados indican que el acortamiento experimentado por
los flexores plantares del tobillo durante el periodo del 50 al 60% del
ciclo de marcha es del orden del 3%, lo cual muestra que el

comportamiento del PAM podria satisfacer las condiciones de
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trabajo requeridas para la aplicacién aqui considerada (Lescano et

al., 2013), una cuestion que luego se profundizara.

Grupo Muscular Flexores

E 1.00 1
-
2
=
=
xR
g 0.99 1
-
=
i
=
=
2

0.99 1
=
«
N
T
D
=
=

0.98

096 096 097 097 098 098 099 0.99 1.00
Longitud Muscular / Longitud Nominal

Figura 4.7: Relacion fuerza-longitud estimada para los flexores plantares

del tobillo (Lescano et al., 2013).

4.6 — Implementacion del prototipo de AAFO instrumentada

La implementacion de este prototipo se basé en el siguiente
concepto expresado en el Capitulo 1. Tal como se menciond, la
lesion medular lumbosacra de MMC exhibida por la paciente
estudiada ocasiona una marcada debilidad de los musculos flexores
plantares del tobillo, lo cual se manifiesta en cambios respecto de la
normalidad en los patrones cinematicos y cinéticos de su marcha. A
partir de estas sefiales registradas con sensores adecuados, es posible

desarrollar algoritmos para controlar la operacion de la AAFO con el
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fin de propiciar la recuperacion funcional de marcha de la paciente

MMC.

En base a estos antecedentes y con el propdsito de realizar una
prueba de concepto de las caracteristicas requeridas para una ortesis
robotica orientada a este fin, se analizaron los requerimientos de
disefio para un prototipo de AAFO instrumentada. Tales

requerimientos funcionales se resumen en los siguientes:

- Poseer una estructura liviana que no limite el movimiento de la

paciente considerada.

- Disponer de sensores de contacto que permitan identificar las dos

fases principales del ciclo de marcha (apoyo y balanceo).

- Diferenciar dentro de la fase de apoyo del ciclo de marcha la
subfase de flexion plantar actuada, de tal manera de proporcionar
una asistencia activa a través de la AAFO, apropiada para esta

subfase de marcha.

- Registrar mediante sensores apropiados variables cinematicas y
cinéticas, tales como la excursion angular de la articulacion del
tobillo y la fuerza ejercida por el actuador con el fin de
caracterizar la dinamica articular a lo largo del ciclo de marcha

de la paciente MMC.

- Controlar el funcionamiento de la AAFO en base a un esquema
de control adaptable, basado por ejemplo, en los descriptores de
marcha MMC desarrollados en el capitulo 2. Ademas, la
estrategia de control ha de permitir la participacion activa del

sujeto bajo estudio en el proceso de rehabilitacion.
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Como una primera aproximacion para cumplimentar estos

requerimientos, se construyé un prototipo experimental de AAFO

instrumentada, cuya estructura fue disefiada computacionalmente

para esta aplicacion a partir de un trabajo previo (Pereyra et al.,

2012a; 2012b). El prototipo de AAFO implementado incluye los

siguientes elementos:

Miusculo artificial neumatico (PAM): en base a la
experimentacion realizada en el banco de prueba con este tipo de
actuador y a las medidas antropométricas de la paciente, la
AAFO incorpora un musculo neumatico, modelo MAS-20-200N-
AA-MC-0O-ER de Festo®, de 0.02 m de diametro y 0.35 m de
longitud, ubicado en la parte posterior de la AAFO, imitando la

disposicion del Triceps Sural en la pierna.

Encoder Lineal: se selecciond el modelo PZ34-S-250 de
Gefran®, ubicado en paralelo con el PAM para registrar las

variaciones de longitud durante su operacion.

Celda de carga: se eligié la celda de carga modelo MIN,
capacidad 1000 1b (4448.22N) de BSL®, sensibilidad de 2 mV/V
para registrar la fuerza ejercida por el actuador. Estd ubicada en
serie con el actuador y permite ademas definir los margenes de

seguridad de la fuerza a aplicar.

Sensor de excursion angular del tobillo: el sensor elegido es un
potenciometro lineal modelo FCP40A 1KOhm +/-10%,

linealidad +/-0.5%, marca Sakae®, de alta sensibilidad, que
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constituye una de las sefiales de salida del sistema a partir de la

cual se plante6 el esquema de control del dispositivo robotico.

- Sensores de fuerza: se selecciond el modelo FSR 0.5 de
Interlink®, ubicados sobre una plantilla en la base de la AAFO,
que permiten identificar no sélo las fases del ciclo de marcha,
sino también medir en forma aproximada la componente vertical

de la fuerza de reaccion del suelo, FRSv (Lescano et al., 2015a).

Ademas de estos elementos de medicidn, se colocaron dos finales
de carrera mecéanicos en la region posterior y anterior del pie,
coincidentes respectivamente con la posicion del contacto inicial
(talon) y el despegue del antepié (metatarso) durante la fase de apoyo
de la locomocion, que permiten identificar las fases de apoyo y
balanceo del ciclo de marcha. A la hora de implementar la oOrtesis
robotica a utilizar por la paciente MMC, tales finales de carrera han
de ser reemplazados por sensores de fuerza (por ejemplo, el modelo
FSR 0.5’ de Interlink®) ubicados sobre una plantilla en la base de la
AAFO (Lescano et al., 2015a), con el proposito de no soélo
individualizar las fases del ciclo de marcha, sino también medir la

FRSv.

En la Figura 4.8 se visualiza el prototipo de AAFO
instrumentada, construido seglin las dimensiones antropométricas de
la paciente MMC. La plataforma, formada por este prototipo y el
sistema de actuacion neumatico, representa la planta del sistema
estudiado, sobre la que se defini6 e implement6 la estrategia de

control de posicion de la AAFO.
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Celda de carga

Potenciémetro

Finales de carrera

PAM
Figura 4.8: Prototipo de la AAFO instrumentada implementado, en donde
se observa el PAM, asi como los sensores de excursion angular,

desplazamiento lineal, fuerza y finales de carrera.

Por su parte, la Figura 4.9 muestra la estructura de soporte de la
AAFO vy el circuito neumatico que forman parte de la plataforma
implementada. Tal como se describié anteriormente, este circuito
consta de un filtro con trampa de agua, celdas de presion para el
registro de las presiones de entrada a la valvula proporcional y al
actuador neumatico, un regulador de caudal, asi como un
caudalimetro modelo SFAB-50U-HQ6-2SV-M12 marca Festo® para
el registro del flujo de aire de entrada a la valvula, y la valvula
proporcional que constituye el elemento que controla la presion

suministrada al PAM.

121




“Plataforma de desarrollo de ortesis robotica para rehabilitacion de marcha.

»

Aplicacion a un caso de estudio de Mielomeningocele

Valvula proporcional

Soporte de
Peso
adicional

Figura 4.9: Planta del sistema conformada por el prototipo de AAFO y

el circuito neumatico implementados.

A continuacion se describe la calibracion de los elementos de
medicion y las pruebas de funcionamiento efectuadas con el

prototipo de AAFO instrumentada.

4.6.1 — Calibracion de elementos de medicion de la AAFO

Para llevar a cabo esta calibracion se adquirieron y evaluaron en
régimen estacionario una serie de sefiales. En particular, para
determinar la variacion de longitud (o grado de contraccion) del
actuador se registré la tension del encoder lineal dispuesto en
paralelo con el PAM para distintas presiones de suministro y sin
aplicar peso adicional a la estructura. El encoder requirio de una
tension de alimentacion de 12 V y la contraccion del actuador (k) fue

determinada a partir de la expresion:
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k=k,+y/l, (4.6)

siendo k, la contraccion inicial del actuador, /, la longitud inicial del

PAM e y el desplazamiento del mismo.

Por su parte, la calibracion del potenciometro lineal que registra
la excursion angular del tobillo fue realizada a partir del uso de un
goniémetro manual, habitualmente utilizado en la practica clinica
para medir posicion angular. El véstago fijo del gonidmetro fue
colocado en paralelo al segmento pierna del prototipo de AAFO,
mientras que su brazo moévil permitié registrar el angulo que
experimenta el segmento pie respecto de la componente horizontal
durante la operacion del PAM. Se asumié como posicion inicial de la
AAFO la correspondiente al contacto inicial a través del talon, para
la cual el pie forma un angulo de 10° respecto del eje horizontal.
Ademas, para la calibracion de la celda de carga de la AAFO se
evaluaron distintos pesos aplicados, registrando luego la tension de

salida correspondiente a cada carga.

Respecto al circuito neumatico, las celdas de presion corriente
arriba y corriente abajo de la valvula fueron también calibradas para
una tension de alimentacion de 15 V, que genera sefiales de corriente
de 4 a 20 mA convertidas luego en tension sobre resistencias de
220Q y 270Q, respectivamente. Finalmente, el caudalimetro se
calibré a partir de la relacidon entre el flujo circulante y la tension
registrada. En la Figura 4.10 se muestran las curvas de calibracion y
en la Tabla 4.4 se visualizan las ecuaciones obtenidas para cada

instrumento de medida.
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Figura 4.10: Curvas de calibracion de los instrumentos de medicion: A-

Encoder; B-Potenciometro; C-Celda de presion 1; D-Celda de presion 2; E-

Caudalimetro; F-Celda de Carga.
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Tabla 4.4: Ecuaciones de calibracion de los instrumentos de mediciénen prototipo de

AAFO.
Instrumento Ecuaciéon R SSE RMSE
Encoder Tension[V]=0.6713*Desplaz[cm]+ 5.606 0.989 0.136 0.1166
Potenciometro Tension[V]=0.02891*Angulo[]+ 4.747 0.979 0.008263 0.0303
Celda de carga Tension[V]=0.0005*Fuerza[/N] + 0.13 0.9161 0.0008008 0.02001
Celda de presion 1 Tension[V]=0.3612*Presion[bar]+ 0.9123 0.9998 0.001014 0.01126
Celda de presion 2 Tension[V]=0.1423*Presion[bar]+ 1.209 1 1.576e-05 0.001323
Caudalimetro Tension[V]= 0.2979* Caudal[l/min] -0.0411 0.9995 0.04147 0.0614
Valvula proporcional Presion[bar]=1.007*Tension[V]+ 0.02886 0.999 0.0009659 0.01036

4.6.2 — Evaluacion del funcionamiento de la AAFO

Previo al desarrollo e implementacion del controlador de la
AAFO, se efectu6 una prueba preliminar de funcionamiento para
determinar si el sistema responde adecuadamente a los valores
caracteristicos de fuerza de reaccion del suelo que se manifiestan
durante el ciclo de marcha. Para esto se analizo la curva de la fuerza
de reaccion vertical del suelo (FRSv) de la paciente MMC y el punto
de aplicacién de la misma a lo largo del pie (centro de presiones) en

los instantes correspondientes a eventos tipicos del ciclo de marcha.

La Figura 4.11 superior representa la curva de FRSv promedio de
la paciente MMC y en linea de puntos su peso, mientras que en la
figura inferior se visualiza la diferencia entre la coordenada antero-
posterior (coordenada x) del punto de aplicacion de dicha fuerza
medida con plataforma de fuerza, relativa a la coordenada horizontal
del maléolo determinada a partir del marcador ubicado en el eje de la
articulacion de tobillo. Tal diferencia establece la distancia entre el

punto de aplicaciéon de la fuerza y la posicion del maléolo. Los
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puntos indicados representan los instantes de contacto inicial, primer
y segundo maximo de la FRSv y despegue del antepié durante la
marcha de la paciente MMC. Para estos instantes se observa el valor

de la fuerza y su punto de aplicacion respecto al maléolo.
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Figura 4.11: Fuerza de reaccion vertical y punto de aplicacion para un ciclo

de marcha de paciente MMC.

De acuerdo con estos datos de marcha de la paciente MMC y
teniendo en cuenta la caracteristica de pie talo que presenta, se
determind que el contacto inicial (x=0) se efectia aproximadamente
0.07 m por detras de la posicion del maléolo, en donde se registra un
valor de FRSv de 64.12 N, equivalente a 0.0688 veces el peso
corporal (931.95 N). Por su parte, el punto de aplicacion de los dos
picos maximos de FRSv (1005 N y 926.6 N) se ubica 0.02 m por

detras y al mismo nivel que la articulacion del tobillo,
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respectivamente, mientras que el despegue del antepié se produce
0.04 o 0.05 m por delante de tal articulacién, con una carga de

70.85N.

Para simular tal situacion de funcionamiento real a través del
prototipo de AAFO, se acopldé a la estructura de la ortesis una
palanca de primera especie. Sobre uno de sus extremos se aplicaron
pesas patrones de forma tal que la carga ejercida en los puntos de
mayor demanda del pie fuera equivalente a la FRSv registrada para
la paciente. Inicialmente la palanca se coloco 0.07 m por detras del
maléolo y se aplicd una pesa patron de 2Kg a 0.32 m del fulcro o
punto de apoyo de la palanca. Segun la relacion de palanca
establecida, a una distancia de 0.08 m a la derecha del fulcro, esta
carga se traduce en 78.48N (Figura 4.12A). Asimismo, se aplico un
peso de 26Kg ubicados 0.02 m por detrds del maléolo para
representar una carga de 1005N, equivalente al primer pico de la

FRSv para el caso MMC (Figura 4.13).

Pruebas de operacion adicionales fueron realizadas aplicando
pesos de 300 y SOON a 2 y 12 cm por delante de la articulacion del
tobillo, que representan respectivamente los instantes de tiempo en
donde la fuerza cae por delante del maléolo durante la fase de apoyo
medio para el caso MMC estudiado y el despegue del antepié¢ para
marcha normal. Bajo dichas condiciones de operacion, para distintas
presiones se evalud el comportamiento del actuador registrando la
contraccion y fuerza desarrollada. En las siguientes figuras se

visualizan los resultados de las pruebas efectuadas a lazo abierto.
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Asi por ejemplo, la Figura 4.12 muestra los registros logrados
para una sefial rampa de 0 a 4V y de 0.8Hz utilizada como sefial de
consigna de la valvula. En este caso la carga es de 78,48 N aplicada
0.07 m detras del maléolo, representando el contacto inicial. La
frecuencia elegida corresponde a la frecuencia de marcha (cantidad
de pasos efectuados por segundo) de la paciente MMC bajo estudio.
Los resultados indican que la forma de onda de la presion de salida
de la vélvula, equivalente a la presion de suministro del musculo
artificial, es similar a la de la tension de referencia aplicada, siendo

ademas sus magnitudes proporcionales (Fig. 4.12B).

Asimismo, la celda de carga registro una fuerza inferior a la
aplicada dado que el punto de sujecion del actuador (ubicado a 9 cm
detras del eje articular) no coincide con el de aplicacion de la fuerza,
formando asi una palanca de tercer género respecto a este eje cuando
el peso cae por detras del maléolo, se observa también que la fuerza
inicial realizada es de aproximadamente 90 N y luego se estabiliza
en un valor cercano a los 68N sin lograr registrar las variaciones de
fuerza debido a la baja sensibilidad de la celda de carga (Figura
4.12C). En referencia a la posicion angular del tobillo de la AAFO,
se observo una excursion de 10 grados de dorsiflexion y 20 grados
de flexion plantar (Fig. 4.12D). Por ultimo, el caudal de aire alcanzé
inicialmente un maximo de 27,58 1/min, anuldndose luego a medida
que el valor de la presion de salida iguala al de la sefial de consigna

(Fig. 4.12E).
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Figura 4.12: Sefales adquiridas para entrada de consigna rampade 0 a4V'y

0.8Hz, aplicando carga aproximada 80N a 0.07 m por detras del maleolo.

Por su parte, en la Figura 4.13A se muestra una imagen de una de
las pruebas realizadas para una carga aproximada de 1020 N (26.68
Kg aplicados sobre un extremo de la palanca de soporte de peso),
representando el primer méaximo de la FRSv que cae 0.02m por
detrds del maléolo. Para este valor de carga se aplicaron sefiales
senoidales y cuadradas de distinta amplitud, en un rango de
frecuencias de 0.5 a 1Hz. En particular, la Figura 4.13B representa
las sefiales registradas para una sefial de consigna senoidal de 0 a 3V

y de 0.8Hz.
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Figura 4.13: Sefiales adquiridas para entrada de consigna senoidal de 0 a 3V

y 0.8Hz, aplicando carga de 1020N, 0.02m por detras del maléolo.

Como resultado de este ensayo, se observo que a diferencia del
ensayo descripto anteriormente, la celda de carga logré distinguir
adecuadamente las variaciones de carga en funcién de la presion
suministrada al actuador registrandose un maximo de
aproximadamente 1020N al aplicar una presion de 3bar (Figura
4.13C). Por su parte, el analisis del grafico de excursion angular
permite inferir que tal presion aplicada es insuficiente para lograr la
flexion plantar para esta aplicacion, la figura 4.13D muestra una
curva del angulo del tobillo que es positiva durante todo el ensayo.
Con respecto al caudal de aire, se registraron valores inferiores a los
obtenidos en el ensayo anterior, en correspondencia con la sefial de
consigna aplicada de menor amplitud, en este caso el flujo de aire
maximo aproximado fue de 26.56 1/min para una tension de entrada

de 0 a3V (Figura 4.13E).
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Finalmente, se efectud otro ensayo aplicando una carga de 320 N
por delante de la articulacion del tobillo, que corresponde al valor de
FRSv que se produce 0.05 m por delante del maléolo para la
condicion de marcha MMC (Figura 4.14). Para esto se coloco un
peso de 8 Kg sobre el soporte de peso representando 320N aplicados
sobre la planta del pie. En la figura 4.14A se observa una presion a la
salida de la valvula levemente superior a 5 bar. Por su parte, la
fuerza realizada por el PAM alcanz6 valores aproximados a los 180N
(figura 4.14B). Al aplicar una presion mayor fue posible efectuar una
flexion plantar de aproximadamente 4 grados, lo cual se evidencia
con el cruce por cero de la excursion angular (Figura 4.14C)
comenzando desde una posicion de dorsiflexion de 10 grados.
Asimismo, el flujo de aire alcanzé un valor maximo de 29,75 1/min

(Figura 4.14D).
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Figura 4.14: Sefales adquiridas para entrada de consigna senoidal de 0 a 5V y

0.8Hz, aplicando una carga de 320N a 0.05m por delante del maléolo.
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4.7 — Conclusiones

En este capitulo se describio la plataforma de desarrollo
implementada en esta tesis, conformada por el sistema de actuacion
neumatico y el prototipo de AAFO instrumentada. La
experimentacion realizada con el banco de prueba del sistema
neumatico, especialmente construido para la aplicaciéon propuesta,
permitid la calibracion de instrumentos de medicion y la
caracterizacion del comportamiento tanto de la valvula proporcional,
como del musculo artificial neumaticos. Ademas, los ensayos fueron
realizados aplicando un rango de carga semejante al soportado por
los flexores plantares del tobillo durante la locomociéon humana
normal, con el fin de evaluar el comportamiento del sistema en las
condiciones de operacion previstas para la aplicacion propuesta. Los
resultados de calibracion indicaron para todos los casos, una relacion
lineal entre las variables de entrada y de salida, con un coeficiente de

regresion mayor que 0.99 (Lescano et al., 2013).

Por su parte, la descripcion del comportamiento de la valvula que
estima la dependencia de su presion de salida respecto de la
velocidad de flujo de aire comprimido fue efectuada para dos
situaciones de carga corriente abajo: con un tanque de volumen
constante y con el actuador de musculo neumatico. Los resultados
obtenidos evidenciaron un buen desempefio de la valvula neumatica
elegida para la aplicacion prevista (Rodrigo et al., 2016), lo cual serd
evaluado en detalle en el proximo -capitulo. En cuanto al
comportamiento del PAM, los resultados experimentales logrados

evidencian su potencialidad para operar en las condiciones de carga
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requeridas para la aplicacion prevista, en donde la fuerza maxima
que ha de desarrollar se corresponde con la capacidad de carga del
PAM evaluada experimentalmente. Se observd ademas una
capacidad de contraccion del PAM semejante a la del musculo
biologico durante el periodo critico del 50 al 60% del ciclo de la
marcha (Sorli et al.,, 1997; 2001; Lescano et al., 2013). Se destaca
también el comportamiento biomimético macroscopico semejante
entre el PAM y el musculo bioldgico (Chu et al., 2005), manifestado
por la equivalencia entre la presion de entrada al PAM vy el nivel de
excitacion neuronal que gobierna y coordina la actividad muscular

durante la marcha (Rodrigo et al., 2010a; 2010b).

El prototipo experimental de AAFO implementado cumple con
algunos de los requerimientos de diseflo establecidos para este tipo
de ortesis robdtica, ya que el mismo fue disefiado de acuerdo a las
dimensiones antropométricas de la paciente MMC bajo estudio,
incorporando ademas una serie de sensores que permiten registrar las
sefiales a partir de los cuales se desarrollara el esquema de control de
la AAFO propuesto en este trabajo. Los requerimientos de disefio no
considerados en esta etapa se relacionan con la evaluacion de una
estructura de soporte liviana y estética para la AAFO, asi como el
desarrollo de estrategias de control optimizadas que contemplen los

descriptores de marcha MMC propuestos en esta tesis.

La evaluacion preliminar del funcionamiento de la Ortesis
realizada en la que el prototipo fue sometido a diversas cargas,
equivalentes a las que seran aplicadas al operar como exoesqueleto

de rehabilitacion, muestra que en condiciones de maxima solicitud,
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con una carga de 1020N aplicada a 0.02m detras del maléolo, el
PAM es capaz de efectuar un torque de 94.6Nm con s6lo aplicar una
presion de 3 bar. Los ensayos realizados evidenciaron el rango de
cargas, el caudal de aire comprimido circulante en el sistema y la
excursion angular articular admisibles. Asimismo, las pruebas de
calibracién efectuadas mostraron una relaciéon lineal con un
coeficiente de regresion superior a 0.9 en todos los casos. Tal
evaluacion proporciona informacion de utilidad que sera considerada
en el capitulo 6 para el disefio del sistema de control preliminar del

prototipo de AAFO.
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Capitulo 5

MODELACION, EVALUACION Y VALIDACION DE
COMPONENTES DE LA AAFO

5.1 — Introduccion

La modelacion matematica constituye una valiosa herramienta
para el disefio y andlisis de la dindmica de sistemas complejos. La
obtencion de un modelo validado permite no solo simular el
comportamiento del sistema en condiciones reales de operacion, sino
también analizar su desempefio al aplicar diferentes arquitecturas de
control. En este sentido, la obtencién de modelos adecuados de los
componentes de un sistema puede conducir a una reduccidén
significativa del hardware y de la estrategia de control a utilizar,
posibilitando al mismo tiempo la evaluacion del rendimiento del

sistema en un entorno virtual seguro.

Considerando las ventajas de disponer de modelos que
representen el comportamiento de los distintos componentes de la
AAFO para rehabilitacion de marcha propuesta, en este capitulo se
describen los modelos obtenidos para el sistema de actuacion y la
estructura AAFO-extremidad inferior. En el primer caso, se obtienen
modelos lineales y no lineales de la relacion que tipicamente
caracteriza la dinamica de las valvulas reguladoras de presion
proporcional, asi como un modelo global que considera ademas la

dependencia de la presion de salida respecto de las perturbaciones de

135




“Plataforma de desarrollo de ortesis robotica para rehabilitacion de marcha.
Aplicacion a un caso de estudio de Mielomeningocele”

flujo que impone la operacion del PAM para esta aplicacion. Asi
también, se desarrolla un modelo que describe el comportamiento del

actuador de musculo neumatico.

En cuanto a la estructura de la AAFO, se presenta un modelo de
la misma de acuerdo a las dimensiones antropométricas de la
paciente MMC estudiada. Todos estos modelos han sido
implementados en el entorno de Matlab® a través de su herramienta

Simulink®.

5.2 — Modelacion de la valvula proporcional neumatica

El estado del arte muestra la aplicacion de distintos métodos
paramétricos (Ljung, 1999) y no paramétricos (Narendra and
Parthasarathy, 1990) que han permitido obtener respectivamente,
modelos lineales (Sorli et al., 1997; 2001; 2004; 2010) y no lineales
(Carneiro and Gomes de Almeida, 2006) para caracterizar la
dindmica de valvulas de presion proporcional, tipicamente a través
de la relacion presion de salida vs tension de referencia de la valvula
(Beater, 2007). De acuerdo con esto, en las secciones siguientes se
proponen tanto modelos lineales como no lineales de esta relacion

para la VRPP analizada en este trabajo.

Asimismo, considerando que para la aplicacion aqui pretendida
(relacionada con el uso de un PAM como actuador de la AAFO de
rehabilitacion de marcha), se requiere un control preciso de la
presion de salida de la VRPP para lograr simultineamente a través
del PAM, un movimiento articular suave y una eficiente fuerza de

interaccion con el paciente, resulta importante evaluar ademas, el
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efecto de perturbacion sobre la valvula que provocan las variaciones
de carga corriente abajo durante la operacion del PAM. En este
sentido, se presenta también aqui un modelo global lineal
desarrollado para la VRPP, que caracteriza la dependencia de su
presion de salida respecto de sus entradas de tension de referencia y

velocidad de flujo de aire comprimido.

5.2.1 — Modelo lineal

A fin de obtener un modelo que reproduzca adecuadamente el
comportamiento dindmico de la valvula analizada, se efectud el
registro de datos de entrada y de salida de la VRPP a partir del banco
de prueba experimental descrito en la Figura 4.2 del Capitulo 4,
conectando a la salida de la valvula un tanque de volumen constante
de 0.04 m®. Previo a su analisis en el dominio temporal, los datos
fueron suavizados utilizando una serie de filtros, tales como los de
Sawitsky-Golay y filtro pasabajo de Butherworth (Elliot, 1983;
Ljung, 1999).

Como primera aproximacién, se eligi6 un modelo paramétrico
lineal de lazo abierto, que vincula la presion de salida de la VRPP
con su tension de referencia. La sefial de entrada corresponde a una
sefial cuadrada de 1.5 Hz, rango 2-5 Vcc, con una presion de
suministro de 6 bar, mientras el puerto de salida permanecié cerrado
a fin de impedir la influencia de la carga conectada corriente abajo
de la valvula sobre la presion de salida (evaluacion en vacio). Luego
de una serie de pruebas con modelos subamortiguados de 2° y 3°

orden y sin retardo, se obtuvo el mejor ajuste para un modelo de 3°
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orden, cuyos parametros se estimaron a través de la herramienta de

identificacion de sistema de Matlab® (Ljung, 1999).

Ademas, la sefal fue subdividida para obtener adecuados
porcentajes para identificacion (60%) y validacion (40%) del
modelo. Asi también, el desempeiio del modelo logrado fue evaluado
y validado aplicando seiales de entrada en el rango frecuencial de
0.4 a 1.5 Hz. Para esto y con el fin de comparar las sefales real y
simulada, se implement6 un diagrama de bloques en el entorno
Simulink de Matlab®. De acuerdo con este procedimiento, la
funcion de transferencia de lazo abierto de la relacion presion de

salida vs tension de entrada viene dada por:

1.0049

G(s)=
(s) 1.2x107%s* +1.69x107 5% + 7.465x10 %5 + 1

(5.1)

caracterizada por un par de polos complejos conjugados y un polo
real ubicados en el semiplano izquierdo, lo cual indica que el sistema

presenta un comportamiento estable (Lescano et al., 2015b).

Finalmente, el modelo obtenido en vacio, fue validado con datos
experimentales de entrada y de salida, registrados al conectar un
tanque a la salida de la valvula de presion. Tales datos y su
aplicacion al modelo fueron comparados, obteniéndose errores
cuadraticos medios del orden de 0.26 (para Vrefde2 a5V, 1.5Hz) y
0.4051 (Vref de 0 a 4 V, 0.4Hz). Senales senoidales de distintas
frecuencias fueron utilizadas como sefial de entrada evidenciandose
que para frecuencias superiores a 1.5Hz se produjo una disminucion
de la presion de salida (atenuacion), por lo que se considerd que la

VRPP presenta un ancho de banda de aproximadamente 1.5Hz
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(Lescano et al., 2015b). Tal valor de frecuencia muestra la viabilidad
de utilizar este sistema en aplicaciones de rehabilitacion de marcha,
donde las frecuencias de locomocion tipicas en pacientes con lesion
medular oscila entre 0.125Hz y 1.25 Hz como maximo (Perry, 1992;
Gutierrez et al., 2005).

5.2.2 — Modelo no lineal

En términos generales, el procedimiento de identificacién del
comportamiento de un sistema dindmico mediante una red neuronal
artificial (RNA) consiste en ajustar los parametros de la red en base
al error entre las salidas del modelo y de la planta. Asumiendo que el
sistema fisico presenta una estructura matematica expresada como
una funcion f (v, u) de los valores actual y pasado de las entradas u y
de las salidas y, y que ademas es estable en el sentido que tanto las
entradas como las salidas estdn acotadas, su descripcion puede
efectuarse por una ecuacion en diferencias del tipo (Narendra and

Parthasarathy, 1990):

wk)y=f [ W), y(k=1), y(k=2),.. y(k—n),u(k),u(k-1),.. u(k— m)] n=m (5.2)

donde & es la variable de tiempo discreto, m y n el nimero de

retardos de entrada y salida, respectivamente.

Para esta clase de sistemas, existen dos esquemas tradicionales de
identificaciéon, denominados Modelo Paralelo y Modelo Serie-
Paralelo (Figura 5.1). En particular, la estructura de identificacion

del modelo serie paralelo o modelo NNARX (Nonlinear Auto-
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Regressive with Exogenous Input Models), es tal que la salida de la

planta y , ¢s realimentada al modelo de identificacion, de acuerdo a

un esquema conocido como retropropagacion estatica (en inglés,
static back propagation) (Narendra and Parthasarathy, 1990;

Carneiro and Gomez de Almeida., 2006) de la forma:

Pk +1)= flo(k ),y —n+ Du(k),..u(k —m+1)] (5.3)

que respecto del modelo paralelo (en donde la realimentacion viene
dada por la salida estimada), tiene la ventaja de ajustar mas

facilmente los parametros con menor esfuerzo computacional.

En base a estos conceptos, para el modelado de la VRPP se eligio
esta RNA con una configuracion de 3 capas completamente
conectadas, de 6, 5 y 1 neuronas, respectivamente. Ademas, las
funciones de activacion para la entrada y las capas ocultas fueron del
tipo tangente hiperbolica, y lineal para la capa de salida, eligiendo
como algoritmo de entrenamiento el método de Levenberg-
Marquardt (Haikyn, 1999). Asimismo, el vector de datos de la sefial
de entrada evaluada en el rango de 0.4-1.5 Hz y con distintas
condiciones de operacion de la VRPP (puerto de salida cerrado y
conectado al tanque corriente abajo), fue dividido para lograr

adecuados porcentajes para entrenamiento (70%), validacién

(15%) y prueba (15%).
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Figura 5.1: Modelo Serie Paralelo de redes neuronales para

identificacion de sistemas (Rodrigo et al., 2014).

A fin de modelar la dindmica no lineal de lazo abierto de la
VRPP analizada, se efectuaron distintas pruebas variando el nimero
de neuronas de las capas ocultas y retardos aplicados a las sefiales de
entrada y salida de la planta, calculando también el error de
identificacion. Finalmente, se implement6 un diagrama en bloques
en Simulink® para comparar las salidas real y simulada. Los
resultados con este modelo fueron mas precisos que para el primer
caso, obteniéndose errores del orden de 0.0034 y 0.0605 para las
mismas condiciones precedentes evaluadas (Rodrigo et al., 2014).
En la Figura 5.2 se visualiza el desempefio de los modelos lineal y no

lineal.
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Figura 5.2: Respuesta obtenida por simulacion del modelo lineal
(izquierda) y el modelo no lineal (derecha) para Vref =2-5 Vy f=1.5 Hz,
VRPP en vacio (Lescano et al., 2015b; Rodrigo et al., 2014).

5.2.3 — Modelo global

Para controlar la presiéon de salida de la valvula y lograr
simultaneamente un movimiento articular suave y una adecuada
fuerza de interaccion con el paciente a través del PAM conectado a
la AAFO por intermedio de la valvula, resulta importante evaluar el
efecto de perturbacion sobre la presion de salida de la VRPP que
provocan las variaciones de carga corriente abajo durante la
operacion del PAM. Ademas, si bien los sistemas neumaticos tienen

un comportamiento no lineal en condiciones reales, su dinamica
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puede aproximarse en forma lineal si su rango de trabajo se acota a
intervalos donde los componentes se comportan linealmente (Ljung,
1999).

Al respecto, la Teoria de Control establece que si un sistema es
lineal, es posible aplicar el Principio de Superposicion (Ogata, 1997).
Especificamente, aplicando este principio a la valvula reguladora de
presion neumadtica aqui analizada —cuya dindmica se representa
esquematicamente en la Figura 5.3 a través de sus entradas de
tension de referencia V,.,y de velocidad de flujo de aire Q,,, y de sus
salidas de presion Py, y Pg;— la salida total del sistema P,, se
obtiene como suma de las salidas parciales Py, y Py, que resultan
de evaluar separadamente cada entrada mientras la otra se anula, de

acuerdo con:

P

out

- PVref + PQin
(5.4
Pout = GVref 0in=0 * Vref + GQ,-,, Vief =0 * Qin

donde GVre ;Y GQm corresponden respectivamente, a las funciones de

transferencia obtenidas para cada entrada.

Vre_‘f —p - » | B Vyef
PPRV
Qi n PQin

Figura 5.3: Diagrama esquematico del sistema lineal que caracteriza
la dinamica de la VRPP considerada.

En base a estos conceptos y con el propdsito de modelar el
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comportamiento dindmico de la véalvula cuando esta conectada
corriente abajo al PAM, se realiz6 un registro de datos de entrada y
salida a partir del banco de prueba descripto en el capitulo anterior.
Luego, asumiendo la véalvula como una caja negra (es decir, sin
considerar su disefio mecatronico), se aplicé un procedimiento de
identificacion fuera de linea para encontrar las funciones de
transferencia parciales GV,.; y GQ;,, que representan las relaciones
Poid Vier ¥ Pou/ O, TESpectivamente. Previo a la identificacion del
sistema, los datos registrados fueron filtrados digitalmente con un
pasabajo Butherworth, con frecuencia de corte de 20Hz (Elliot,
1983).

Para obtener la funcion de transferencia (FT) Pout/ Vref de la
VRPP, se fij6 la presion de suministro en 7 bar mientras se mantuvo
cerrado el puerto de salida de la valvula (en vacio, sin carga corriente
abajo). Como entrada al sistema se consider6 una sefial cuadrada de
1.5Hz en el rango de 0 a 3V, teniendo en cuenta que este tipo de
seflales (escalonadas con cambios abruptos), contienen un espectro
suficientemente amplio de frecuencias y pueden aportar informacion
suficiente para la identificacion del sistema. Luego de experimentar
con distintas estructuras, se logro el mejor ajuste (94.64%) con una
FT de segundo orden, de respuesta amortiguada y sin retraso, en
forma similar a modelos previos de VRPP para aplicaciones
industriales (Sorli et al., 1997; 1998; 2001; 2004; 2010). La FT

finalmente adoptada viene dada por:

1.01
Gy (5) = (5.5)
(1+0.0415)(1 + 0.023)
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Por su parte, la relacion P, /Q;, que describe el efecto sobre la
presion de salida de la velocidad de flujo de aire comprimido de
entrada fue obtenida para el sistema VRPP-PAM, es decir con el
PAM conectado corriente debajo de la valvula mientras soportaba
una carga de 814.23N, que representa el peso de la paciente MMC
estudiada. Al igual que en el caso anterior, la presion de suministro
fue fijada en 7 bar y se utilizdé como tension de referencia de entrada
a la valvula una sefial escalon de 3 V. El mejor ajuste se logrd para la

siguiente FT:

~0.922 (1+0.9275)
(1+0.0415)(1+0.023s)(1+ 0.9275)

G (8) = (5.6)

correspondiente a un sistema de tercer orden amortiguado. Ademas,
dada la cercania entre el polo y el cero real que aparecen en esta
ecuacion, pueden ser simplificados, definiéndose asi un sistema del
mismo orden que el anterior, con idéntica ubicacion de polos.
Finalmente, a partir de la evaluacién conjunta de ambas FTs, la
salida del sistema representada a partir del modelo global de la
VRPP puede expresarse en forma genérica como (Rodrigo et al.,
2016):

_ K * Gan (s)* GQin (s) + K,* GQin (s)
" 14G (9*Gy(s) T 14G (5)* G (s)

0, G

La Figura 5.5 muestra los resultados de la validacion realizada
con el modelo global de la VRPP y con su modelo lineal

representando la relacion Pout/Vref. Se observa mejor aproximacion
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a los datos experimentales registrados en el caso del modelo global
de la VRPP.

35

Presion [bar]

|
0 0.05 0.1 0.15 0.2
Tiempo [s]

Figura 5.5: Resultados de validacion de modelos global y lineal de la
VRPP. P, presion de referencia; Py;,;: respuesta simulada del modelo P,,,/
Vyef; Pyimz: respuesta simulada del modelo global; P,,,: presion de salida de la

VRPP medida.

5.3 — Modelo del actuador de musculo artificial neumatico

En base a un modelo geométrico del PAM disponible (Szépe and
Sarosi, 2009), se obtuvo una ecuacion descriptiva de su
comportamiento estatico que posteriormente fue implementada
utilizando la herramienta Simulink de Matlab®. Si se considera
constante la presion de entrada al PAM, la fuerza F que éste
desarrolla en funcion de su capacidad de contraccion k& puede

aproximarse por una ecuacion exponencial del tipo:
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F(k)=ae™ +dk +e (5.8)
donde a, b, ¢, d y e representan los pardmetros incognita.

Ademas, con el fin de generalizar la expresion anterior para
representar la dependencia de la fuerza del PAM respecto de su
presion de entrada p, se reemplazan los parametros a, d y e por
polinomios de primer orden. Dado que la ecuacion final debe poseer
inversa para que un sistema de control de lazo abierto pueda
controlar al sistema, la parte exponencial debe ser simple. Como

resultado se tiene:

F(p,k)=(ap+b)e' " +(ep+ )k +gp+h (5.8)

siendo a, b, ¢, d, e, f, gy h los parametros a aproximar.

Por su parte, la inversa de la Ecuacion 5.8 estd definida por la
siguiente expresion, en donde la presion es funcion de la contraccion

y de la fuerza del PAM, segun:

—y+be" ) 1 kf +h
ae'™ 1 ke+ g

F(y,k)= (5.9)

Esta expresion fue utilizada para implementar en Simulink® un
diagrama en bloques representativo del comportamiento estatico del

PAM, visualizado en la Figura 5.6.
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Parametros identificados
a P Int
b Pl In2
c P in3 Fuerza PAM del modelo
d P ind
P In5
Fuerza PAM
Tl P in6
g P In7
Fuerza Real
n P in8
P In9
Presion de suministro P n10

P Operaciones matematicas

100000

Conversiénabar ¢optraccion

X

Figura 5.6: Diagrama en bloques del modelo geométrico del PAM
implementado en Simulink®.

Para su implementacion se utilizaron como entradas para cada
valor de presion, valores constantes de los parametros, aproximados
mediante la funcidon cftool de Matlab® a partir de las curvas
caracteristicas del PAM (Figura 5.7) relevadas de las graficas de

operacion provistas por el fabricante (Festo, 2008b).
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Figura 5.7: Curvas caracteristicas del PAM proporcionadas por el fabricante

(Festo, 2008Db).

Por su parte, en la Figura 5.8 se presentan los resultados de
aproximacion del modelo geométrico a las curvas de operacion del
PAM reales registradas para presiones de 2, 4, 5 y 6 bar a través del
banco de pruebas implementado. En todos los casos, el coeficiente
de regresion del modelo fue cercano a 0.98, lo cual indica que el
modelo geométrico caracteriza apropiadamente a partir de la
expresion (5.8) el comportamiento del PAM en condiciones

estaticas.
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Figura 5.8: Curvas caracteristicas del PAM obtenidas mediante el modelo
estatico planteado.

5.4 — Modelo del sistema AAFO

Debido a las propiedades altamente no lineales del sistema
mecédnico empleando actuadores neumaticos y de la interaccion
fisica del exoesqueleto con el ser humano (Pons, 2010; Nimawat and
Jailiya, 2015; Villa-Parra et al., 2015), lograr un modelo analitico de
todo el sistema es tarea compleja (Park et al., 2011). Por esta razon,
en la bibliografia solo se observa modelos del actuador (Blaya,
2003), se plantean estrategias de control basadas en controladores
cuya ganancia se ajusta de forma experimental (Ferris et al., 2006;
Park et al.,, 2011), o bien se efectia un control a lazo abierto

presurizando el musculo artificial neumatico en funcion de las fases
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de marcha, sin evaluar la fuerza ni la excursiéon angular resultante

(Ferris et al., 20006).

En base a estos antecedentes y teniendo en cuenta que la
modelacion facilita la puesta a punto de la estrategia de control,
principalmente cuando se ven involucrados seres humanos como
usuarios de los dispositivos robdticos, en este trabajo se identificd un
modelo preliminar de la planta a lazo abierto, a partir de los datos
registrados en las pruebas de funcionamiento de la AAFO reflejadas
en el capitulo 4. Tal modelo vincula la excursiéon angular efectuada
por la estructura (salida medida del sistema), con la fuerza o torque
aplicado por el miisculo neumatico, éste ultimo calculado como el
producto entre la fuerza medida y la distancia perpendicular del

punto de sujecion del PAM al eje articular (Figura 5.9).

Con el objetivo de comprender el comportamiento dinamico de la
estructura funcionando de forma aislada, como primera
aproximacion se eligié un modelo lineal de segundo orden tal como
suele ser representada la dindmica de la articulacion de tobillo

(Shorter et al., 2013; Saglia et al., 2013; Roy, 2013).
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Entrada vs Salida del Sistema

Torque aplicado [Nm] |

(9]

Angulo de sahda NI

MW

Figura 5.9: Sefiales de entrada y salida utilizadas para identificacion.

10

5
Tiempo [s]

Posteriormente se efectué la identificacion de la planta,
obteniendo un modelo representado por una funcion de
Transferencia (FT) de segundo orden, con polos complejos
conjugados ubicados en el semiplano izquierdo del plano s (sistema

estable), expresada como:

G(s)= 2_1 722 (5.10)
0.01238s> +0.005955s +1

Finalmente, la validacion de esta FT en base a su desempeifio ante
una sefal de torque de 1.5Hz arrojo6 un ajuste del 72% (Figura 5.10),

con un Error Cuadratico Medio de 0.3384.

Considerando el error y el porcentaje de ajuste obtenido a partir

de esta aproximacion lineal, se evidencia que el modelo hallado
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requiere mayor precision, por lo que en futuras investigaciones, se
debera considerar las caracteristicas no lineales del actuador para

minimizar el error de ajuste.

13 . " y " ' '
wmmmn Salida del modelo
Salida medida 1

Angulo [°]

Tl

Tiempo [s]

Figura 5.10: Respuesta del sistema real y simulada a partir del modelo.

5.5 — Conclusiones

En este capitulo se obtuvieron una serie de modelos para los
componentes del sistema neumdtico y la estructura AAFO. En
primer lugar, se desarrollaron modelos lineales y no lineales de la
valvula de presion proporcional neumadtica, que caracterizan la
clasica relacion entre la presion de salida y la tension de referencia
de entrada. Ademas, para considerar la dependencia de la presion de
salida respecto de las perturbaciones de flujo que impone la

operacion del PAM para esta aplicacion, se desarrolld6 un modelo
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global que describe la dindmica de la presion de salida en funcion de
sus entradas de tension de referencia y de velocidad de flujo de aire
comprimido. Por su parte, los resultados logrados para el PAM
muestran que el modelo geométrico es capaz de simular el
comportamiento del musculo neumatico segun las especificaciones
dadas por el fabricante. Tal modelo podria complementarse luego
con otros elementos que describan el amortiguamiento viscoso y la
friccion de Coulomb (Daerden, 1999; Beater, 2007), que tipicamente

caracterizan a los sistemas neumaticos.

Finalmente, el modelo lineal de la AAFO obtenido aproxima las
caracteristicas de la planta con un ECM del orden de 0.34, segtn los
resultados de su validacion. Tal como ha sido sefialado (Hosovky et
al., 2015), aunque la precision de los resultados logrados con este
modelo paramétrico es baja, tal modelo podria utilizarse en
combinacion con modelos basados en redes neuronales que
contemplen la dindmica no lineal de la planta no considerada por
esta aproximacion. Se prevé utilizar a futuro los modelos aqui
presentados y otros a ser explorados, con el objeto de evaluar el
comportamiento dindmico del sistema empleando distintas

estrategias de control de la AAFO.
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Capitulo 6

DISENO Y DESARROLLO DEL SISTEMA DE
CONTROL DE LA AAFO

6.1 — Introduccion

Tal como se menciond en el capitulo 3 referido al estado del arte
de los sistemas roboticos de rehabilitacion, diferentes esquemas de
control han sido desarrollados para el control de estos sistemas, que
van desde el control de posicion, control adaptable y hasta el control
jerarquico, en orden creciente de complejidad (Marchal-Crespo and
Reinkensmeyer, 2004; Jiménez-Fabian and Verlinden, 2012; Pérez
Ibarra et al., 2014). Asi por ejemplo, el control de posicién basado en
el registro de la actividad eléctrica de la musculatura durante la
marcha es una de las estrategias de control habitualmente utilizadas
para estos dispositivos (Ferris et al., 2005; 2006). Sin embargo,
dicho esquema no es aplicable al caso de paciente MMC estudiada
en esta tesis, debido a la paresis muscular que exhiben los flexores
plantares del tobillo derecho, lo cual requiere considerar otro tipo de

esquema de control.

En particular, teniendo en cuenta que la paresis de los flexores
plantares del tobillo en la paciente MMC se manifiesta en sus
patrones cinemadticos y cinéticos de marcha, en este capitulo se
describe el procedimiento empleado para disefiar e implementar un
esquema de control de posicion articular preliminar, basado en las

sefiales cinematicas registradas a través del prototipo de AAFO
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instrumentada y en el protocolo de rehabilitacion de marcha inicial
aplicado a pacientes con neuropatologias. Ademas, se evalla
experimentalmente el desempeiio del controlador sobre la plataforma
de desarrollo disponible y se analizan sus resultados para describir su

operacion.

6.2 — Protocolo de rehabilitacién para pacientes con lesion

medular lumbosacra

De acuerdo a la experiencia de médicos especialistas y
fisioterapeutas, el protocolo de rehabilitacion manual de marcha de
pacientes con lesion medular lumbosacra, tal como en el caso de la
paciente MMC estudiada, se lleva a cabo en dos etapas (Behrman
and Harkema, 2000; Harkema et al., 2000). Inicialmente se realiza
una evaluacion clinica exhaustiva del paciente, analizando las
retracciones de las partes blandas del pie, la estructura 6sea y la piel
a fin de establecer su condicion preliminar y determinar la excursion
angular articular maxima en condiciones pasivas. Seguidamente, con
el paciente en posicion de sedestacion se efectiia una terapia manual
con sesiones diarias de entrenamiento, basada en movilizaciones
suaves y pasivas del pie con el propdsito de mantener o incrementar
la flexibilidad de articulaciones y ligamentos, asi como mejorar el

tono muscular.

En la segunda etapa de este protocolo el paciente entrena su
marcha en cinta caminadora, mientras se asiste manualmente el
contacto inicial del pie con el suelo a través del talon y se descarga

progresivamente el peso corporal con un sistema de soporte parcial
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conformado por un arnés. Algunos ejercicios de marcha durante esta
etapa consisten en caminar en puntas de pie o bien, sobre un plano
inclinado descendente para estimular la recuperacion funcional de la

flexion plantar del tobillo.

Si bien este tipo de tratamiento contribuye a favorecer tal
recuperacion funcional, demanda mucho esfuerzo fisico del terapista
que asiste al paciente durante la rehabilitacion. Por esta razon,
diversas investigaciones demuestran que el empleo de Ortesis
roboticas permite optimizar substancialmente el proceso de
rehabilitacion del individuo afectado, al posibilitar la generacion de
patrones de entrada eferente y aferente reproducibles y evaluar
objetivamente el desempeiio de la actividad, ademas de liberar al
terapista del esfuerzo fisico que impone esta tarea (Purves et al.,
2004; Bayona-Prieto et al., 2009; Barbeau et al., 1999; Veltink et al.,
2001, Wirz et al., 2001).

Particularmente, una Ortesis robdtica tal como la AAFO
propuesta en este trabajo para la paciente MMC estudiada, permitiria
su progresiva recuperacion funcional de marcha bajo un esquema de
control basado en la participacion de la paciente en la toma de
decisiones y en las caracteristicas cinematicas y cinéticas de su
marcha en cada etapa del proceso de rehabilitacion, tal como
postulan Yang y colaboradores (2005). En este sentido, el
entrenamiento robotizado de marcha en pacientes MMC (Arriaga-
Rivera et al., 2015) y con lesion medular incompleta (Harkema et

al., 2000; Wirz et al., 2001; 2005; 2011) muestra resultados
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terapéuticos alentadores que podrian beneficiar a la paciente MMC
estudiada.

Considerando estos antecedentes y a fin de realizar una prueba de
concepto del desempefio de lazo cerrado del prototipo de AAFO
implementado, en este trabajo se disefid un esquema de control de
posicion preliminar. La implementacion de este esquema de control
intenta aproximarse a las primeras instancias del protocolo de
rehabilitacion basado en terapia manual consistente en un
movimiento controlado y repetitivo del pie en posicion de
sedestacion (rehabilitacion pasiva), hasta alcanzar una determinada
posicion articular definida por terapistas expertos de acuerdo con las
caracteristicas clinicas del paciente. Este tipo de control, no busca
generar aprendizaje motor durante el entrenamiento ya que no
permite desviar el patron de marcha predefinido, su objetivo
principal radica en mantener o mejorar la flexibilidad de la
articulacion de tobillo (Dietz et al., 2012; Saglia et al., 2013). En la
siguiente seccion se describe el procedimiento empleado para

implementar un controlador PI para la AAFO.

6.3 — Control de posicion de la AAFO

En términos generales, el controlador PID es un algoritmo de
control ampliamente utilizado en una gama de procesos industriales
debido a la robustez y confiabilidad que otorga al controlar el
sistema bajo estudio. En condiciones ideales, el PID puede
emplearse para el control de plantas no lineales, de parametros

variantes o de elevado orden, tolerando cambios perturbadores sin

158



“Plataforma de desarrollo de ortesis robotica para rehabilitacion de marcha.
Aplicacion a un caso de estudio de Mielomeningocele”

inestabilizar el lazo o bien, requiriendo s6lo un rapido ajuste de sus
parametros para resintonizarlo (Ogata, 1997). Segtin la estimacion de
Amstrém y Rundqwist (1989), el 95% de los bucles de control en la
industria son del tipo PID, y fundamentalmente Proporcional Integral
(PD)

Analizando las caracteristicas de estos controladores y los
resultados de las pruebas de funcionamiento de la AAFO
presentados en el capitulo 4, se implementé un controlador PI, ya
que permite aproximar a cero el error de estado estacionario,
mejorando al mismo tiempo el estado transitorio de la respuesta

(Ogata, 1997).

En la Figura 6.1 se visualiza el diagrama de bloques general del
controlador, en donde R(s) es la entrada del sistema correspondiente
a la posicion o trayectoria que se desea que siga la AAFO, C(s) es la
salida controlada del sistema (registrada a partir del potenciémetro
rotacional) que indica la posicion angular actual de la articulacion
del tobillo de la AAFO, E(s) la sefial de error del sistema y U(s) la
accion de control que actlia como sefial de consigna de la valvula

proporcional (Ogata, 1997).
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Planta

R(s) C(s)

v

AAFO

Figura 6.1: Diagrama de bloques controlador proporcional integral (PI).

La accion de control aplicada a la valvula, regula la presion y la
contraccion del PAM, y por tanto, la fuerza o torque que éste ejerce
para la flexion plantar de la articulacion del tobillo de la AAFO

instrumentada.

El objetivo del controlador PI implementado es evaluar sobre el
prototipo de AAFO instrumentada si la salida del sistema alcanza la
entrada de referencia correspondiente al valor deseado del angulo de
la articulacion del tobillo, tal como sucederia en la primera etapa del
protocolo de rehabilitacion manual de marcha aplicado al paciente de
acuerdo a la valoracidon previa realizada por el terapista. Asimismo,
para un entrenamiento efectuado durante el ciclo de marcha, como
sucederia en la segunda etapa de dicho protocolo, esta referencia sera
variable en el tiempo al describir la trayectoria articular normal
durante el ciclo de marcha o bien, adaptada de acuerdo a los

requerimientos del proceso de rehabilitacion del paciente.

Seguidamente se presentan los resultados de evaluacion del

controlador PI sobre el prototipo de AAFO.
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6.4 — Pruebas experimentales del controlador

En una primera etapa se evalud el desempefio del sistema en lazo
cerrado teniendo como objetivo lograr una determinada posicion
angular. Para ello se utilizd una placa USB 6343 de National
Instrument® para la conversion A/D de los datos obtenidos a través
del potencidometro rotacional y del resto de sensores de la AAFO, asi
como para la posterior conversion D/A de la accion de control (sefal
de consigna de la valvula) a través de una de sus salidas analogicas

(National Instruments, 2015).

La placa USB 6343 utilizada para adquisicion y generacion de
sefiales (Figura 6.2), cuenta con 32 canales de entrada analdgicos de
500 kS/s y resolucion de 16 bits, de £10 V y 4 salidas analogicas, de
900 kS/s, resolucion del6 bits, £10 V. También dispone de 48 lineas
de E/S digital (32 temporizadas por hardware hasta 1 MHz), cuatro
contadores/temporizadores de 32 bits para PWM (National
Instruments, 2015). Asimismo, permite adquirir y visualizar datos a
través de aplicaciones programadas con Labview® o Matlab®. En
este trabajo se emplearon ambas plataformas de programacion. A
partir del entorno grafico implementado en Labview®, se realizaron
todas las mediciones para la calibracion de los instrumentos,
procesamiento y registro de datos de la AAFO instrumentada. Por su
parte, mediante Matlab® se crearon las funciones de adquisicion de
datos y generacion de la accion de control, implementando a través
de este software el controlador PI del prototipo de AAFO

instrumentada.
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Figura 6.2: Visualizacion de la placa de adquisicion y generacion de sefiales
de control del prototipo de AAFO.

Una vez configurados los canales de entrada y de salida de la
placa de adquisiciéon de datos, se establecieron los valores de
referencia del angulo y se procedié al ajuste de los pardmetros del
controlador mediante prueba y error. Inicialmente se ajustd la
constante proporcional reduciendo la ganancia hasta el valor en que
el sistema comienza a oscilar. Una vez definido este valor, se ajusto
la ganancia de integracion. Finalmente, los resultados esperados

fueron obtenidos para valores K,= 0.001 y K;= 0.02.

En la Figura 6.3 se observa la respuesta del sistema para una
referencia fija de 8 grados de flexion plantar (4ngulo negativo),
comenzando el ensayo desde una posicion levemente superior a 10
grados de dorsiflexion. Los resultados indican que la salida logra el
valor deseado en aproximadamente 0.4 segundos, con un error
practicamente nulo. Se visualiza también que la accion de control

alcanza el valor maximo de tension, con rango de 0 a 5V, para
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obtener una presion de entrada al PAM menor a su maximo valor de

operacion (6bar).
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Figura 6.3: Respuesta del sistema a una referencia fija
correspondiente a 8 grados de flexién plantar.

Asimismo, debido a la aplicacion de un controlador con parte
integral, se evalu¢ el sistema aplicando un controlador con anti wind-
up (Amstrom and Rundqwist, 1989). El efecto no lineal denominado
wind-up es causado por la interaccion de accion integral y las
saturaciones. Para un sistema de control con una amplia gama de

condiciones de funcionamiento puede ocurrir que la variable de
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control alcance los limites del actuador. Cuando esto sucede, el bucle
de retroalimentacion se rompe y el sistema trabaja en lazo abierto, ya
que el actuador permanece en su limite, independientemente de la
salida del proceso. Si se utiliza un controlador con accion
integradora, el error continuara siendo integrado y el término integral
puede llegar a ser muy grande (Ogata, 1997). Esta situacion fue
considerada y se implement6 el controlador PI con anti wind-up, sin
hallar mejoras relevantes en los resultados frente al control PI inicial,
aunque generando una accion de control que no se establece en un
limite determinado, sino que presenta oscilaciones tal como se

observa en la Figura 6.4.

6 T T T T T

Accion de control |

0 L L L L L
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6

Angulo medido

-
o

*  Angulo de referencia

o
!

Ang. Tobillo [°] Tensién [V]
N
o

10 ? ; 3 ‘ .
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6
20
—_
2. 10} 4
8
g Or T
a5
10 . . . . .
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6
Tiempo [s]

Figura 6.4: Aplicacion de controlador PI con anti wind-up para sefial de
referencia de 8 grados de flexion plantar.

El sistema también fue evaluado considerando una trayectoria de

referencia variable, en este caso se establecid como entrada deseada
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una sefial senoidal en el rango de frecuencias de 0,1 a 1Hz (Nilsson
and Thorstensson, 1987; Pépin et al, 2003), que incluye la
frecuencia de marcha normal (del orden de 1Hz) y del caso MMC
estudiado (0.8 Hz). En la Figura 6.5 se muestra el desempefio para
una frecuencia de 0.16Hz, que corresponde al orden de frecuencias

usadas en la etapa inicial de la terapia manual de rehabilitacion.
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Figura 6.5: Respuesta del sistema para seguimiento de sefial senoidal de
0.16Hz

A partir del analisis de la Figura 6.5, se deduce que el mayor
error de seguimiento de trayectoria se produce durante la descarga
del actuador. Un control mas preciso de la misma se lograria
incorporando un segundo PAM para comandar la dorsiflexion del
tobillo durante el entrenamiento robotizado de marcha. Sin embargo,

considerando que la paciente MMC presenta hiperdorsiflexion
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debido a la mayor actividad de los dorsiflexores del tobillo, estos
musculos no requeririan asistencia activa, lo cual podria contribuir a

mejorar tal posicion.

Por 1ltimo, en la Figura 6.6 se muestra la respuesta del sistema
para una trayectoria de referencia de frecuencia correspondiente a la
de marcha de la paciente MMC estudiada, con un mayor error de
seguimiento correspondiente a los intervalos de dorsiflexion
(descarga de la valvula proporcional), sin embargo en los intervalos
de flexion plantar, cuando el valor del angulo de tobillo va de 8 a -8
grados, el error de seguimiento se reduce luego de aproximadamente

2.5 segundos.
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Figura 6.6: Respuesta del sistema para referencia senoidal de 0.8Hz
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Como conclusion de este apartado puede decirse que la
aplicaciéon de un controlador PI, permite movilizar la AAFO
efectuando una flexion plantar de hasta 8 grados, siendo este el
objetivo de control principal cuando se desea mantener la
flexibilidad de la articulaciéon de tobillo durante las instancias
iniciales del proceso de rehabilitacion de pacientes que exhiben
paresis muscular de triceps sural. Cabe destacar que en esta etapa de
rehabilitacion es de fundamental importancia la participacion del
terapista quien sera el encargado de ajustar los parametros de la
trayectoria a seguir tales como el tipo de onda, la amplitud,
frecuencia etc, de acuerdo con la evaluacion clinica previa del
paciente y la evaluacion del progreso del mismo (Dietz ef al., 2012;

Saglia et al., 2013).

6.5 — Conclusiones

En este capitulo se presenta una prueba de concepto de un
esquema de control de posicion, implementada y evaluada sobre el
prototipo de AAFO instrumentada. El objetivo de control de este
prototipo de 1 grado de libertad fue alcanzar un angulo de referencia
deseado a partir de la implementacion de un controlador PI en base
al registro, adquisicion y generacion de sefiales a través de una placa

NI USB 6343 disponible.

Los resultados preliminares evidencian que es posible alcanzar
una flexion plantar de hasta 8 grados con la AAFO desarrollada
aplicando una presion de 4 bar para la frecuencia de marcha de la

paciente considerada (0.8Hz), evidenciandose una reduccién del
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error de seguimiento del sistema en lazo cerrado durante los
intervalos de flexion plantar obtenidos para distintos valores de

posicion articular de referencia.

La plataforma experimental aqui desarrollada permitira disefiar y
aplicar nuevas estrategias de control optimizadas considerando los
descriptores caracteristicos de marcha MMC obtenidos, asi como los
modelos matematicos desarrollados en este trabajo de tesis, con el
proposito de lograr un control de la AAFO que promueva la

recuperacion funcional de marcha en pacientes MMC.
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Capitulo 7

CONCLUSIONES, APORTES Y PROPUESTAS
FUTURAS

7.1 — Conclusiones

Esta tesis doctoral forma parte de diversos Proyectos de
Investigacion de la Universidad Nacional de San Juan (21/1967, Res.
N° 037-2011-CS, 2011-2014; 21/11109, Res. N° 018-2014-CS,
2014-2015 y 21/138, Res. N° 1531-2016-CS, 2016-2017), asi como
del Proyecto IDEA 2014 titulado “Desarrollo de un prototipo
exoesquelético de rehabilitacion de marcha en pacientes con
Mielomeningocele de la provincia de San Juan”, financiados
respectivamente por la UNSJ y por la Secretaria de Ciencia,
Tecnologia e Innovacion del Gobierno de la Provincia de San Juan
(Exp. N° 1400-SECITI-0031-2014, 2016-2017), en los que se

participa como investigadora.

La tematica de este trabajo de investigacion esta enmarcada en el
area de la Biomecatronica aplicada al disefio y desarrollo de
tecnologia de rehabilitacion para discapacidad motora (Veltink et al.,
2001; Koopman et al., 2001). Mediante tal investigacion se pretende
contribuir al desarrollo de una solucion tecnologica a través de un
prototipo de prueba de dispositivo exoesquelético, que permita
rehabilitar la marcha humana en pacientes con desordenes
neuromotores provenientes del Mielomeningocele (MMC). Dada la

complejidad de la tematica, su abordaje implicd la integracion de
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conocimientos del area de la neurociencia, robdtica, tecnologias de

interfaz, instrumentacion, sistemas dinamicos y teoria de control.

En este contexto, esta tesis doctoral realiza un aporte
significativo, al disefiar y desarrollar un prototipo de ortesis robotica
de tobillo-pie (AAFO) orientada especificamente, a la rehabilitacion
de marcha de un caso de estudio de una paciente con lesién
lumbosacra de MMC, sentando las bases teodricas y tecnologicas
requeridas para el desarrollo de este tipo de exoesqueletos, tal como
plantea la hipotesis de trabajo. Para cumplir este proposito, en primer
lugar se estudiaron y analizaron pormenorizadamente los patrones de
marcha normal (Winter, 2009; Sanchez Lacuesta et al., 1999) y de
pacientes con MMC (Ounpuu et al, 1996; Bartonek and Saraste,
2001; Gutierrez et al., 2003a; 2005), asi como las caracteristicas de
los sistemas de actuacion y de control de ortesis roboéticas de
rehabilitacion (Riener et al., 2005; 2010), con el fin de establecer las
bases teodricas y tecnologicas requeridas para el desarrollo de este

tipo de dispositivos roboticos.

En particular, se estudiaron las caracteristicas cinematicas y
cinéticas de locomocion de sujetos normales y del caso de estudio de
paciente MMC, cuyos patrones de locomocion fueron adquiridos en
el Laboratorio de Marcha de FLENI (Buenos Aires). El analisis de
estos patrones empleando diversas técnicas de procesamiento de
sefiales (Chau, 2001a; 2001b; Elliot, 2013; Hussain et al., 2011;
Winter, 1984; Giese and Poggio, 2000; Ilg et al, 2003; Gonzalez
Cabrera, 2003; Box et al., 2008; Peterson et al, 2010), permitid
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desarrollar una serie de descriptores caracteristicos de la marcha en

pacientes con Mielomeningocele.

Ademas, el trabajo doctoral incluy6 el disefio y desarrollo de un
sistema de actuacion neumatico y de un prototipo de AAFO
instrumentada, que conjuntamente conforman la plataforma de
desarrollo de la ortesis robotica propuesta en esta tesis. Para esto se
disefi6 y construyé un banco de prueba del sistema de actuacion
neumatico —compuesto por una valvula reguladora de presion
proporcional y un musculo artificial neumaticos marca Festo®
(Festo, 2008a; 2008b)—, que permiti6 registrar y adquirir datos para
la calibracion de los instrumentos de medicion y la caracterizacion
del comportamiento dinamico tanto de la valvula de presion
proporcional, como del musculo artificial neumaticos. En cuanto al
prototipo de AAFO instrumentada, su construccién se basod en las
dimensiones antropométricas de la paciente MMC estudiada y en la
incorporacién de una serie de sensores que permiten registrar
variables cinematicas y cinéticas. Asimismo, se disefié e implementd
un esquema de control de posicion preliminar, cuyo desempeiio fue

posteriormente evaluado sobre el prototipo de AAFO instrumentada.

Otro aporte de la tesis doctoral se vincula con la obtencion de
modelos matematicos de los componentes del sistema neumatico
(valvula de presion y musculo artificial neumaticos), asi como de la
estructura de la AAFO, a partir de datos experimentales. En el
primer caso, ademas de los modelos lineales y no lineales logrados
para la relacion que tipicamente caracteriza la dindmica de las

valvulas de presion proporcional, se obtuvo un nuevo modelo global
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que considera la dependencia de la presion de salida respecto de las
perturbaciones de flujo que impone la operacion del PAM
(pneumatic artificial muscle) para esta aplicacion. En particular, los
resultados experimentales hallados a partir de este nuevo modelo
mostraron una vinculacion relevante entre la velocidad de flujo a
través de la valvula y la velocidad de cambio de la rigidez del PAM
(Rodrigo et al., 2016). En efecto, se observd una relacion directa
entre estas dos variables y por lo tanto, una relacion inversa entre la
velocidad de flujo y la complianza del PAM, lo cual podria ser
relevante para disefiar un controlador de complianza variable. Por su
parte, se identifico el comportamiento estatico del PAM a partir de
un modelo que estima su fuerza de salida en funcion de la presion de

entrada y de su contraccion.

En el segundo caso, para caracterizar la planta bajo estudio se
desarrolld un modelo de la estructura de la AAFO que relaciona el
torque aplicado por el actuador con la excursion angular medida. En
todos los casos, los modelos fueron validados con datos

experimentales.

Por consiguiente, la elaboracion de este trabajo de tesis doctoral
permitié realizar aportes no solo cientificos, sino también
tecnologicos. Desde el punto de vista cientifico, esta tesis contribuye

a:

- Caracterizar la locomocion de pacientes con lesion medular
lumbosacra proveniente de Mielomeningocele a partir de los

descriptores de marcha MMC obtenidos aplicando diversas
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técnicas de procesamiento de datos, que determinan el
comportamiento mecanico de la extremidad inferior durante la

ambulacion.

- Modelar la dindmica de un sistema de actuacion neumatico
especifico para la AAFO, que considera el efecto de
perturbacion sobre la presion de salida de la valvula que impone

la operacion del PAM para esta aplicacion.

Desde el punto de vista tecnolédgico, la contribucion del trabajo
de doctorado se relaciona con la implementacion de una plataforma
de desarrollo para oOrtesis robdticas de rehabilitacion de marcha,
conformada por un sistema de actuacion neumatico y un prototipo de
AAFO instrumentada, cuyos elementos sensores posibilitan el
disefio, desarrollo, analisis y evaluacion de estrategias de control
particularmente adaptadas a la marcha MMC estudia. Ademas, la
plataforma fue evaluada bajo un control de posicién de lazo cerrado,
especificamente disefiado e implementado a partir del registro,
adquisicion, procesamiento y generacion de seflales mediante una
placa de adquisicion programada para tal fin a través de Matlab.
Finalmente, tal plataforma constituye una herramienta valiosa para
profundizar en el conocimiento de las caracteristicas requeridas para
exoesqueletos robodticos, con el fin de propiciar la recuperacion
funcional de marcha no sélo de pacientes con Mielomeningocele,

sino también de pacientes con otro tipo de neuropatologias.
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7.2 — Publicaciones del trabajo doctoral

Como parte del trabajo realizado durante el desarrollo de esta
tesis, se han generado las siguientes publicaciones y presentaciones

en congresos nacionales ¢ internacionales, a saber:

Revistas Cientificas con Referato:

Rodrigo SE, Lescano CN, Rodrigo RH. Application of Kohonen
maps to kinetic analysis of human gait. Rev. Bras. Eng. Bioméd.,

28(3), p.217-226, 2012.

Lescano CN, Herrera CV, Mirabal, ZR, Rodrigo RH, Rodrigo
SE. Characterization of a pneumatic artificial muscle for its
application in an active ankle-foot orthosis. Journal of Physics:

Conference Series 477, 012040, 2013.

Lescano CN, Rodrigo RH, Rodrigo SE. Desarrollo de un sistema
de registro dinamico de presiones plantares. Revista

Iberoamericana de Ingenieria Mecanica, 19(1), p. 49-58, 2015a.

Lescano CN, Rodrigo SE, Christian DA. A possible parameter
for gait clinimetric evaluation in Parkinson’s disease patients. J.

Phys.: Conf. Ser. 705, 012019, 2016c¢.

Rodrigo SE, Lescano CN, Patifio HD. A new global model to
characterise the dynamics of a pneumatic proportional pressure
valve for a biomechatronic application. J Braz. Soc. Mech. Sci.

Eng, doi 10.1007/s40430-016-0591-x, 2016.
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Congresos Internacionales

Lescano CN, Rodrigo SE, Herrera CV. “’Dynamic response of a
pneumatic pressure valve applied to the design of an actuation
system in assistive robotics’’. Congreso Latinoamericano de
Ingenieria Biomédica- CLAIB 2014, Parand (Argentina), 29-31
Oct, 2014.

Lescano CN, Rodrigo SE, Herrera CV. Dynamic response of a
pneumatic pressure valve applied to the design of an actuation
system in assistive robotics. IFMBE Proceedings (VI Latin
American Congress on Biomedical Engineering, CLAIB 2014),
49, p.952-955, 2015b.

Lescano CN and Rodrigo SE. “Analysis of footpath spatio-
temporal variability during gait. A case study of a low-lumbar
level Myelomeningocele patient”. School and Symposium on
Advanced Neurorehabilitation, SSNR 2016. Baiona (Spain), 06-
10 Jun, 2016a.

Congresos Nacionales

Lescano CN, Herrera CV, Rodrigo SE. “Clasificacion de
patrones de marcha humana mediante Redes Neuronales”. XVIII
Congreso Argentino de Bioingenieria, VII Jornadas de Ingenieria

Clinica, SABI 2011, Mar del Plata, 2011.

Lescano CN, Herrera CV, Mirabal, ZR, Rodrigo RH, Rodrigo
SE. “Characterization of a Pneumatic Artificial Muscle for its

application in an Active Ankle-Foot Orthosis”. XIX Congreso
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Argentino de Bioingenieria, VIII Jornadas de Ingenieria Clinica,

SABI 2013, Tucuman, 2013.

Lescano CN. “’Caracterizacion de sistema de actuacion
neumatico aplicable en exoesqueleto de Rehabilitacion de
marcha’’. Segundo Encuentro de Jovenes Investigadores:
Consolidando espacios del quehacer cientifico de San Juan,

ISBN 978-950-605-763-3, San Juan, 2013.

Rodrigo SE, Lescano CN, Herrera CV. ““Modelacién lineal y no
lineal de wuna valvula neumatica para su aplicacion en
biomecatronica’’. IV Congreso Argentino de Ingenieria

Mecanica, IV CAIM 2014, Resistencia, Chaco, 2014.

Lescano CN, Rodrigo SE, Christian DA. “A possible parameter
for gait clinimetric evaluation in Parkinson’s disease patients”.
XX Congreso Argentino de Bioingenieria y IX Jornadas de
Ingenieria Clinica, SABI 2015, San Nicolas (Buenos Aires), 28-
30 oct., p.259-68, 2015.

7.3 — Futuras lineas de investigacion

A partir de los resultados obtenidos en este trabajo de tesis
doctoral, se proyectan importantes lineas de investigacion, que se

prevé explorar. Las mismas se relacionan con:

e ¢l disefio y desarrollo de una version ampliada de la ortesis

robotica considerada en este trabajo;
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e ¢l disefio, desarrollo y evaluacion de estrategias de control
adaptativo, que incluyan al sujeto en la toma de decisiones
y promuevan la recuperacion funcional de la marcha;

e el estudio, andlisis y definicion de protocolos de
rehabilitacion basados en terapia robotizada, especificos

para pacientes con MMC.

La primera linea de investigacion contempla el disefio y
desarrollo de una ortesis robdtica que involucre otras articulaciones
ademas del tobillo, y permita mayores grados de libertad a partir de
la incorporacion de nuevos actuadores. Una ortesis activa de este
tipo podria ser aplicada tanto en pacientes con lesion medular de
nivel superior o bien, en pacientes con otras neuropatologias de
locomocion. En el proceso de disefio de esta nueva oOrtesis es
necesario considerar aspectos relacionados no sélo con la ergonomia
y el confort del paciente, sino también con su seguridad, de tal
manera de lograr una adecuada interaccion fisica entre el dispositivo
y el paciente (Pons, 2010). En este sentido, es fundamental que el
dispositivo no efectie movimientos pocos naturales o arbitrarios que
pongan en riesgo las estructuras biologicas del paciente (Nimawat
and Jailiya, 2015). Para esto se ha de disefiar la estructura y definir la
disposicion de los actuadores de tal manera que permitan un acople
preciso entre la estructura mecénica de la ortesis y las extremidades
del usuario (compatibilidad cinematica), principalmente en los
puntos de transmision de carga del dispositivo al sistema
musculoesquelético del paciente (Villa Parra et al, 2015),

asegurando al mismo tiempo la ejecucion de un movimiento suave
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del dispositivo que no dafie al paciente (Pons, 2010). Para explorar
esta linea de investigacion se propone comenzar estudiando en
profundidad la relacion existente entre la velocidad de flujo de aire
comprimido y el cambio de rigidez del actuador neumatico, tal como
se ha descripto previamente (Rodrigo et al., 2016a), con el objeto de
determinar la velocidad de actuacion del prototipo experimental de
AAFO. En este sentido, se prevé realizar nuevas mediciones con el
banco de pruebas del sistema de actuacion neumatico disponible,
contrastando los resultados provenientes de la caracterizacion de
flujo realizada, con registros efectuados empleando un caudalimetro

recientemente incorporado al banco de pruebas.

La siguiente linea de investigacion a examinar impone un desafio
significativo, considerando el comportamiento no lineal del actuador
neumatico utilizado y la dinamica variable que experimenta la
articulacion del tobillo a lo largo del ciclo de marcha. De acuerdo
con estas caracteristicas, uno de los esquemas de control de la AAFO
instrumentada posible de implementar es el control adaptable. Se
conoce que este tipo de control no lineal es capaz de modificar su
comportamiento en respuesta a cambios en la dindmica de la planta o
frente a perturbaciones, manteniendo un buen desempefio comparado
con las técnicas de control robusto y de control fijo (Slotine and Li,
1991; Boutalis et al., 2014). Uno de los principales esquemas de
control adaptable que podria aplicarse para el sistema aqui
considerado es el de Ganancia Tabulada. Bajo esta configuracion, las
ganancias del controlador se definen a partir de la determinacion de

una variable auxiliar o parametro calculado, relacionado con las
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caracteristicas dinamicas del sistema, que en este caso es el
comportamiento mecanico variable (impedancia) que exhibe la
articulacion del tobillo a lo largo del ciclo de marcha (Slotine and Li,

1991).

Otro esquema de control adaptable habitualmente usado en
sistemas robdticos de rehabilitacion de marcha es el de impedancia
variable (Hogan, 1984; Pérez Ibarra et al., 2014), en donde se
definen diferentes objetivos de control, segin la compensacion
deseada en cada fase del ciclo de marcha. Este concepto fue aplicado
por Blaya y colaboradores (2005), quienes plantearon un sistema de
compensacion funcional de marcha hemiparética como consecuencia
de ACV, consistente en la aplicacion de un par proporcional a la
posicion durante la fase de oscilacion y en la minimizacion de la
impedancia desde la fase media de apoyo hasta el despegue del pie,
con el propdsito de no impedir la trayectoria articular habitual del
paciente considerado. En base a estos antecedentes y a fin de ajustar
la fuerza o torque que ha de realizar el PAM a lo largo del ciclo de
marcha, una estrategia de control semejante podria aplicarse para la
AAFO aqui desarrollada. Tal estrategia de control podria disefiarse e
implementarse, por ejemplo, a partir del descriptor de impedancia
articular desarrollado en la tesis y descripto en detalle en el capitulo
2, que mostré diferencias estadisticamente significativas entre el
patrén de marcha normal y el de la paciente MMC estudiada

(Lescano and Rodrigo, 2016Db).

Ademads, resulta de interés evaluar la aplicabilidad de la nueva

version del controlador de impedancia empleado en Lokomat®,
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constituido por un modo de control de trayectoria (path controller) en
la que los patrones cinematicos de marcha dependientes del tiempo,
son convertidos en trayectorias de marcha sin limite temporal
(Riener et al., 2005; 2010; Xie, 2015). Bajo este esquema de control
la posicion de la extremidad del usuario puede desviarse no solo en
amplitud sino también tangencialmente a la trayectoria (en el
tiempo), variando la impedancia durante toda la trayectoria del ciclo
de marcha especialmente en fases criticas, tal como el instante previo
al contacto inicial con el suelo (Dietz et al, 2012). Este
comportamiento del controlador es semejante a permitir que los pies
del paciente se muevan dentro de caminos suaves, limitando asi el
dominio de accesibilidad de las posiciones del pie calculadas como
funcién de los &ngulos de cadera y rodilla (Riener er al., 2005;
2010). En este sentido, para evaluar la viabilidad de implementar
este tipo de esquema de control, se pretende explorar si es aplicable
el descriptor de variabilidad espacial y temporal del footpath o
camino del pie del caso MMC desarrollado en la tesis, también
descripto en el capitulo 2. Las diferencias halladas en cuanto a la
variabilidad espacial y temporal de las componentes horizontal y
vertical del footpath en marcha MMC respecto de la normalidad,
podrian estar vinculadas con la hipétesis de control jerarquico
planteada por el grupo de investigacion de Lacquaniti (2002;
Poppele and Bosco, 2003), en donde el footpath es la variable de
control del nivel superior del controlador. De acuerdo con esta
hipotesis, el empleo del footpath como variable de control de la

AAFO instrumentada contribuiria a propiciar la recuperacion
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funcional de marcha durante el entrenamiento robotizado de la

paciente MMC estudiada.

En funcion de lo expresado, a fin de optimizar el esquema de
control preliminar desarrollado en este trabajo, se prevé explorar la
adaptacion de la trayectoria de referencia del controlador de acuerdo
a los descriptores calculados para la paciente MMC, asi como
incorporar un lazo interno de control de fuerza (control de
impedancia), que considere la dinamica no lineal del actuador de
musculo neumadtico y permita establecer una fuerza controlada por
parte del dispositivo seglin el requerimiento en cada fase de marcha
(Riener et al., 2010; Xie, 2015). Este lazo de control interno podria
implementarse con un esquema de control predictivo basado en los
modelos de la valvula y del actuador neumaticos desarrollados en la
tesis, que permita determinar el flujo necesario que ha de proveer la
valvula para que el actuador efectte la fuerza deseada (Wolbrecht et

al., 2010).

Finalmente, la tercera linea de investigacion propuesta tiene una
relevancia significativa en el ambito de la ingenieria de
rehabilitacion, teniendo en cuenta la importancia de definir
protocolos basados en terapia robotizada, especificos para el paciente
considerado, de tal manera de favorecer la recuperacion funcional de
su locomocion en base al Principio de Neuroplasticidad (WHO,
1983; Purves et al, 2004; Bayona-Prieto et al., 2009). En este
sentido, es necesario explorar con mayor profundidad Ia
potencialidad de este tipo de terapia evaluando por ejemplo, su

efectividad respecto de la terapia manual tradicional (Barbeau and
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Visintin, 2003; Dobkin at al., 2007; Borggraefe et al., 2010; Bayona-
Prieto et al., 2009; Wirz et al., 2011).

Para esto se requiere contar con una planificacion terapéutica
estandarizada, fijada por convenio entre expertos, que establezca de
forma detallada el tipo de neuropatologia motora a tratar, los tiempos
de tratamiento, las caracteristicas de cada tipo de paciente (edad,
peso, estatura, capacidad de marcha, etc.), y la seleccion y
combinaciéon de los modos de funcionamiento de los sistemas
robdticos a fin de aumentar la eficiencia de los mismos para cada
tipo de paciente (Dietz et al., 2012; Xie, 2015). La definicion de tales
protocolos implica también reclutar un numero suficiente de casos
clinicos que permitan alcanzar, luego de numerosos ensayos con la
ortesis desarrollada, conclusiones definitivas y relevantes respecto al
uso de la terapia robotizada. En este contexto, se prevé continuar con
el trabajo de colaboracion iniciado en 2014 con el Consultorio de
Mielomeningocele del Hospital Descentralizado Dr. Guillermo
Rawson de la Provincia de San Juan, a fin de identificar aquellos
pacientes cuya condicion de marcha permita su recuperacion
funcional mediante este tipo de terapia. Una vez definidos
adecuadamente los protocolos a utilizar, se podrd evaluar de forma
precisa la efectividad del entrenamiento robotizado, a partir del
analisis de las sefiales cinematicas y cinéticas de marcha de tales
pacientes y de los descriptores propuestos en esta tesis, evaluados

antes, durante y después del entrenamiento robético.
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Apéndice A

En este apartado se detalla el procedimiento aplicado para
procesar y analizar datos de marcha provenientes de la enfermedad
de Parkinson (EP), con los cuales se trabajo inicialmente con el fin
de diferenciar genéricamente esta clase de marcha respecto de la
normalidad. La EP puede describirse como un desorden neurologico
progresivo y cronico ocasionado por una disfuncion de los ganglios
de la base del SNC, que provoca trastornos motores tales como
marcha temblorosa, rigidez muscular, enlentecimiento de los
movimientos e inestabilidad postural, con el riesgo de caidas y
pérdida de la independencia funcional en los casos mas severos

(Davie, 2008).

La base de datos (BD) empleada contiene datos cinéticos de
marcha de sujetos sanos y de pacientes con EP, disponible en el sitio
web de Physionet (Physiobank, 2009), y consta de 120 registros (60
casos de sujetos sanos y 60 casos de pacientes con EP) del orden de
2 minutos de duracidon, muestreados a 100Hz. Tales datos fueron
adquiridos mediante plantillas instrumentadas F-Scan ubicadas en el
calzado del sujeto bajo estudio. Cada plantilla tiene 8 sensores de
fuerza, que registran la distribucion de presiones plantares para cada
pie (en Newtons, N) en funcion del tiempo. La BD incluye 2 sefiales
que representan la suma de la magnitud de los 8 sensores para cada
pie, equivalente a la componente vertical de la fuerza de reaccion del
suelo (FRSv) medida en plataformas de fuerza. La BD también

aporta informaciéon demografica y clinica de los pacientes segun la
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escala Hoehn-Yahr Modificada (Hausdorff ef al, 1998). En la
proxima seccion se detallan las técnicas empleadas para procesar y

analizar tales datos de marcha.

A.1 - Clasificacion de patrones de marcha parkinsoniana

mediante Redes Neuronales Artificiales

Las Redes Neuronales Artificiales (RNA) constan de multiples
unidades de procesamiento (neuronas) interconectadas, con una
predisposicion natural para acumular conocimiento experimental,
adquirido desde el entorno mediante procesos de aprendizaje y
almacenado a través de las conexiones interneuronales o pesos
sinapticos (Haykin, 2005). Estas caracteristicas de las RNA les
otorgan capacidad para clasificar datos que exhiben alta
dimensionalidad, alinealidad y variabilidad, tal como los
provenientes del registro de la marcha humana (Koéhle and Merkl,
1996; Barton and Lee, 2007, Chau, 2001b). En base a estos
antecedentes y con el fin de clasificar patrones de marcha
parkinsoniana mediante RNA, se evaluaron dos tipos de estructuras:
Perceptron Multicapa (Haykin, 2005) y Red Neuronal de Kohonen o
Mapa Autoorganizado (Kohonen, 2001).

Para lograr esta clasificacion se emplearon 15 muestras de datos
correspondientes a sujetos normales y 15 muestras de pacientes con
EP, tomadas aleatoriamente. Tal como se menciond, la sefial
analizada equivale a la componente vertical de la fuerza de reaccioén
del suelo (FRSv), normalizada respecto del peso del sujeto

analizado. Esta sefal constituye un arreglo temporal de 40 segundos
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de duracién (correspondiente aproximadamente a 35 ciclos de
marcha) muestreado a 100 Hz, siendo la longitud del vector de 4034
datos. En la Figura A.l1 se muestran las sefiales mencionadas,
obtenidas para cada pie durante un ciclo de marcha. A la izquierda se
visualiza el registro para un sujeto normal y a la derecha para un

paciente con EP.

Marcha Normal
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Figura A.1 Sefial equivalente a la componente vertical de la fuerza de reaccion

del suelo (FRSv) registrada para cada pie durante un ciclo de marcha. Izquierda:

Marcha normal. Derecha: Marcha parkinsoniana (HY=2).

Tal como se aprecia en la Figura 2.1 izquierda, la sefial FRSv
para marcha normal tiene dos picos caracteristicos. El primero se
produce tras el contacto del talon con el suelo al inicio de la fase de
apoyo, mientras que el segundo pico es causado por la fuerza hacia
arriba ejercida por el suelo durante el despegue del talon al final de
esta fase (Sanchez Lacuesta et al., 1999). Ademads, se observa que la
fase de apoyo constituye un 60 % del ciclo de marcha (CM),
mientras el balanceo corresponde al 40% restante. En contraste, la

curva de la Figura 2.1 derecha para EP exhibe una reduccion en la
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altura de los picos de la FRSv y evidencia variaciones de los tiempos
de apoyo y balanceo respecto a la curva normal (70 y 30% del CM,

respectivamente).

Seguidamente se describen las principales caracteristicas de las
estructuras de RNA referidas, las variables definidas como entrada
segun la topologia de la red y los resultados de clasificacion

obtenidos en cada caso.

A.1.1 — Perceptron Multicapa y Mapa Autoorganizado

El Perceptron Multicapa (PMC) es una RNA formada por
numerosas capas de elementos neuronales que le otorgan la habilidad
de mapear cualquier funcién no lineal de una o varias dimensiones.
Tal como se observa en la Figura A.2, la estructura del PMC se logra
conectando varios perceptrones simples (Haykin, 2005). Ademads,
este tipo de red emplea el denominado Aprendizaje Supervisado, el
cual consiste en presentar a la red sefiales patrones conjuntamente
con las salidas deseadas para cada una de ellas. De acuerdo al error
final obtenido (diferencia entre la salida deseada y la calculada por la
red), los pesos sinapticos son modificados mediante un algoritmo de
retropropagacion (backpropagation) del error (Haykin, 2005). Luego
del proceso de aprendizaje, la red esta preparada para clasificar las

sefales reales aplicadas en su entrada.
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Figura A.2: Grafico de arquitectura de un perceptrén multicapa con dos

capas ocultas.

Por su parte, la red de Kohonen o Mapa Autoorganizado (self-
organization map, SOM) es una de las RNA mas usadas en los
ultimos afios (Kohonen, 2001). Su modo de operacién se basa en una
estructura definida a partir de un conjunto de nodos o neuronas
(conectadas segin una relacion de cercania), distribuidas en una sola
capa. Cada nodo forma un elemento de procesamiento sintonizado
selectivamente por los datos de entrada, presentados
simultaneamente a todos los nodos de la red. Por lo tanto, las
neuronas transforman las sefiales de entrada en una distribucion de
probabilidad codificada por posiciones, formando asi un mapa
estructurado (Haykin, 2005; Kohonen, 2001; Merelo, 2004). En el
proceso de aprendizaje del SOM, llamado Aprendizaje No
Supervisado Competitivo, las neuronas compiten unas con otras para
llevar a cabo una tarea determinada (Kohonen, 2001). Ademas, cada

neurona ejerce influencia sobre las neuronas vecinas a través de
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conexiones inhibitorias laterales o de realimentacién negativa, que

modifican el vector de pesos asociados a cada una.

A diferencia del proceso de entrenamiento del PMC, donde se
presenta a la red la salida deseada para cada patron de entrada
(aprendizaje supervisado), los SOM tienen la capacidad de
determinar por si solos diferencias entre los patrones presentados
(Haykin, 2005; Kohonen, 2001; Merelo, 2004; Vesanto et al., 1999;
Miller, 2009). Sin embargo, su desempeio de clasificacion depende
fuertemente de las caracteristicas de los datos de entrada a clasificar,
lo cual implica realizar previamente una adecuada extraccion de
parametros representativos de la sefial para lograr una clasificacion
exitosa. Diversos investigadores han utilizado SOM para analizar
datos cinematicos y cinéticos de marcha. Entre ellos, Kéehle y Merkl
(1996) clasificaron automaticamente patrones de la componente
vertical de la fuerza de reaccion del suelo para ambos pies, mientras
que Barton y colaboradores (1997; 2006) procesaron informacién
cinematica y cinética, encontrando que los grupos identificados por
el SOM concuerdan con la clasificacion efectuada por expertos en

analisis de datos de marcha.

A.1.2 — Definicion de variables de entrada

Con el fin de efectuar la extraccion de caracteristicas de los datos
de entrada a la red para el PMC, se calculd la densidad espectral de
potencia utilizando Matlab®. A partir de esta variable se determino
un numero de 30 componentes para cada vector de entrada

(conteniendo la informacion de la sefal hasta una frecuencia del
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orden de los 5 Hz), en donde estan representadas las caracteristicas
mas relevantes de la sefial temporal, disminuyendo al mismo tiempo
la dimensionalidad de los datos. Ademas, se efectuo la
normalizacion de estos valores entre 0 y 1, dividiéndolos por el valor
maximo del vector. A partir de este procesamiento previo se obtuvo
luego como entrada para la red una matriz de 30 muestras de 30
elementos cada una. Posteriormente se definioé el vector de salidas
esperadas, conformado por 1 o 0 segin la condicion de marcha
normal o patolégica. En cuanto a la distribucion de datos para
entrenamiento, prueba y validacion, se tomo inicialmente 50%, 25%
y 25% de las muestras, respectivamente. Las pruebas para llevar a
cabo cada una de estas etapas fueron realizadas empleando Matlab®,
a través de su herramienta de analisis con redes neuronales (Lescano

etal., 2011).

Por su parte, para definir la entrada a la red de Kohonen (SOM)
se realizd un pre-procesamiento diferente al empleado para la
clasificacion con PMC a partir de la misma sefial cinética (FRSv).
Para esto se calcularon parametros que permitieran caracterizar la
variabilidad temporal y espacial de los patrones cinéticos asociados a

la EP. Entre los parametros calculados, figuran:

» Valor maximo de la FRS (MaxFRSv): corresponde al valor de
pico promedio de la sefial FRVs, obtenido durante la fase de
apoyo para 40 ciclos de marcha sucesivos.

» Desviacion estandar (SD_FRS) de la sefial: calculada para

todas las fases de apoyo sucesivas de cada ciclo.
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» Coeficiente de variacion (CV) de la FRSv: valor promedio
obtenido a partir del cociente entre la desviacion estandar
media y el valor promedio de la FRSv para cada ciclo durante
la fase de apoyo.

» Valor medio de la FRSv (VmFRS): calculado a partir de la
sumatoria de datos de la FRS durante la fase de estancia, como

una medida de aproximacion del area bajo la curva.

El analisis revel6 mayor variabilidad interindividual para los dos
ultimos parametros. Similares resultados se obtuvieron para la
aproximacion del area bajo la curva, evidenciando la viabilidad de
utilizar estos indices como descriptores para clasificacion de
patrones de marcha parkinsoniana con redes de aprendizaje no
supervisado. De acuerdo a estos resultados preliminares, se adoptd
un arreglo de datos de entrada para el SOM de 120 muestras de 4
elementos cada una, que corresponden al CV y al VmFRS de la sefial
FRSv, calculados para las piernas derecha e izquierda en cada sujeto
analizado. También se normalizaron los datos, fraccionando luego el
arreglo de entrada de 120 muestras para obtener 90 muestras para
entrenamiento, 15 para validacion y 15 para testeo de la red,
equivalentes al 75%, 12.5% y 12.5 % de muestras respectivamente.
Finalmente, empleando la funcion newsom se definié una red de 4
neuronas de salida (2 x 2) dispuestas hexagonalmente. En la Figura
A.3 se observa el CV de la FRSv para un caso de marcha normal y

de marcha parkinsoniana (Rodrigo et al., 2012).
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Figura A.3: Variabilidad intersujeto evaluada por el coeficiente de variacion
(CV) de la FRS durante fases de apoyo consecutivas para 60 sujetos
normales y 60 pacientes con Enfermedad de Parkinson (EP). a) FRS del pie
izquierdo de sujetos normales; b) FRS del pie derecho de sujetos normales;
c¢) FRS del pie izquierdo de sujetos con EP; d) FRS del pie derecho de
sujetos con EP. En cada caso se visualiza el valor medio del CV para cada

sujeto y su correspondiente desviacion estandar (Rodrigo ef al., 2012).

A.1.3 — Resultados de clasificacion con RNA

En el caso del PMC se emplearon los algoritmos de aprendizaje
denominados Gradiente Conjugado, Gradiente Descendente con
Momento y Levenberg Marquardt (Haikyn, 1999), logrando mejores
resultados de clasificacion con los dos ultimos, con porcentajes de
acierto de 86.7% y 93.3% y errores cuadraticos medios de 0.09 y
0.12, respectivamente. En la Figura A.4 se visualiza el desempeiio
logrado para el PMC, correspondiendo el color verde a la cantidad de

patrones clasificados correctamente y el rojo a los mal clasificados.
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De un total de 15 muestras de patrones de pacientes con EP, 2 fueron
mal clasificadas y 13 bien clasificadas, en tanto que para las 15
muestras de sujetos sanos, se clasifico en forma correcta y errénea en
el 43.3% y en el 6.7% de los casos, respectivamente. El analisis de
estos resultados evidencia un buen desempefio de clasificacion de la
red, con un 86.7% de las muestras clasificadas exitosamente. Otros
indices empleados para determinar la eficacia de la red fueron la
sensibilidad y la especificidad (Borguefio et al., 1995), del orden de
0.86 en ambos casos, calculadas a partir de un nimero total de 13
verdaderos positivos y 2 falsos negativos de 15 muestras patologicas,
y 13 verdaderos negativos y dos falsos positivos sobre un total de 15

muestras normales.

Canfusion Matrix

Qutput Class

1 2
Target Class

Figura A.4: Resultados obtenidos para la clasificacion mediante

funcion newff (Lescano et al., 2011).
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Con respecto a los SOM, luego del entrenamiento se obtuvo una
representacion grafica de la distribucion de los datos de entrada en
un mapa de las 4 neuronas de salidas (hexagonos), cuya vecindad
esta representada por regiones coloreadas que indican la distancia
existente entre las neuronas de la red. De esta forma, un color claro
es indicativo de distancias muy pequeias entre neuronas, mientras
que los colores oscuros sefalan elementos o nodos con
caracteristicas diferentes. Analizando en detalle el mapa obtenido
como resultado del procesamiento de los datos de marcha con el
SOM (Figura A.5), puede apreciarse que los datos de entrada fueron
agrupados en dos regiones distintas, una a la derecha y otra a la
izquierda, correspondientes a los casos de marcha normal y

parkinsoniana presentados a la red, respectivamente.

Figura A.5: Vecindad del SOM definida por los vectores de datos de

entrada.

Ademas, en la Figura A.6 se observa el desempefio del SOM
segun la distribucion de muestras presentadas a la red,
correspondiendo 43 a datos de sujetos sanos y 47 de EP. A partir de
estos resultados puede decirse que el SOM es un buen clasificador, al

ser capaz de reconocer 31 de 43 datos normales y 33 de 47 datos
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patologicos, lo cual equivale respectivamente, al 72,09% y 70.21 %
de los casos evaluados. En términos de sensibilidad y especificidad,
la red SOM alcanzé indices de 0.721 y 0.702 utilizando el CV y el
VmFRS como parametros de entrada para la clasificacion.
Resultados de otras pruebas y detalles de los algoritmos de

aprendizaje empleados por ambas redes pueden consultarse en las

siguientes referencias (Lescano et al., 2011, Rodrigo et al., 2012).

Figura A.6: Clasificacion de patrones normales y patoldgicos.

Como conclusion de este apartado, puede decirse que los
resultados aqui presentados dan cuenta de la potencialidad de las
redes neuronales artificiales de distinta topologia para clasificar
datos de marcha. La principal ventaja de esta herramienta es la
capacidad de clasificar e interpretar datos de gran dimensionalidad,
aunque tal clasificacion solo logra distinguir genéricamente entre
patrones de marcha normal y patologica. Ademads, se requiere
disponer de un numero suficiente de casos y efectuar un
procesamiento previo adecuado para que la RNA realice un efectivo

proceso de entrenamiento.
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Para clasificar los patrones de marcha de sujetos sanos y de
pacientes con EP se emplearon dos topologias de red: perceptron
multicapa y mapa autoorganizado. En ambos casos, se demostr6 la
potencialidad de estas técnicas para clasificar genéricamente datos de
gran dimensionalidad. Para esto se efectudé un pre-procesamiento de
los datos presentados en la entrada de la red y a partir de esto se
extrajeron parametros, tales como densidad espectral de potencia,
maximos de la FRS, tiempos de apoyo y balanceo, area bajo la curva

y coeficiente de variacion.

Particularmente estos dos ultimos parametros permitieron
distinguir fehacientemente entre patrones de marcha normal y
parkinsoniana (Lescano ef al., 2011; Rodrigo et al., 2012). Ademas,
al evaluar los tiempos de apoyo y balanceo del ciclo de marcha y la
magnitud de la FRS, se encontré que esta ultima variable es un
parametro con potencialidad para diferenciar las caracteristicas de
marcha entre pacientes EP clasificados como HY2 y HY2.5, tal
como se evidencia en otras investigaciones (Lescano ef al., 2016c).
No obstante, la aplicacion de estas técnicas requiere disponer de un
gran numero de casos de marcha, una condicion no cumplida en este
trabajo para la marcha MMC, ya que s6lo se contd con un caso de

estudio.
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