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Resumen

Este trabajo presenta las consecuencias de incorporar un elemento eléstico al
actuador de una ortesis activa de rodilla. Para ello, se realiza el analisis dinamico de un
modelo biomecénico con distintos disefios para el sistema de actuacion de la ortesis de
rodilla integrada. Con la finalidad de estudiar las ventajas y desventajas debidas a su
incorporacion, se determina la dinamica de cada disefio y se realiza una comparacion sobre
los pardmetros relevantes en el ambito.

El estudio se enmarca en un proyecto en el que se ha desarrollado un prototipo de
una ortesis activa de rodilla y tobillo con control de apoyo (Stance-Control Knee-Ankle-Foot
Orthosis) para asistir la marcha de lesionados medulares incompletos.

Para la realizacion de los disefios del sistemas de actuacion es necesario conocer
las especificaciones mecénicas, que son los esfuerzos articulares que realiza una persona
sana al caminar, y el rango de trabajo en el que se suelen emplear los elementos elasticos.
Para ello, después de realizar una busqueda bibliografica sobre el estado del arte de
ensayos en distintos tipos de dispositivos ortésicos, se realiza un estudio de la marcha
humana a partir de la captura en el Laboratorio de Biomecanica de ETSEIB (Escola
Técnica Superior d’Enginyeria Industrial de Barcelona) realizada por Arroyo [2011]
basandose en el modelo similar al de Sistiaga [2012].

El trabajo incluye una breve explicacion tedrica sobre la biomecénica de la marcha
humana y los calculos utilizados durante el proyecto. Ademas, comprende parte del
proceso requerido en cualquier estudio biomecéanico: el andlisis cineméatico inverso del
sistema a partir de los datos de la captura del movimiento con el que se obtienen los
angulos que orientan los distintos so6lidos que conforman el sistema, y el analisis dinamico
inverso con el que se obtiene el torsor muscular necesario en cada articulacién que permite
la cinematica impuesta. Una vez obtenidos los datos que definen el movimiento de la
ortesis, se trata de efectuar un estudio preliminar de comparacién entre distintos disefios
encontrados en la literatura cientifica (implementacion de modelos en el software MATLAB).

Para poder cumplir con el plazo previsto se han realizado simplificaciones tanto en
los célculos de los distintos disefios de ortesis como en el modelo de la pierna. Sin
embargo, a partir del modelo propuesto, se pueden realizar estudios de sensibilidad de
distintos parametros, que con modelos mas complejos supondrian un alto coste
computacional. Precisamente por ese motivo, no se ha escogido un disefio concreto (ni un
valor concreto de k), unicamamente se han analizado las mejoras que ofrece la
incorporacion del elemento elastico.
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1. Prefacio

Este trabajo de final de grado que tiene por titulo “Analisis de las consecuencias de
asociar un elemento elastico al actuador de una ortesis activa de rodilla” se ha llevado a
cabo en el departamento de Ingenieria Mecénica de I'Escola Tecnica Superior d’Enginyeria
Industrial de Barcelona (ETSEIB).

El trabajo que se presenta es una posible continuacion de varios trabajos previos en
los que inicialmente se construyé un primer prototipo de ortesis activa tipo SCKAFO
(Proyecto Final de Estudios del Master en Ingenieria Biomédica por parte del alumno
Guillermo Arroyo [2011]) que se fue redefiniendo con trabajos posteriores. Este primer
trabajo se enmarcaba en un proyecto de ambito nacional de I+D titulado “Aplicacion de
técnicas de dindmica multicuerpo al disefio de ortesis activas para ayuda a la marcha” (Ref.
DPI2009-13438-C03-01).

El proyecto mencionado fue aprobado por el ministerio de ciencia e innovacion
durante el periodo 2010-2012. Se llevo a cabo de forma coordinada entre el departamento
de Ingenieria Mecanica de la UPC, el Laboratorio de Ingenieria Mecanica de la Universidad
de Coruia y el Departamento de Ingenieria Mecénica, energética y de Materiales de la
Universidad de Extremadura. El investigador principal del proyecto fue el Dr. Javier
Cuadrado Aranda de la Universidad de La Coruiia [1].

Posteriormente, el Ministerio de Economia y competitividad abrié un nuevo proyecto
(2013-1015) con la finalidad de desarrollar un programa de simulaciéon de la marcha para
lesionados medulares incompletos que facilite el disefio de dispositivos asistenciales. Este
proyecto responde al titulo de "Disefio de una ortesis activa innovadora para la marcha de
lesionados medulares incompletos mediante métodos de analisis y prediccion de
movimiento y modelos musculo-esqueléticos complejos”.

Estos proyectos se dividen en diversas ramas que reparten el trabajo entre las
distintas universidades. La UPC realiza el estudio biomecanico y disefio mecéanico. La
Universidad de La Corufia se encarga de la simulacion dindmica mutlicuerpo. Y finalmente,
la Universidad de Extremadura se encarga del disefio del sistema de control del modelo
elegido.
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1.1. Motivacion y situacion actual

Este apartado presenta la motivacion por la que se ha optado por dicha tematica
para la realizacion del Trabajo de Final de Grado y una idea general sobre la situacion
actual de investigacién y desarrollo en la que se encuentra los dispositivos para la
asistencia de la marcha humana.

Los musculos y tendones del cuerpo humano se encargan del accionamiento y
control del movimiento de las articulaciones a las que se encuentran fijados. Estos
elementos, aparte de actuar sobre la articulacion en cuestion, ofrecen elasticidad al
movimiento. Es ésta segunda caracteristica la que adquiere importancia actualmente en el
mundo de los robots biomecanicos.

Durante estos Ultimos afios, en lo referente al disefio de dispositivos
exoesqueléticos, se han estado incorporando, cada vez mas, sistemas elasticos con el
objetivo de imitar el comportamiento natural del cuerpo humano y optimizar asi, su sistema
de actuacion. Se ha comprobado que la incorporacién de este tipo de elementos puede
lograr diferentes ventajas como un control mas sencillo del movimiento, una disminucion del
pico de potencia necesaria del motor y cierto aislamiento entre los componentes del
dispositivo durante el impacto de la ortesis contra el suelo al andar.

Este tipo de mejoras hacen del dispositivo un producto con mayor competitividad en
el mercado. Sin embargo, se solicita realizar un estudio previo de los parametros de disefio
del actuador elasticos en funcién de las caracteristicas del patrén cinematico (usuario al
que se dirige y funcionalidad necesaria) siguiendo las tendencias de los Ultimos dispositivos
exoesqueleticos con el objetivo de mejorar su eficiencia.

Se ha considerado que el estudio de la incorporacion de dichos elementos en el
sistema de actuacion de la ortesis para proyecto nacional en el que se enmarca el Trabajo,
logra acercar el disefio del sistema de actuacion al funcionamiento real entre musculo-
hueso-tendén. Por consiguiente, esto puede significar un gran avance en la competitividad
del dispositivo puesto que le permite cumplir con los requisitos del sistema y del usuario.
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2. Introduccién

La marcha humana es un movimiento complejo que involucra la actividad de
numerosos grupos musculares, huesos y tendones, que controlan la estabilidad del sujeto y
minimizan el coste metabdlico de transporte del cuerpo. Andar es un movimiento vital a lo
largo del dia de cualquier ser humano, pero desafortunadamente existe un gran niumero de
personas que no contemplan esa opcién, y o no conservan la movilidad del tren inferior o
tienen grandes dificultades para realizar un patén de movimiento normal.

Las alteraciones en la armonia y ritmo de este movimiento conllevan un coste
energético afnadido y cierta dificultad para desplazarse que, en ocasiones, puede significar
una discapacidad en el individuo frente al resto de la poblacion. Aquellas personas que
poseen las extremidades inferiores pero no disfrutan de la capacidad de realizar un
movimiento normal con ellas, necesitan sistemas de soporte y actuacion exterior (ortesis)
gue asista su movimiento y facilite consecuentemente, su dia a dia.

2.1. Objetivos del proyecto

Este Trabajo de Final de Grado tiene como objetivo principal el andlisis de distintos
disefios de actuadores para una ortesis activa de rodilla que permitan observar qué tipo de
mejoras puede aportar la insercion de elementos elasticos en el sistema de actuacion.

Ademas de ilustrar las ventajas y desventajas de la incorporacion de dichos
elementos, se pretende asumir otros objetivos como:

e  Adquirir un conocimiento basico sobre la metodologia y los dispositivos
utilizados en el andlisis de la marcha humana, asi como una ligera idea sobre
la evolucion que han sufrido los sistemas de actuacion en los Ultimos afios.

e A partir de una captura de movimiento hecha en el laboratorio, realizar el
andlisis cinematico y resolver el problema de dinamica inversa para obtener
los parametros de entrada de la ortesis, que definiran el patron cinematico a
ejecutar.

. Llevar a cabo también, un estudio general de viabilidad del proyecto en los
términos social, econémico y ambiental.
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2.2. Alcance del proyecto

El alcance del proyecto queda determinado por el plazo de entrega del trabajo y las
restricciones encontradas en el material utilizado (software MATLAB).

Por ese motivo, no se ha podido llevar a cabo la captura del movimiento y se ha
utilizado una realizada en trabajos precedentes enmarcados en el mismo proyecto nacional
[Arroyo 2011, Sistiaga 2012].

Este trabajo contempla el estudio previo del estado del arte de distintos sistemas
ortésicos, asi como la teoria general sobre la biomecanica de la marcha humana y la
metodologia utilizada para realizar los célculos necesarios en el andlisis de los datos
obtenidos en la captura.

Del mismo modo, abarca un estudio previo sobre distintos disefios de sistemas de
actuacion con los que se realizan comparaciones sobre parametros relevantes. Estos
parametros permiten observar la sensibilidad del sistema frente a la incorporacion de
elementos elasticos, pero debido a las simplificaciones e hipétesis consideradas, no se
elige un disefo definitivo, ni una constante k éptima para los muelles.
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3. Estado del arte

En este apartado se describe el estado del arte de los exoesqueletos y otresis activas
junto a los avances obtenidos con la incorporacion de elementos elasticos a sus sistemas
de actuacion. Se realiza una introduccion sobre el origen de estos dispositivos para
posteriormente explicar su clasificacion y los sistemas mas significativos existentes en la
actualidad.

Debido a la gran variedad de exoesqueletos y otresis activas existentes, Unicamente
se ofrece una idea general sobre las posibilidades que ofrece su campo de investigacion.
Esta seccién se centra en la aportacion cientifica obtenida a partir de la insercion de
elementos elasticos a sus sistema de actuacion, concretamente en los SEAs (Serie Elastic
Actuator).

3.1. Exoesqueletos y ortesis activas

Se considera que la primera ocasion en la que se denomind a ciertos sistemas con
el nombre de exoesqueletos fue a finales de los 60 con fines militares en Estados Unidos y
Yugoslavia [2].

Cuando se habla de un exoesqueleto se hace referencia a un sistema de actuacion
externo activo que se ajusta a su usuario y actla de forma coordinada con propios
movimientos de éste. La gran diferencia entre exoesqueletos y ortesis activa se encuentra
en el tipo de persona que hace uso de estos dispositivos. El primero suele ser utilizado para
aumentar las capacidades en personas sanas, mientras que el término de ortesis activa,
hace referencia a dispositivos de mismo estilo destinados a mejorar las capacidades en
personas que sufren alguna patologia o discapacidad.

Consecuentemente, ambos tipos de dispositivos comparten ciertas caracteristicas
en cuanto al disefio (compatible con el usuario) y los retos que aparecen para el sistema de
control.

La gran diferencia se encuentra en las especificaciones mecanicas puesto que los
exoesqueletos estan dirigidos a personas sanas, y por tanto, pueden realizar esfuerzos
importantes y el peso del dispositivo no es un término critico en el disefio del sistema. Por
lo contrario, las ortesis asisten a gente con alguna discapacidad y por tanto, deben realizar
esfuerzos minimos para no entrar en conflicto con el sujeto, y en esta ocasion, el peso si es
un factor imprescindible a optimizar.
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3.1.1. Ortesis para la extremidad inferior

En 1942 queda referenciado el primer dispositivo ortésico activo controlable.
Consistia en un sistema que se accionaba hidraulicamente y asistia el movimiento en la
zona superior de la pierna (cadera y rodilla) controlado con la obertura de valvulas a partir
de cables [3]. Posteriormente, la Universidad de Belgrado, durante los afios 70, presentd el
primer prototipo de dispositivo exoesquelético. Vukobratovic y su equipo de investigacion,
realizaron un exoesqueleto de cuerpo completo dirigido a personas parapléjicas. El sistema
no obtuvo la respuesta esperada en el mercado puesto que posibilitaba Unicamente
movimientos predefinidos y limitaba su utilizacion [4,5].

Existe una clasificacion general para las distintas ortesis en funcion de la
articulacién que accionan [6]. En cuanto al tren inferior, existen las llamadas AFO (Ankle
Foot Orthosis) para denominar orteiss tipo extremidad inferior basadas en el movimiento
del tobillo. Su funcién se limita a la correccion del angulo relativo entre el pie y la pierna con
la finalidad de evitar una flexion plantar excesiva [7,8]. Una variante de éstas son las KAFO
(Knee Ankle Foot Orthosis), que incluyen la articulacién de la rodilla y acostumbran a estar
dirigidas a paciente con un nivel de discapacidad mayor (ausencia parcial o total del control
muscular) [9].

El primer prototipo construido en el departamento de Ingenieria Mecéanica de la
ETSIEB para el proyecto en el que se enmarca este trabajo fue un tipo de ortesis activa
llamada SCKAFO (Stance Control Knee Ankle Foot Orthesis). Estas ortesis permiten el
libre movimiento de la rodilla durante la fase de balanceo y controlan la flexion de la
articulacién durante la fase de apoyo [10]. La ortesis bloquea el movimiento de la rodilla
cuando el pie entra en contacto con el suelo y, desbloquea y se inicia la extensién de
rodilla de la pierna contraria al iniciar la fase de balanceo. Asi sucesivamente, se alterna
el movimiento de ambas piernas a partir de su actuacion. Puesto que el esfuerzo maximo
realizado por la rodilla se produce durante la fase de apoyo (periodo en el que la ortesis
ofrece resistencia), el uso de este tipo de sistemas de control permite la incorporacién de
motores con menor potencia. Sin embargo, el hecho de impedir el movimiento de una
articulaciéon puede generar patrones cinematicos poco naturales e incomodidades en el
usuario.

Con el propésito de reducir el coste energético en la marcha, se han realizado
disefios similares orientados hacia la rehabilitacibn y asistencia del movimiento
individualizado en la rodilla en personas sanas. Un ejemplo es el “Roboknee” [11] y la
ortesis activa de tobillo AAFO [12].

Existen también ortesis mas completas, que actian sobre la cadera e introducen el
control de su movimiento a partir de un soporte pélvico y soportes para los muslos. Las
HKAFO (Hip Knee Ankle Foot Orthesis) suelen ser de caracter fisioterapéutico y su
finalidad es favorecer la rehabilitacion para personas lesionadas. Ademas, puede permitir
que personas sin movilidad en el tronco inferior pueda mantenerse en pie y caminar con
ayuda externa.
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Actualmente, la mayoria de sistemas ortésicos, utilizan patrones predefinidos de
movimientos y momentos impuestos en las articulaciones que, a partir de técnicas de
control clasicas o basadas en la actividad eléctrica muscular, puedan coordinar el sistema
musculo-esquelético humano y la ortesis [13].

Figura 3.1 Prototipo de ortesis activa en la rodilla (segundo modelo construido
por el Departamento de Mecéanica de la ETSEIB.

La literatura refleja la evoluciéon y la diversidad existente de los sistemas de
actuacion para estos dispositivos. Desde actuadores eléctricos lineales y rotativos, hasta
la implementacion con muasculos neumdticos artificiales (“McKibben Muscles”) [14].
Posiblemente, el prototipo mas relevante que ejemplifica este Ultimo tipo de actuacion es
un disefio de ortesis tipo KAFO [15]. El prototipo comentado dispone de varios musculos
neumaticos encargados de la flexion y extension del tobillo y la rodilla. Su funcionamiento
se asemeja al de los pares efectuados por los musculo agonista-antagonista del cuerpo
humano, en el que se alterna el movimiento de ambos y su contraccibn genera un
momento en la articulacion en un sentido u otro.

Cualquier prototipo de ortesis puede destinarse al soporte de partes del cuerpo
deshabilitadas o paralizadas (dispositivos pasivos), o destinados a asistir al movimiento
de algunas articulaciones a partir de sistemas motorizados (dispositivos activos). Por esta
razon, existe otra clasificacién para las ortesis en funciéon del sistema de control del
movimiento en las articulaciones. En los sistemas activos es necesaria cierta
alimentacién, mientras que los sistemas pasivos, no se requiere alimentacién externa
puesto que aprovechan el propio movimiento para generar fuerzas, esto ocurre con los
muelles.

La tendencia en los ultimos afios es combinar elementos activos y pasivos en un
mismo sistema, como son los SEAs (Serie Elastic Actuator) para optimizar su
funcionamiento. Este tipo de sistemas de actuacion es en el que se basa este trabajo.
Posteriormente se detalla el funcionamiento y las ventajas de su uso.
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3.2. SEA (Serie Elastic Actuator)

Cuando se coloca un elemento elastico en serie con el sistema de actuacion se
denomina o se conoce como SEA. Se trata de un actuador tradicional con motor y tren de
engranajes en el cual se incorpora un elemento elastico entre la carga y el tren de
engranajes.

Un ejemplo de este tipo de actuacion se puede encontrar en el prototipo
desarrollado en Berkeley que actia sobre la rodilla con un RSEA (Rotary Serie Elastic
Actuator) [16].

3.2.1. Ventajas que puede incorporar un SEA

Como se ha propuesto en el apartado anterior, la introduccion de elementos
elasticos en sistemas de actuacion ofrece multiples ventajas. En este apartado, se trata de
comentar algunas de las mas notables en el caso concreto de la incorporacion de SEAs
[17,18].

Una de las ventajas principales es la mejora del control del dispositivo. El control del
movimiento de la ortesis se realiza a través de la fuerza y momento que se generan en la
articulacion. Los muelles son transductores de fuerza, es decir, que se puede medir la
fuerza que realiza el actuador midiendo la deformacién que se consigue en el elemento
elastico, de modo que, indirectamente, se efectla un control de posicion. Este tipo de
control es mas sencillo, y por tanto, se obtiene un funcionamiento mas preciso del
movimiento que elabora el dispositivo.

Otra ventaja a tener en cuenta es su funcionalidad como filtro de golpes y
movimientos bruscos para el motor. Se considera de gran importancia aislar el motor de
posibles impactos debidos a un movimiento brusco de éste puesto que la relacion entre el
momento que realiza el motor sobre la carga puede magnificarse considerablemente. La
incorporacion de un muelle entre la carga y el tren, interviene en la reduccion de impactos
existentes entre los dientes de los engranajes de transmision que posibilita el uso de
engranajes menos precisos y mas baratos.

En estudios de protesis avanzadas con actuacion de elementos elasticos se ha
comprobado que al incorporar elementos elasticos en serie con el actuador se puede
conseguir ahorros energéticos y de potencia considerables para el dispositivo si se estudia
el disefio correctamente y se escoge la rigidez adecuada para el elemento en dicha
articulacion [19,20, 21]. El hecho de necesitar menos potencia en el dispositivo permite el
uso de motores menor peso, y por tanto, una reduccion del peso total del dispositivo. El
hecho de reducir la energia consumida implica un aumento en la autonomia para el
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dispositivo. Tanto la reduccién del peso como el aumento de autonomia son ventajas de
gran relevancia en este &mbito para conseguir una ortesis que sea realmente funcional.

Series
Elasticity

Motor Gearbox HMN— Load

Figura 3.2 Esquema de un Serie Elastic Actuator [22].

Figura 3.3 Ejemplo de actuador elastico en serie [23].
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4. Biomecanica dela marcha humana

La marcha humana es un patron recurrente de movimientos y rotaciones ejecutadas
por las extremidades inferiores y el tronco que determinan un desplazamiento del centro de
gravedad en una direccion [24]. Intervienen también, las fuerzas que recaen sobre la
articulacion de la cadera y sobre el punto de contacto existente entre el pie y el suelo. El
movimiento que se realiza es semiautomético y contempla unos objetivos basicos:
minimizar el gasto energético, mantener el equilibrio del individuo y permitir la continuidad
del movimiento de forma coordinada.

Mas que la progresion de un reflejo innato del ser humano, la marcha es una
actividad aprendida durante los primeros afios de vida. Cualquier nifio experimenta con su
sistema neuromuscular y esquelético, hasta llegar a integrar esta actividad de forma
involuntaria. Esta actividad puede ir evolucionando a lo largo de los afios y no es hasta los
8 afios que se definen las caracteristicas de la marcha que dicha persona mostrara en la
edad adulta. Algunas variables pueden depender del crecimiento del individuo y hasta los
15 pueden existir pequefias variaciones. Pese al carécter individual de este proceso,
existen tales semejanzas entre sujetos que puede hablarse de un patron caracteristico de
marcha humana normal. Este patrén varia segun las circunstancias en las que el sujeto se
encuentre, como la velocidad al andar, la inclinacion del suelo,... pero sobre todo bajo
condiciones patoldgicas o malos habitos que pueda tener.

Puesto que es fendbmeno periddico, siempre se hace referencia a él en términos de
porcentajes sobre un ciclo completo. Un ciclo que impliqgue el movimiento completo para
ejecutar lo que se conoce como la acciéon de andar, se define para una sola pierna y suele
iniciarse con el contacto del pie, talon, con el suelo. El fin de un ciclo concluye cuando el
mismo pie llega a la misma posicion por segunda vez. Tipicamente, para ilustrar un patron
normal de macha se considera la cinemética y la dinamica del tobillo, es decir, tanto la
evolucion de su trayectoria a lo largo del tiempo como las fuerzas que originan sus cambios
de estado correspondientes.

A continuacion, se realiza una breve descripcién de las convenciones en cuanto a
los planos corporales y direcciones de referencia que se utilizan en los estudios de marcha.
También se repasan algunas de las caracteristicas determinantes de un ciclo de marcha.
Posteriormente, se especifica el papel que juegan los musculos y los tendones en este
proceso.
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4.1. Planos de referencia

Para cualquier tipo de estudio biomecénico se utiliza un mismo sistema de planos
de referencia. El sujeto, apoyado Unicamente en ambas plantas del pie y en disposicion
erguida es determinado a partir de tres planos: el plano sagital, frontal y transversal.
Cada uno de estos planos fracciona el cuerpo en dos partes. El plano sagital, divide al
individuo en parte derecha y parte izquierda, el plano frontal, en parte delantera o
ventral y trasera o dorsal, y el plano transversal, separa el cuerpo en parte superior o
craneal e inferior o caudal. Estas direcciones de referencia son perpendiculares al plano
correspondiente y paralelas al sentido de cada uno de los ejes de referencia. A
continuacién en la Figura 4.1 se ilustran las divisiones comentadas.

- Plano coronal

Superior 0
craneal

Inferior o
caudal

Eje

transversal

~
- Plano
transversal

anteropostenior

Trasera o
dorsal %

derecha

Delantera

1zquierda 0 ventral

Figura 4.1 Planos, ejes y direcciones de referencia. [25]

Los movimientos de rotacion de los diferentes segmentos que componen el tren
inferior, se clasifican segun el plano en que se realiza el movimiento. Asi pues, los
movimientos de flexion y extensidn tienen lugar en el plano sagital. En el caso concreto
del tobillo, los mismos movimientos se conocen por flexion dorsal y flexion plantar. Los
movimientos de abduccion y aduccion se encuentran inscritos en el plano frontal,
mientras que en el plano transversal, se realizan los movimientos de rotacion externa e
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interna. La Figura 4.2 muestra dichos movimientos posibles para cada segmento. Este
trabajo utiliza un modelo biomecéanico 2D para representar la dinAmica de las extremidades
inferiores durante la marcha, por este motivo Unicamente se consideran los movimientos
que el individuo lleva a cabo en el plano sagital. De esta manera se consigue un estudio
mas sencillo que, sin embargo, define practicamente la totalidad del movimiento real al
andar.

Rotacion
externa

Flexion nlantar

Figura 4.2. Movimientos que posibilitan las distintas articulaciones. [26,27]

4.2. Caracteristicas de la marcha

Como se ha dicho anteriormente, existen ciertas medidas caracteristicas que
determinan la marcha humana de cada individuo. Una de las mé&s importantes la
denominada longitud de zancada. Esta se define como la distancia lineal existente entre
dos apoyos consecutivos para un mismo pie, en la direccion de su progresion. La
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longitud de paso se conoce por la distancia relativa entre el apoyo inicial de un pie y el
apoyo inicial del otro. Esta longitud de paso es constante para ambos pies, a menos que
exista algun tipo de patologia o lesion y alguno tenga un desplazamiento menor que el
otro. Suele tener una media de 75 cm. [28] Otro de los conceptos importantes en lo
referente a andar, es la anchura del paso o base de sustentacion, que es la separacion
lateral entre ambos pies desde el centro del talon correspondiente y su media suele ser
de unos 10 cm. Finalmente, el angulo del paso, mide el angulo entre la direccion en la
gue se avanza y una linea de referencia entre dedos y talén trazada en el plano de la
planta del pie, normalmente mide 15°. La Figura 4.3 ilustra dichas caracteristicas.

|——— Left step length ———}——— Right step length ———]

Aﬁ Left foot angle
| Step width
q"ﬂ«u‘ Right foot angle W

I Stride length i

Figura 4.3 Caracteristicas de marcha humana normal. [29]

Existen también un conjunto de medidas dinAmicas cominmente asociadas a la
marcha: la cadencia y la velocidad de marcha. La primera, representa el nimero de pasos
realizados en un intervalo de tiempo, usualmente medida en pasos por minuto (pasos/min).
La cadencia espontanea o libre en adultos oscila de 100 a 120 ppm. La velocidad de
marcha, que se asocia al desplazamiento del cuerpo durante un intervalo de tiempo, suele
medirse en metros recorridos por segundo (m/s). La velocidad espontanea en adultos
oscila de 75 a 80 m/min., es decir, de 4,5 a 4,8 Km/h.

4.3. El ciclo de marcha

La marcha humana se define como la sucesién de acontecimientos que involucra
el uso de mudltiples sistemas y organismos del cuerpo con la finalidad de realizar un
movimiento alterno de las dos piernas que soporte y propulse el cuerpo hacia adelante
haciendo avanzar al individuo en una direccidon. Por otro lado, se tiene el denominado
ciclo de marcha, éste, se define como el intervalo de tiempo entre dos eventos
consecutivos cualquiera durante la marcha. Por conveniencia se suele tomar como inicio
del ciclo el instante en que el talén derecho hace contacto con el suelo.

Un ciclo de marcha completo se divide en dos fases por las que pasa cada pierna:
Fase de apoyo y fase de oscilacion. Debido al instante en el que se ha considerado instante
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cero, la primera es la fase de apoyo en la que el pie permanece en contacto con el suelo
durante parte del movimiento. Esta etapa ocupa alrededor del 60% del ciclo en un individuo
normal sano. Esta, finaliza al despegar el antepié y consecuentemente empieza la
segunda, la fase de oscilacion, balanceo o conocida como swing. En esta segunda fase
el pie de referencia se halla suspendido en el aire y desplazandose hacia adelante hasta
hacer contacto de nuevo con el suelo, marcando el inicio de un nuevo ciclo. Esta etapa
ocupa el 40% del ciclo de marcha.

La aceleracion se lleva a cabo al final del apoyo (durante la fase terminal del apoyo
y el prebalanco) y al inicio de la oscilacion. La deceleracion se produce al final de la
oscilacién y en el inicio del apoyo. Los periodos intermedios (fases medias del apoyo y la
oscilacién) son periodos de transicion.

Esta sucesion de eventos ocurre exactamente del mismo modo en la otra pierna,
pero desplazado un 50% en el tiempo. Por tanto, estas dos fases se van alternando de una
pierna a la otra durante la marcha. La Figura 4.4 revela la existencia de dos fases de apoyo
bipodal en cada ciclo de marcha en las que ambos pies se encuentran en contacto
simultdneamente con el suelo. Cada una de las fases tiene una duracién aproximada de un
10% del ciclo. Consecuentemente, se conoce por apoyo monopodal el periodo de tiempo
en gue un solo pie hace contacto con el suelo. La duracion relativa entre cada uno de estos
apoyos depende de la velocidad del movimiento. Al aumentar la velocidad, disminuye la
proporcion de tiempo en el que existe apoyo bipodal frente al monopodal, pudiendo incluso
a anularlo cuando se hace la transicion de marcha a carrera.

BALANCEOQ IZQUIERDO

APOYO IZQUIERDO

APOY0 DERECHO

BALANCED DERECHO

4—!!-1 |k —

Doble Apoyo sencillo Doble Doble
apoyo apoyo apoyo

F
w»

Dwracidn total del ciclo de la marcha
Figura 4.4 Principales componentes de la marcha.

Por tanto, el ciclo de marcha se divide en cuatro periodos:

1. Primer periodo de doble apoyo: Comienza cuando el pie de referencia toca contacto
con el suelo a partir del talon, frenando la aceleracion del centro de gravedad hacia delante
y finaliza cuando el miembro contrario se despega del suelo.

2. Primer apoyo unipodal: En este periodo la totalidad del peso del cuerpo recae sobre el
apoyo de la extremidad de referencia, mientras que el otro miembro se encuentra en fase
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oscilante o de balanceo.

3. Segundo doble apoyo: El pie se apoya solo por el antepié en el suelo propulsa el
cuerpo hacia delante acelerandolo mientras que el talon de la otra pierna ya hace contacto
con el suelo.

4. Segundo apoyo unipodal: El pie referente se ha despegado completamente e inicia su
periodo oscilante. Durante este periodo es el otro pie el qgue hace contacto con el suelo y
soporta el peso del cuerpo.

Es importante saber el tiempo que toma cada una de las fases, la cantidad relativa
de tiempo gastado durante cada fase del ciclo a una velocidad normal es (Figura 4.5):

Duracion del ciclo tiempo
e - -
ax GOX 100X
- - . -
Curacion de soporte Duracion de balance
Dds Dds
. -
20
Fie derecho TT| |TP TT|
Pie izquierdo | TP TT| TP

Figura 4.5 Estructura temporal del ciclo completo. Dds: Duracién del doble apoyo. TT:
toque del talon. TP: Toque de la punta.

4.4. Intervencion muscular

La electromiografia es una técnica que registra el comportamiento de los
musculos. Reconoce, amplifica y gréfica la actividad eléctrica de los musculos al ejecutar
un movimiento.

Para realizar una accion concreta es necesaria la activacion de la neurona motora
gue se despolariza y que se encarga de estimular un conjunto de fibras musculares. A este
grupo de neuronas Y fibras se les denomina como unidad motora. Esta unidad conduce el
impulso del cerebro a través de las fibras hasta lograr la contraccion del musculo en
cuestion. Estos estimulos no son mas que perturbaciones eléctricas del cuerpo que con la
ayuda de electrodos pueden ser recogidas, amplificadas y filtradas.

La electromiografia dinamica es, hasta el momento, el Unico método aceptado que
determina qué musculos estan activados durante el ciclo de marcha y a qué instante. A
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resultado que practicamente la totalidad de los grupos musculares de ambas extremidades
inferiores se accionan al caminar.

La actividad muscular durante el ciclo es mayor al inicio y final de ambas fases
debido a que es el momento en que la extremidad apoyada se acelera o desacelera y
transfiere el peso del sujeto de un pie a otro. Durante el tiempo intermedio, tanto de la fase
de apoyo como en la de oscilacion, se observa una actividad minima de éstos, aunque el
desplazamiento de la articulacibn sea maximo en esos momentos. De ese modo, queda
demostrado que el objetivo principal de los mdsculos es actuar sobre la posicion relativa
entre dos 0 mas segmentos, acelerandolo o desacelerandolo.

Durante la etapa de aceleracion, al final de la fase de apoyo e inicio de la de
oscilacién, es cuando se genera mas energia (trabajo positivo), y es la musculatura del
tobillo y la cadera las que se encargan de crear la mayor parte de esta. Mientras tanto, la
rodilla, se encarga de la absorcién de la energia (trabajo negativo).

4.5. Intervencion de los tendones

Los tendones se definen como estructuras fibrosas de cierta resistencia que
vinculan hueso y musculo, favoreciendo el movimiento y soportando nuestra estructura
corporal. Este tipo de elementos consiguen obtener un papel importante en el movimiento
estudiado a través de su funcién como elementos de union y las ventajas de recuperacion
energética que incorporan.

Su principal funcién es la de unir los misculos al esqueleto y asi, encargarse,
consecuentemente, de transferir la fuerza que realiza el musculo hasta el hueso para
posibilitar el movimiento deseado. A de mas, otra de sus funciones es la de proporcionar
flexibilidad dinamica al llevar a cabo actividades como caminar, correr o saltar.

Estas estructuras estdn compuestas
por un tejido fibroso ordenado en paquetes
de fibras densas y regulares que nos
ofrecen tanto una inmensa fuerza como se
mantienen flexibles segin el tipo de
esfuerzo. Debido a esta combinacion entre
fuerza y flexibilidad, los tendones tienen la
capacidad Unica de absorber energia,
contenerla y posteriormente, descargarla en
otro instante del movimiento. Este potencial

de recuperacién es similar al que ofrece un Figura 4.6 Unidbn musculo-hueso. Tend6n de Aquiles.

[30]
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muelle y gracias a esta capacidad de absorcién, consiguen mantener la estructura del
esqueleto intacta e integrada a pesar de los constantes impactos contra el suelo.

4.6. Uso de tendones roboticos para la asistencia en marcha
humana

Un tendon robotico es basicamente un actuador lineal en forma de muelle con una
cierta rigidez. Esta rigidez es un parametro crucial para conseguir un actuador competente
dentro de la protesis o ortesis para el tobillo o la rodilla. Del mismo modo que un tendén
humano, éste utiliza su naturaleza innata elastica para reducir tanto el pico de potencia
como el consumo energético solicitado por el motor.

Una intervencion robdética eficaz es un sistema portétil que pueda aportar la fuerza 'y
la movilidad necesaria para personas con discapacidad motora. Un aparato robético ha de
poder ofrecer la fuerza o rigidez de la que se carece y responder rapidamente a los
estimulos del usuario.

La portabilidad del dispositivo ortésico es un requisito de disefio muy importante, por
ese motivo se requiere un mecanismo ligero y seguro [31], tanto para el usuario como para
su entorno. Ademas, con la finalidad que hacerlo accesible a los hogares de la sociedad
media, es también necesario que sea un producto econémico y de uso facil.
Contrariamente, para una fabrica no es viable contemplar todos estos requisitos, por lo
tanto, no es posible una simple adaptacién de la tecnologia existente. Con el objetivo de
hacerse cargo de las necesidades de la gente con discapacidad motora, éste tipo de
sistemas robdéticos con las caracteristicas adecuadas estan siendo muy demandados.

Estos exoesqueletos pueden afiadir potencia al sistema a diferencia de las protesis
gue son tipicamente recursos resistentes. La solucién esta en proveer fuerzas positivas y
negativas (par articular) al usuario para conseguir el patrén de movimiento deseado. Por
ejemplo, al andar, hay momentos en los que el robot necesita propulsar al usuario
(positivas) y otras, soportar el cuerpo y por tanto, el robot necesita ofrecerle resistencia
(negativas), y en ambos casos, el robot esta introduciendo potencia en el sistema.

46.1. Tenddn robdtico

La introduccion de un muelle como actuador no lineal puede aportar ahorros de
potencia y energia al disefio de aplicaciones roboticas portatiles. La ventaja de dicha
incorporacion es que el sistema muscular humano puede aprovechar el movimiento y las
facilidades que ofrece la naturaleza elastica del elemento. Las ventajas mas llamativas e
importantes son la capacidad de minimizar el trabajo y el pico maximo de potencia. En el
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caso de motores eléctricos, estas consideraciones aportan la reduccién de requisitos para
dicho motor como el tamafio o el peso de este. Al minimizar el trabajo se obtiene una
reduccion de la capacidad de energia que este puede subministrar para cumplir las
necesidades demandadas.

Se trata de conseguir un sistema con caracteristicas como pequefio, ligero, y con un
motor de baja energia que se utilice para ajustar la posicién del muelle a partir de un simple
controlador posicional. El actuador es un muelle que afina y posiciona la dindmica de la
marcha humana. Se pueden buscar distintas configuraciones mecéanicas que consigan este
mismo fin.

Es importante ajustar bien la rigidez del muelle en funcién de su aplicacion, ya que
depende del movimiento de la rétula de la rodilla que se desee efectuar. Por ejemplo, en
caso de subir escaleras, escalar, o correr, la rigidez puede ser muy distinta que la necesaria
para Unicamente realizar una marcha normal.

Es muy conocido por la comunidad robética de piernas que la inclusion de muelles
en robots puede reducir de forma efectiva tanto la potencia como los requisitos de energia
demandados por el actuador. Esto es debido a que los muelles pueden almacenar y liberar
energia eficientemente durante tareas ciclicamente repetitivas. Ademas, la potencia
liberada por los muelles esta limitada Unicamente por la frecuencia natural y la rigidez del
sistema.

4.6.2. Andlisis de un tenddn robdtico

Es importante analizar el comportamiento mecanico del disefio utilizado para el
tenddn robético correspondiente. En este apartado se trata de obtener una primera idea
sobre como se relaciona el muelle con el motor al calcular la potencia del motor. Para ello
se analiza un ejemplo simple de motor y muelle en serie.

Motor . ° ‘\

Figura 4.7 Modelo de tenddn roboético. Motor y muelle en serie [32].

La posicion final X, esta relacionada con la distancia del motor y la longitud del
muelle. La posicion del muelle depende de la fuerza que soporte o ejerza este, ya que la
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fuerza depende de la diferencia de elongacién del muelle y de su elasticida. El incremento
de longitud depende de la posicién natural del muelle y de la posicion final en la que se
encuentra. De este modo se consigue una expresion matematica que relaciona la posicion
final del muelle en funcion de su K, la fuerza que ejerce y la posicién natural. Debido a que
la posicién del motor depende de la del muelle y la total, también se puede conseguir una
ecuacién que relacione la posicién del motor en funcién de todos estos parametros y
derivandola, se consigue la velocidad necesaria para el motor para que el punto donde se
aplica la fuerza se encuentre a esa distancia X4. Una vez tenemos la funcion para el motor,
multiplicando esta velocidad por la fuerza que se ejerce conseguimos la ecuacién de la
potencia del motor.

La ecuacién de la potencia se define en valor absoluto debido a que una unidad
motora no puede proveer potencia negativa al sistema. Valores para la fuerza, la derivada
de la fuerza o la velocidad se determinan en funcion del analisis del patrén de marcha
especifico que se quiere imponer. Mientras que, la rigidez es un parametro de disefio que
€s necesario optimizar.
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5. Analisis dinamico de una pierna

El analisis dinamico de un sistema permite obtener el valor de la fuerza y momento
resultante que actlan sobre él y las ecuaciones del movimiento. En este apartado se
presentan las ecuaciones basicas de la mecéanica aplicada al caso particular de una pierna
a lo largo de un ciclo de marcha.

Aunque en un ciclo completo el movimiento de una pierna es tridimensional, una
aproximacion frecuente es considerar que se trata de un movimiento bidimensional
contenido en el plano sagital.

Para el caso del solido rigido (o de un sistema de sélidos rigidos), la dindmica se
puede resolver a través de la aplicaciéon de los Teoremas Vectoriales.

5.1. Teoremas vectoriales

Los teoremas vectoriales (teorema de la cantidad de movimiento —TMC- y teorema
del momento angular o momento cinético -TMA) relacionan las fuerzas y momentos
externos que se ejercen sobre un sistema de sélidos rigidos con su movimiento y su
geometria de masas.

Las seis ecuaciones escalares que resultan de estos teoremas permiten obtener el
valor del torsor global del enlace externo (si lo hay) y sus ecuaciones de movimiento (que
son las que describen la evolucion temporal de las coordenadas que definen la
configuracion —posicion y orientacion- del sistema en cada instante).

5.1.1. Teoremade la cantidad de movimiento (TMC)

El TMC relaciona la variaciéon de la cantidad de movimiento del sistema con la
resultante de fuerzas de interaccion externas, cuando la referencia R en la que se formula
es galileana o inercial (en referencias no galileanas, hay que considerar también las fuerzas
de arrastre y de Coriolis).

El vector de cantidad de movimiento depende de la masa (m) del cuerpo y de la

velocidad de su centro de masas (¥(G)). La expresion correspondiente a dicho vector es:
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PL(G) =m- ¥x(G) (1)

El TMC se formula de la siguiente manera:

ZFBH dP, (G} . dvt?;:(}} dm 7(6) )

Ahora la ecuacion tiene en cuenta dos variaciones, la de la velocidad y la de la
masa. Para un sistema de masa constante (como es el caso de cualquier segmento del
cuerpo humano durante la marcha) el segundo término desaparece dando por resultado:

_ dvg(G) _
Y et EEE A @ ®)

Ya que en este proyecto se trabaja en las dos direcciones del plano sagital, a partir
del teorema de cantidad de movimiento, se obtienen dos ecuaciones para cada segmento.

5.1.2. Teorema del momento cinético (TMA)

El momento cinético de una particula P de masa m respecto un punto O fijo a una
referencia galileana R, es el momento respecto a ese punto de la cantidad de movimiento
de la particula en la referencia R:

L (0) = Fxm¥,(P) 4

e T es el vector que define la distancia entre la particula P y O, ¥ = OP.

Para el caso de un soélido, el momento cinético se obtiene haciendo una suma
continua (integrando) de los momentos cinéticos de cada uno de los diferenciales de masa
gue forman el sélido. Cuando O es un punto perteneciente al solido, el resultado se puede
expresar a través del tensor de inercia en O y de la velocidad angular del sélido:
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L(0) =[]0y ®)

e [lI;] es el tensor de inercia, que describe la distribucion de la masa

alrededor de los ejes que pasan por el punto O del solido.
e 0, esla velocidad angular del sélido respecto la referencia.

Para el caso 2D, si la direccion perpendicular al plano del movimiento del cuerpo es
direccion principal de inercia la expresion matemética se simplifica:

L(0)=15-04 (6)

o I5 es el momento de inercia del segmento respecto a O.

El TMA establece la relacion entre el cambio de momento cinético y el momento
que ejercen las fuerzas externas al sélido:

S Hea) = 2 15 5 O

e @y es la aceleracion angular del sélido respecto la referencia R.

El TMA se puede formular también, formular respecto a cualquier otro punto
(aunque no pertenezca al solido o que no sea fijjo a una referencia inercial), pero la
expresion es mas complicada en general. Existe una excepcién al formular el TMA para el
centro de masas del sélido G: en este caso, la expresion es tan sencilla como la ecuacion

(7):

Z M., (G) = % = I Ty (8)

Una vez conocida la teoria, se aplican los teoremas a un modelo simplificado de
pierna entera durante ambas fases del ciclo de marcha. La pierna se modeliza a través de
dos segmentos (muslo y pierna+pie) y dos articulaciones (cadera y rodilla).

ain
‘l e \’
R

E

-

SEIB



Anélisis de las consecuencias de asociar un elemento elastico a una ortesis activa de rodilla Pag. 27

/////T////?////
N

Figura 5.1 Modelo simplificado de pierna entera durante la fase de apoyo. En rojo se tiene el
torsor en la cadera (desconocido) y en verde las fuerzas de contacto con el suelo (también

desconocidas).

(Fl,FZ,MC) es el torsor de fuerzas respecto a la articulacion de la cadera que el

resto del cuerpo ejerce sobre la pierna; incluye las que estan asociadas a los
musculos y las que provienen del enlace establecido por la articulacion.

(N,T) es el torsor de fuerzas de interaccién pie-suelo (se ha considerado este

contacto como puntual, y por ese motivo, el momento de enlace es nulo). Estas
fuerzas de reaccion son distintas de cero durante la fase de apoyo pero nulas
durante la fase de oscilacion (ya no hay contacto con el suelo).

(65 7..J son los angulos de flexién de la cadera y rodilla, respectivamente,

flex “flex
siendo su sentido de giro antihorario para el primero y horario el segundo.
(m,,g,myg) son los pesos de cada segmento.

(ax(c), a,(c)) son las componentes horizontal y vertical de la articulacién de la
cadera.

No se han incluido las fuerzas de enlace internas en la rodilla ya que los enlaces

internos nunca generan trabajo. La aplicacion de los teoremas se realiza sobre el conjunto
de sélidos. Para ello es necesario conocer la posicion de su centro de masas global.
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Ya que la aplicacién de los teoremas, bajo la hip6tesis de movimiento plano,
proporciona 3 ecuaciones escalares, sélo puede resolverse el problema si el nimero de
variables desconocidas es tres.

Habitualmente, las variables mas faciles de medir en un laboratorio de biomecanica

son las que se relacionan con el movimiento (en nuestro caso, (a;,a,) Y (Bf e 8h..)) Y 1as

fuerzas de interaccion con el suelo (N,T). En este caso, las variables que se determinan
mediante los teoremas vectoriales son las tres componentes del torsor en la cadera
(Fl,FZ,MC). La determinacion de este torsor en el laboratorio exige la utilizacion de un

equipo de electromiografia preciso y suele ser invasiva.

La obtencion de (Fl,Fz,Mc) se puede hacer también a partir de la aplicacion los

teoremas a los distintos segmentos del sistema. En este caso particular, el proceso es el
siguiente:

1. Aplicacion de los teoremas al segmento (pierna+pie): a partir de la
cinematica y de las fuerzas de contacto con el suelo, se obtiene el torsor de
fuerzas en la rodilla.

2. Aplicacion de los teoremas al segmento muslo: a partir del torsor en la
rodilla calculado anteriormente y de la cinematica del muslo, se obtiene el
torsor en la cadera y por tanto, las fuerzas externas al sistema global.

Debido a que para el modelo completo de pierna se desconoce la posicion exacta
del centro de masas global y la distancia a la que se encuentra cada una de las fuerzas
aplicadas, se tratara el problema a partir de los sélidos por separado siguiendo los pasos
previos.

La masa de cada segmento y la posicion de su centro de masas se pueden obtener
a partir de las tablas antropométricas habituales. En esta seccion, que es tan sélo
introductoria, se utilizan valores simbdlicos y se simplifica la antropometria suponiendo que
el centro de inercia de los segmentos se sitda en el punto medio.

En los siguientes andlisis se observan las fuerzas y momentos coloreados en rojo
para ilustrar torsores desconocidos, en verde, las fuerzas de contacto que se imponen a
partir de los datos de laboratorio y en azul en resto de fuerzas implicadas en cada
segmento.

g =\
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/////T////f}////

Figura 5.2 Segmento pierna+pie durante la fase de apoyo.

Fa+ mpg—N=m;,- a; 9)
Fe+T=m- a, (10)
Ly . L, L; Ly . y (11)
M, + Fq -Esmﬁ— F4-Ecnsﬁ+ T-Ecusﬁ— N-Esmﬁ = lgp- 0

e 0O es el angulo absoluto que orienta el segmento

En la figura 5.3 se presenta el segmento representativo del muslo. En este segundo
calculo, el torsor en la rodilla ya es conocido, y la Unica incégnita es el torsor en la cadera
(fuerzas y momentos de color rojo). Comentar que, ahora el torsor en la rodilla mantiene el
mismo modulo que el obtenido para pierna+pie, pero con sentido opuesto.

ain
Codos
Figura 5.3 Segmento muslo durante la fase de apoyo. Variables conocidas (azul), variables \Z'@':\}
incognita (rojo). At

ETSEIB
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r

FF+m_g—Fy=m, - a, (12)
Fﬂ - F4 — IIIF, " Elx (13)
L, L, L, L, ;
M, +Fy - —sin 6, — Fa -~ cos6f,, + Fa-—sindfy,, — Fy-—cosff,, —M, = Igm" 6 (14)

Para la fase de oscilacion el calculo funcionaria de la forma anéloga, solo que
durante esta fase, no hay contacto del pie con el suelo y por tanto, las fuerzas,
anteriormente impuestas, son inexistentes (N=T=0).

Finalmente, comentar que a este proceso se le conoce como el método para
resolver la dindmica inversa del modelo.
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6. Analisis energético de una pierna

En este apartado se repesentan los balances de potencia y de energia aplicados al
caso particular de una pierna a lo largo de un ciclo de marcha.

La gran diferencia existente entre los teoremas vectoriales y los balances de potencia
y energia es que, en los segundos, hay que tener en cuenta las interacciones internas
(exceptuando las fuerzas de enlace), ya que en general realizan un trabajo no nulo. En
nuestro caso, pues, hay que incluir los términos asociados a las fuerzas que los musculos
realizan para dar movimiento a los segmentos que conforman la pierna.

Cuando a un sujeto se le afiade una ortesis, a estas fuerzas internas hay que anadir
también la fuerza (o par) que ejerce el motor, y la de los elementos elasticos que el
actuador pueda incorporar.

A continuacion, se introduce la formulacion general necesaria para llevar a cabo los
distinos balances anteriormente nombrados. Sin embargo, antes de empezar, hay que
definir con precision el sistema y la referencia. El sistema seré el mismo que en el apartado
precedente: Sistema pierna a partir de dos segmentos y dos articulaciones, y la referencia
suelo (denominada R e inercial).

6.1. Balance de potencia

La férmula general para un balance de potencia con todos los términos requeridos
es la siguiente:

Tr+ U = WS¢ + Vyintae (15)

o Tg corresponde a la derivada de la energia cinética.

Uy es la derivada de la energia potencial.

V2" es la derivada del trabajo realizado por las fuerzas externas no

conservativas.
o WERE g5 |a derivada del trabajo realizado por las fuerzas internas no

conservativas.

La derivada de la energia potencial es igual a la derivada del trabajo de la fuerzas
conservativas (el peso y los muelles) con signo opuesto.



Pag. 32 Memoria

Up = —Wg™° (16)
Antes de empezar, y definir el célculo para cada término de la ecuacién, hay que

conocer cada fuerza o momento, a qué término hace referencia, y por tanto, si son fuerzas
externas o internas, conservativas o no conservativas.

Supongamos ahora que el sistema es la totalidad de la persona y en la misma
referencia R.

Las fuerzas externas al sujeto son las de interaccion con el suelo y el peso.

- La figura 6.1 muestra el torsor de fuerzas
de contacto que actia sobre el pié durante la
fase de apoyo.

El calculo de la potencia asociada a un
torsor que actua sobre un sélido se realiza
mediante la ecuacion:

V. =F.-7 -0 (17)
Figura 6.1 Torsor de fuerzas de contacto We=F-7x(P)+ M-0f

gque actla sobre el pié durante la fase de

anovo.

Para esta interaccion se consideraran las siguientes hipétesis de simplificacion:

e El pie realiza un contacto puntual con el suelo (pie = punto). En este caso,
el momento es nulo.

e EIl pie no patina, lo que implica que la velocidad del punto P es nula
durante toda la fase de contacto (7z(P) = 0).

Debido a la consideracion de estas dos hipétesis se concluye que la potencia de las
fuerzas de interaccion con el suelo también son nulas en la referencia del suelo R.

Wint.suelDR: 0 (18)

g =\
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Respecto la potencia que genera el peso total del sujeto se calcula del siguiente
modo:

WRPEBD — fpesn . ER(G} (19)

La fuerza del peso (mg) tiene direccién y sentido constante vertical hacia el suelo
mientras que la direccién de la velocidad varia a lo largo de la trayectoria. Por ese motivo el
vector velocidad se debe descomponer en cada instante y tomar la componente en
direcciéon vertical. En funciéon del sentido de la componente vertical de la velocidad, la
potencia del peso puede ser positiva o negativa.

Figura 6.2 Comportamiento del sentido de la velocidad del
cuerpo al caminar.

Sobre las fuerzas internas para el sistema actual (sujeto entero caminando),
Unicamente se contemplan las fuerzas que ejercen los musculos. En cada articulacion,
estas fuerzas generan un momento resultante M. La potencia asociada es:

w]’:tnt — WElﬂsculos = M-8 (20)

e B eslavelocidad angular del segmento (derivada del &ngulo absoluto).
e (M,8) son vectores.

Hay que tener en cuenta que:

e (M,8) mismo sentido de giro (ambos horario o ambos antihorario),
entonces Wy = M-8

e (M,B) tienen criterio distinto, entonces Wy = — M - 8

La figura 6.3 muestra uno de los anteriores casos (potencia positiva).
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Figura 6.3 Representacion del sentido de giro para potencia positiva.

La figura 6.4 presenta el conjunto de fuerzas y momentos a tener en cuenta en un

balance de potencias.

M mise.cad

//‘&//;Iy////////
Tr+ Uy

M musc.rod

De este sistema, las fuerzas y momentos de la
cadera corresponden a la potencia que realizan las
fuerzas externas no conservativas, mientras que y las
fuerzas en el contacto puntual que realiza el pie con el
suelo, debido a las hipétesis previamente citadas, no
interfieren en el balance ya que su potencia es nula.

El momento que imponen los musculos entre
muslo y pierna+pie forma parte de la potencia de las
fuerzas internas no conservativas.

Figura 6.4 Diagrama de fuerzas del sistema.

— Wﬁ'ﬂdem-l- iy miscrod (21)
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6.1.1. Calculo de Ty

Para calcular Ty primeramente calculamos Tg para cada sélido que conforme el

sistema y posteriormente se deriva respecto al tiempo.

Para un sélido cualquiera en 2D, la expresibn mateméatica de la energia cinética
corresponde a la ecuacion (8):

1,1
Tp=>m-vi(@) +51g- 0} (22)

Al derivar la expresion precedente y simplificarla, se obtiene:

.1 1,
Tg =5 m2vi+ 15200 (23)
Tp = mva+ Ig0a (24)

e Iz es el momento de inercia respecto el eje perpendicualr al plano del sélido que
pasa por G.

Caso pierna entera:

(25)

1 . 1 2
TEUE[D = E My, - Vﬁ(Gmusln} + E Il:.'.muslcu ) ﬂi

T piernatpie E
R =

2 2 2
2P 'VR{Gplerna+pie}+§Iﬂplerna+pie' ﬂR ( 6)

Sumando un la energia cinética de los segmentos obtenemos la del sistema global:

1 . 1 . 1 . 1 " 27
TR= Emm'vi((}musln}-l'imp 'Vi{Gplerna+ple}+EIGmusln' I-:"‘:R +EIGplemﬂ+pie' ﬂi ( )
ool

Vs v

YW
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Cuya derivada temporal es:

TR = mmV(Gm}a(Gm} + m'p‘{&p }a{&p} + IGmuslnﬂu + IGFIi.E{'ﬂE.+FIi.Eﬂ-H (28)

6.1.2. Calculo de Ug

Para llevar a cabo el célculo de U se realiza por separado el célculo de la potencia
que genera el trabajo de las fuerzas conservativas cambiado de signo.

I.JR = —F-7x(P)

(29)
Siendo P el punto donde se aplica la fuerza F

En ausencia de ortesis, la Unica fuerza conservativa es el peso.

El potencia debida al peso de cada uno de los segmentos de la pierna corresponde
a las siguientes formulas:

(30)
I.J]gluslg = —myg- VR(Gmu Sl.l:l}

o mi +pi
UELEFHE ple _ —mpg'VR(GPiE‘-"”E"'PiE} (31)

6.1.3. Incorporacion de un elemento elastico

Al introducir un elemento elastico en el sistema, aparece una fuerza conservativa
que puede considerarse atractiva o repulsiva. Este elemento aparece en el balance de

potencia en el término Uy,

Si suponemos las fuerzas del muelle (F,,) como atractivas (figura 6.5) y una longitud

entre los extremos del muelle conocida, como g, entonces el célculo de la fuerza y de la
potencia asociada se expresa de la siguiente manera:

g ==\
Sy
\'!‘\‘ 'bl‘l

ETSEIB
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Fm=Fo +k-Ap,Fy = Fru(p = po) (32)

e Siendo k la constante de rigidez del muelle y py una longitud dada con una fuerza
Fy con valor conocido.

Up=+Fp-p (33)
e Si la velocidad de separacion de los extremos del muelle (p) es positiva, la
potencia del muelle es negativa, y por tanto la variacién de energia potencial es

positiva. En caso contrario (es decir, cuando el muelle se encoge), la potencia es
positiva y la derivada de la energia potencial es negativa.

p

SN

- -

Fﬂ'l Fﬂ'l

Figura 6.5 Fuerzas atractivas para un elemento
elastico.

En caso de llevar una ortesis, y bajo la hip6tesis de que el paciente tiene control
nulo del movimiento de la rodilla, el trabajo que realiza el motor ha de ser equivalente al
gue harian los muasculos que controlan la rodilla. De todos modos, hay que tener en cuenta
la posibilidad de que el paciente pudiera tener una lesibn menor y mantuviera parte de su
movilidad, y por tanto, restara en la rodilla parte de momento muscular y parte de momento
generado por el actuador, que sumados reemplazaran el momento muscular de un sujeto
sano.

A continuacién, a partir de la hipétesis de tratar con un mismo individuo (iguales
caracteristicas), ejecutando un mismo patron de marcha, se compara el balance de
potencia para tres posibles casos: sujeto sano sin ortesis, sujeto lesionado con ortesis sin
elemento eléstico y sujeto lesionado con ortesis con elemento elastico.

o Sin ortesis:

TR+ U;lg — w&m r_'adera+ 1y muiscrodilla (34)
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o Con ortesis sin elemento elastico (sin musculo controlando la rodilla)

T + I'J']':‘E — wi,}icadera + Yyymetrorl (35)

o Con ortesis con elemento elastico (con masculo controlando la rodilla)

TR+ U]TE + I'_Tk — Wi,?-i r_'adera+ Wmntmr! (36)

Tres de los términos aparecen en las ecuaciones 37,38 y 39 y por tanto, se

consideran de igual valor para el mismo patron. Al aisla el término constante, las
expresiones quedan de la siguiente manera:

TR 4 UEIE _ W%M cadera _ iy miscrodilla (37)

(38)

- Mg yi;FMeadera _ yirmotrorl
Tx+ U8 — WE =W

(39)
TR + ['J]r;lg _ W%H cadera _ Viymotror2 _ UE

Se comprueba que, para el tercer caso (ortesis con elemento elastico), la ecuacion
contempla un término afadido. Al comparar las tres ecuaciones se observa que
instantaneamente existe una variacion en la potencia generada por el motor al incorporar

un elemento elastico, y esta variacion depende del signo de I'JE.
Sii (U < 0) entonces Wmeter2 o jjymotorl (40)

sii (UF = 0) entonces Wmeter2 = jjymotorl (41)

Esta variacion puede favorecer al disefio del modelo y permitir escoger un motor de
menor potencia y por tanto, precio y peso menor. Estos se consideran requisitos
importantes ya que hacer de la ortesis un producto mas competitivo en mercado actual.

g =\
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6.2. Balance de energia

Para realizar un balance de energia es necesario definir el sistema, la referencia y
el instante inicial y final del movimiento estudiado.

La marcha humana corresponde a un movimiento ciclico: tanto si el sujeto es sano
0 presenta alguna patologia, su patron de marcha es el mismo desde que un pie entra en
contacto con el suelo hasta que, después de la fase de oscilacién (durante la cual se ha
perdido el contacto), vuelve a tocar el suelo. Por ese motivo, cuando se realizan estudios
sobre la marcha humana siempre se trabaja Unicamente con el periodo de tiempo
correspondiente a un paso completo (que es el llamado ciclo de marcha).

Un balance energético aplicado a un sistema cualquiera en la referencia del
laboratorio (0 suelo), establece que el cambio de la energia mecanica (cinética mas
potencial) es igual al trabajo de las interacciones externas y las internas:

AT, + AUg = WXt - wint (42)

Si el balance energético se aplica a un sistema con movimiento ciclico a lo largo
precisamente de un ciclo, la variacion de energia mecanica es nula, puesto que el estado
inicial y final es el mismo, y la ecuacion (28) se convierte en:

0=wWt +wint (43)

Debido a que afadir un elemento elastico implica la aparicion de una nueva fuerza
conservativa a parte del peso del sélido y el término de la energia potencial ha
desaparecido, las consecuencias energéticas de la inclusién de elementos elasticos en una
ortesis de rodilla son nulas a lo largo del ciclo.

Wmotrorl _ yy7motror2 (44)

Finalmente, el balance energético, se reduce a dos términos:

o=wgdera  wlh, (45)

El calculo de estos trabajos exige el conocimiento de la variacion temporal de la
velocidad de la cadera respecto al suelo (¥;(C)) y de la velocidad angular del muslo

respecto al tronco (8§..) y de la pierna respecto al muslo (85..) :
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d — — .
Wg™9e™® = _[ (Fcadera'\/R(C)+|v|c'e1ctlex>dt ’

ciclo
. : (46)
WH == [ T-0fecdt

ciclo

El signo negativo en el trabajo del actuador corresponde a haber tomado criterios de
signo opuestos para el par (antihorario) y la velocidad angular de flexion (horaria).

Por tanto, se concluye que al afadir un elemento elastico, el trabajo global del
actuador no varia. Sin embargo, la potencia instantanea puede reducirse 0 no en funcion

del singo de U,
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7. Presentacion de modelos

En este apartado se trata de analizar distintos modelos, de méas simple (modelo
“péndulo de articulacion fija”) al mas complejo (“doble péndulo de articulacion mévil”), que
acerca el modelo a la realidad que representa en mayor medida, con la finalidad de
observar su comportamiento y ver qué término influye mas o menos en el disefio del patron
de movimiento.

En una primera instancia se realiza el TMC para un sistema representativo de la
pierna compuesto por un segmento de masa negligible y una sola articulacion (rodilla) fija.
En este caso, el momento necesario para la rodilla corresponde a la siguiente ecuacion:

Mknee_ﬁjn_sinpesn =1, 6 (47)

Si se descarta la simplificacibn de la masa que corresponde al segmento
pierna+pie, entonces se le afiade un término mas al TMC.

Mknee_ﬁj.:. =1, 8+ mg=* 0G * sinB (48)

mg Figura 7.1 Modelo péndulo simple con masa.

Finalmente, se tiene en cuenta que el articulacion O (rodilla) en realidad no es un
punto fijo en el plano sino que se trata de un punto mévil y por tanto, tiene una cierta
aceleracion durante el movimiento.

Minee = lo* 8 + mg+ 0G* sinﬂ+m*(ﬁy* Ay, — 0Gy, * ay;) (49)
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e (3. 3y.) siendo la aceleracion de la articulacion de la rodilla (knee) en los ejes del
plano a cada instante del ciclo.

A continuacién, se grafica el resultado del momento al incorporar las
consideraciones precedentes. La linea roja hace referencia al caso mas simple, la azul es
la que tiene en cuenta el peso de la pierna y finalmente la negra es el modelo mas
complejo.

Se observa como en los tres casos Unicamente varia el modulo de la funcion sin
modificar su curva. A consecuencia de la figura 7.2 se puede afirmar que la inercia del
punto O por la aceleracion angular del movimiento es el término con mayor relevancia de la
funcion y que el resto de términos pueden ser despreciables.

Knee torque
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Figura 7.2 Momento generado en la rodilla.

De todos modo, el momento del modelo mas complejo Unicamente se cumple
durante la fase de oscilacion del ciclo, ya que en la fase de apoyo existe el contacto del pie
con el suelo y por tanto, las fuerzas de reaccion (N, T) desconocidas que se deben tener en
cuenta.

Debido al objetivo de realizar un estudio lo mas preciso posible del movimiento real
gue un ser humano realiza al andar, se debera recurrir al método de la dinamica inversa
para obtener la funcién exacta del momento necesario a lo largo del ciclo (Figura 7.3).
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Figura 7.3 Momento definitivo generado en la rodilla (dinAmica inversa).
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8. Patron de marcha

El objetivo de esta seccidn es presentar el analisis cinematico y dindmico de un ciclo
de marcha de una persona a partir de mediciones experimentales obtenidas en el
laboratorio de biomecanica del departamento de ingenieria mecéanica de la ETSEIB
[Sistiaga, 2012; Arroyo, 2011].

La descripcion del patrén de marcha incluye una parte cinemética y una dinamica.
El patrén cinematico se obtiene a partir de la captura de la posicion de los marcadores del
modelo junto a los parametros estimados de los distintos segmentos que conforman el
modelo de pierna del sujeto. El patron dinamico (fuerzas y momentos necesarios en las
articulaciones para obtener el patrén cineméatico descrito) obtiene mediante la resolucion de
un problema de dindmica inversa. Las placas de fuerza del laboratorio se encargan de
registrar los valores de las fuerzas de reaccion durante el contacto del pie con el suelo, y a
partir de éstas, del patron cinematico y de la aplicacién de los teoremas vectoriales, se
calculan los pares musculares en las articulaciones.

8.1. Patron cinematico: capturay procesado de datos

Para llevar a cabo la captura de movimiento, el sujeto camina sobre dos placas de
fuerza, y el movimiento de la pierna se captura a partir de caAmaras Opticas que miden y
registran la posicion de los marcadores que disponen a lo largo del cuerpo o zona
estudiada.

Figura 8.1 Disposicion del laboratorio en la captura de movimiento.

La posicién de cada marcador se expresa en el sistema de coordenadas globales
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definido por los ejes x,y,z (figura 8.1). Cada placa registra la fuerza de reaccion del suelo
con el pie que hace contacto con la placa durante la fase de apoyo.

0,345 0,502
» | k)
\\ /’ N "
\\\\ I”/ \\\\ ,/I’
X > 0,502

I’f \\\ /” \\\
Force Plate 1 Force Plate 2

(FP1) (FP2)

Figura 8.2 Separacion y medidas de las placas de fuerza.

Para poder trabajar con los datos obtenido del sujeto es necesario modelar su
cuerpo para efectuar el analisis cinemético. La validez de los resultados depende en gran
medida de la precision del modelo utilizado. Para que un modelo se adecue al objetivo de
este proyecto, debe representar fielmente la forma del cuerpo humano.

En este estudio, concretamente, se disponen marcadores a lo largo de la pierna
derecha y ésta se define a partir de tres segmentos: pie, pierna y muslo. En el caso de un
movimiento plano (que es la hip6tesis de simplificacion adoptada en este trabajo), el
conocimiento de la evolucion temporal de la posicién de dos puntos de un sélido es
suficiente para conocer la de cualquier otro punto del mismo sélido. Por tanto, dos
marcadores por segmento son suficientes.

En la figura 8.3 se observa la modelizacién utilizada de la pierna y la orientacién de
los segmentos a partir de su angulo absoluto (angulo girado respecto la horizontal).

Se trata de un modelo con 5 grados de libertad, dos corresponden a la velocidad de
un punto del modelo en el plano sagital, y los tres restantes corresponden a la rotacién de
cada uno de los soélidos que lo configuran.

Para designar a los distintos parametros se utiliza el subindice correspondiente al
nombre del segmento al que pertenece en inglés (thigh para el muslo, shank para la pierna
y foot para el pie).
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-k

Figura 8.3 Definicién de las variables de configuracién (posicién y orientacion) de una pierna.

e 0O representa el angulo respecto al suelo (dngulo absoluto) que orienta el
segmento en el espacio.

Para obtener los datos correspondientes a este modelo se necesitan 4 marcadores:
uno en la cadera, en el extremo del fémur (1), uno en la articulacion de la rodilla (2), uno en
la articulacion del tobillo (3) y el ultimo, en el extremo del pie, en el dedo pequefio (4). Los
marcadores 1y 2 definen el movimiento del muslo, 2 y 3, el correspondiente a la pierna, y 3
y 4 describen el movimiento que realiza el pie.

Una vez registrados los datos de la captura, se efectia posteriormente un analisis y
tratamiento de ellos con el software MATLAB® que se explica a continuacion.

8.1.1. Anaélisis cinemaético

Un aspecto importante para el andlisis es identificar el tiempo exacto que dura el ciclo
de marcha. Para ello se pueden determinar los dos instantes en los que un mismo pie
establece contacto con el suelo a partir de las mediciones de las placas. Como Unicamente
se dispone de dos placas de fuerza en el laboratorio, el segundo contacto del pie derecho
no puede ser captado, de modo que se realizaria una estimacion del periodo conociendo el
instante en el que el pie izquierdo se apoya en el suelo, que coincide con la mitad del ciclo.

g =\

(ﬁr

(g
Feeel

ETSEIB
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En este proyecto se define el ciclo del sujeto basandose en la gréfica la posicion del
tobillo derecho respeto el tiempo (figura 8.4) y se escogen los dos instantes consecutivos
en los que la curva se acerca mas a altura 0, y por tanto se supone que aparece el contacto
del pie con el suelo.

Posicion Z del tobillo derecho vs tiempo

z [mm] tobillo

o 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
tiempo [s]

Figura 8.4 Instantes en los que se inicia y finaliza el ciclo de marcha del sujeto.

La captura nos registra la posicion en las coordenadas del plano (x,z) de la
articulacién de la cadera, rodilla, tobillo y punta del pie. A los datos se les aplica un filtrado
Butterworth de segundo orden con la comanda filtfilt y una frecuencia de corte de 0.15 Hz.
Se observo el comportamiento del filtrado con diferentes frecuencias y se eligio la que mas
se adecuaba a los requisitos. La frecuencia de 0.15 Hz era capaz de eliminar el ruido de la
sefal sin borrar informacion importante.

A continuacion se grafica la trayectoria (posicion z respecto x) para las
articulaciones de la cadera, rodilla y tobillo.

Trayectoria de las articulaciones

1.4

12

0.8

z[mm]

0.6

—_— | — ~——
0.4
0.2
|
0 r
-0.2 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4
x[mm]
Figura 8.5 Trayectorias de la cadera (azul), de la rodilla (rojo) y del tobillo (verde) 22y
g : y , 10)y : v ooy
Do b
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Para el posterior andlisis dindmico es necesario conocer las orientaciones
velocidades y aceleraciones angulares de los segmentos, como también las velocidades y
aceleraciones lineales de sus centros de inercia.

Angulos absolutos de los segmentos

Se calculan los angulos absolutos de los diversos segmentos, en base a las
coordenadas de los marcadores a partir de relaciones trigonométricas. De ese modo, el
angulo absoluto que orienta cada segmento responde a la siguiente expresion matematica
(x corresponde al eje horizontal y z al eje vertical):

muslo _ - ZR(H]I — ZR{K:}I 50
oo = tan (B0 "2 ) (50)

ierna - ZR(K} — ZR(A} 51
. 1(X—R(K}_ka) 51)

ig - ZR(A} - ZR{T} 52
o5 = s (2 (D) 52)

Figura 8.6 Definicion del sentido de giro de los angulos absolutos. Se ha
caracterizado a las distintas articulaciones con la inicial de su nombre en
inglés (hip, knee, ankle, toe).

e Se realiza una simplificacion del pie y se trata como un sélo segmento que une el
dedo pequefio del pie y el tobillo tanto en el calculo del angulo absoluto del pie,
como en el calculo de su centro de masas, y consecuentemente, de su velocidad
y aceleracion.

Angulo absoluto para cada solido
180

160
140
120
— 100
o
&
g ~_
< 80 \.
60
40 \
20
o
o 10 20 30 40 50 60 70 80 920 100

cicle %

g =\

(6‘;

Figura 7: Grafico de angulos absolutos a lo largo del ciclo de marcha. Pie (rojo), pierna
(negro), muslo (azul).
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Anqulos relativos de las articulaciones

En este apartado se comenta el calculo de los angulos relativos de las distintas
articulaciones. Definen el movimiento del segmento en funcion al segmento anterior en vez
de respecto la referencia fija R y esto facilita la comprensién de la evolucién del patrén de
movimiento.

La Figura 8.8 muestra como se definen los angulos en las articulaciones segun la
convencién médica. El sentido definido de giro del angulo caracteriza el movimiento de la
articulacién y lo clasifica como flexién o extension.

0 ey = hip extension

/
2G /7

\ Okf1ex = knee flexion

XG
Figura 8.8 Convencion médica para los angulos relativos de la pierna. [33]

Los angulos relativos se calculan a partir de los angulos absolutos explicados
previamente a partir de las siguientes expresiones lineales aplicando geometria basica:

EHﬂex = E;‘lusln —90° (53)
muslo i

EKﬂex = ER. - E?Rlerm (54)

EAﬂexz E;’Le_ EpRlema_ aQ° (55)
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Aungue estas ecuaciones no se utilizan en los calculos de la dindmica, debido a que
el angulo relativo a la rodilla define el movimiento de la articulacién que se relacionara
posteriormente, con el movimiento del motor de la ortesis, se realiza su calculo y se grafica

a continuacién (figura 8.9).

60

Angulo rodilla

50 /

40 /

. /

Arelativo[’]

20 \\

10

o 10 20 30 40 50 60 70 80
ciclo %

Figura 8.9 Angulo de flexion de la rodilla.

Velocidades y aceleraciones lineales

90

Puesto que la velocidad lineal de las articulaciones es importante para obtener la
velocidad y aceleracion del centro de inercia de cada segmento, a continuacion se observa

el resultado de su célculo (figura 8.10).
3

20
o a-
= 2 v 10
E ~
2 \ % N
= 1 v
5 0 : £ .10 v
g \J <
-1 -20
0 50 100 0 50
2 10
z ™\ T I
L 5
% 1 E | &(
= ) AN\
IS V = OVAY/
e}
£ 0 £ s
< <
-1 -10
0 50 100 50
15 4
7 | l
£ 1 2 2t
z L
= © LA ML
L 05 FrY i . Y
k] (7] |/ J&ﬂ \ VY
i § T
- 0 O .2 \
> <
-0.5 -4
0 50 100 0 50
% ciclo % ciclo

] (azul), en direccion z (rojo).

Figura 8.10 Velocidades y aceleraciones en las articulaciones. Datos filtrados en direccion x
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La velocidad y aceleraciones de las distintas articulaciones pueden calcularse a
partir de la derivada numérica de la posicién de cada marcador con respecto al tiempo (con
un diferencial de tiempo de 0.01 s) o a partir de la velocidad conocida de un punto
perteneciente al mismo solido.

Por ejemplo, a partir de su derivada temporal se calcula la velocidad en el tobillo, y
una vez obtenida, se puede relacionar la velocidad del tobillo con la de la rodilla puesto que
también pertenece al segmento de la pierna. Posteriormente se efectla el mismo proceso
con la velocidad de la rodilla y la de la cadera (pertenecientes ambas al segmento del
muslo). A continuacion vemos las formulas que hacen posible este célculo.

Figura 8.11 Sélido con (P, Q) pertenecientes y angulo absoluto &; orientativo.

d
72(P) == (e (P), 22 () (56)

v (Q) =vg, (P)—PQ-sin(8,) - 6, ,
(57)

Vg, (Q) = v (P)+ PQ- cos(8;) -

Se presenta una ampliacién del grafico de la velocidad y aceleracién de la rodilla ya
gue inicialmente esta articulacion era el punto movil del doble péndulo que se queria
considerar.
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Velocidad knee Acceleracion knee

—_—ax

[\ = 8 /[\\

4 m
J

N
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a[m/sz]
N
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- RN N\
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\J
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0

10 20 30 40 50 60 70 80 920 100 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
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Figura 8.12 Velocidad y aceleracion de la rodilla.

Para el célculo de la aceleracion se realiza el mismo proceso pero derivando la

velocidad y a partir de la siguiente ecuacion:

ag(P) = % 7o (P) (58)

ap. (Q) = ag, (P)— [PQ| - cos(8;) - 8, —TPQl- sin(8,) - ; ,

(59)
ag,(Q) = ag, (P) - [PQ] - sin(8,) - éiz +|PQ| - cos(®,)- 8,

Para posteriores calculos de la dinamica inversa del movimiento es necesario
conocer la velocidad y aceleracion de los centro de masa de los distintos sélidos.
Primeramente se calculd su posicion a partir del vector posicion de la articulacién proximal
partiendo de la posicién del tobillo. El resultado obtenido es el vector posicion del centro de
masas respecto la referencia R para el pie, pierna y muslo. El vector velocidad y
aceleracion de G lo proporciona la derivada primera y segunda respecto al tiempo,
respectivamente, del vector posicion obtenido (figura 8.13).

A continuacion se presentan Unicamente las ecuaciones utilizadas para el calculo
del centro de masa del segmento pierna debido a su similitud con los célculos para los
demas segmentos.

100
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Velocidades del centro de masas [m/s] Aceleracion del centro de masas [m/sz]
4 20

) i

2 0 I\ A —\
A 0 ““ ‘\‘\ / : \ \\
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-10 y
\
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Pie

2 10
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o
o
/
<
N

" -5
-1 -10
0 50 100 0 50 100
2 10
1 5 K

OV 0 WJ(
N

-1 -5
0 50 100 0 50 100

ciclo % ciclo %

Muslo

Figura 8.13 Velocidades y aceleraciones en el centro de masas de los distintos sdlidos. Se
grafica los resultados en la direccidn x (azul) y en la direccién z (rojo).

XR{GPEME} = x5 (Tobilla) + (Is — rs) - cos(8,) ,
(60)

zR{GpmmE} = zg(Tobillo) + (Is — rs) - sin(8,)

Figura 8.14 Parametros geométricos del segmento pierna.

Velocidades vy aceleraciones angulares

Para llevar a cabo el estudio dindmico del modelo, también se necesita el calculo de
la velocidad y la aceleracion angular de cada segmento a partir de la derivada primera y
segunda de su angulo absoluto.
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A continuacién se observan los resultados obtenido para los distintos segmentos
(figura 8.15).

Vel. angular [rad/s] A.angular [rad/sz]
40

A e\
W

N~ - VAN

Muslo

) -20
0 50 100 0 50 100
4 /\ 40
2 20 N
s [\ AV A
[ v\'
s V) Voo
-2 \/ -20
-4 -40
0 50 100 50 100
5 100
: [ 2 \
L N 0 I\ —_ I \
a J \\J ‘\\
-5 \Y
-50
-10 -100
0 50 100 0 50 100
% ciclo % ciclo

Figura 15: velocidades y aceleraciones angulares para cada segmento del modelo.

Finalmente, con motivo de la introduccion de la ortesis en la rodilla, se estudia el
comportamiento de los parametros relativos a ella (Angulo relativo, velocidad angular y
aceleracion angular) con los que se define su cinematica en una misma figura.
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Parametros de la rodilla
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N
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Figura 8.16 Parametros angulares en la articulacién de 50+ L L
la rodilla (posicion, velocidad y aceleracion). 0 50 100

ciclo %

8.2. Patron dinamico: datos experimentales y dinamica
inversa

Una vez realizado el andlisis del patron cinematico del sujeto estudiado, se procede
a realizar el analisis dinamico para obtener los momentos musculares articulares implicados
en el movimiento. El problema se resuelve a partir de la dindmica inversa del modelo de
pierna escogido a partir de los teoremas vectoriales, como se habia comentado en
capitulos anteriores.

En este apartado se procede, en primer lugar, a asignar los datos antropométricos
adecuados para cada segmento del modelo. Posteriormente se muestra la evolucién de las
fuerzas de contacto del pie con el suelo y el célculo del Centro de Presiones del pie (COP)
donde aplicamos la hip6tesis de contacto puntual. Finalmente, se exponen detalladamente
los calculos realizados para conseguir las ecuaciones del movimiento junto al par,
concretamente de la rodilla, que debe realizar el sistema de actuacion para contrarrestar la
falta de movimiento que se supone al sujeto que hara uso de la ortesis, y asi pues, llevar a
cabo una marcha normal.

8.2.1. Parametros antropométricos del modelo

El sujeto a partir del cual se realizo el estudio tiene una altura de 1.90 m y una masa
corporal de 82 kg.
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e (ml;) son la masa e inercia del segmento en el centro de inercia.
e (l;,r;) definen la longitud del segmento y la distancia a la que se encuentra el

centro de inercia a partir de la articulacién proximal (mas cercana al centro de
masas global del cuerpo del sujeto).

Para determinar la longitud de cada segmento se hizo la media de la distancia entre
los marcadores que pertenecian al mismo segmento, situados a sus extremos, a lo largo
del tiempo. Al ejecutar un movimiento, los musculos y la piel se estiran y contraen
constantemente, por tanto no poseen una misma medida a lo largo del ciclo. De esta
manera, una vez calculada la media, se trata al sélido como rigido facilitando los
posteriores calculos.

La masa, la distancia entre el centro de inercia y la articulacién proximal y el
momento de inercia de cada segmento respecto su centro de masas para cada segmento
se define a partir de las siguientes relaciones de proporcion antropométricas. [34]

Muslo (thigh):

r, = 0.626 -1, (61)
Ig = m,- (0.323-1)°
Pierna (Shank):
m, = 0.0465 -m ,
r, = 0.433 -1, (62)
lg, = m.- (0.302 -1,)2
Pie (Foot):
m, = 0.0145 -m (63)

g =\

‘Cr

N
Foect

E

-
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ly=0.152-h

re=05-1Ig,

Iep = mg- (0.475 -15)2
e hes la altura global del individuo

En la Tabla 8.1 se observan los pardmetros antropométricos calculados.

Distancia entre la
) o Momento de
. articulacién ] )
Segmento Masa Longitud inercia respecto el

proximal y el _ _
) ) centro de inercia
centro de inercia

m [kg] | [mm] r [mm] I [kg-mm?]
Muslo 8.20 499.1 291.8 185900
Pierna 3.81 4935 213.7 84700
Pie 1.19 288.8 144.4 22400

Tabla 8.1 Parametros antropométricos de los distintos segmentos que conforman el modelo de pierna
entera.

8.2.2. Evolucioén de las fuerzas de contacto

Como ya se ha introducido en el capitulo sobre el andlisis dinAmico de una pierna,
para el célculo de la dinamica inversa del modelo se necesitan los datos cinematicos
previamente comentados y las fuerzas de contacto pie-placa. En la figura 8.17 se describe
la evoluciéon temporal de los datos registrados de la fuerza normal al plano del suelo para
cada uno de los pies.

Se comprueba como para el pie estudiado (pie derecho) se cumple que,
aproximadamente durante el primer 60 % del ciclo de marcha, el pie se encuentra en la
fase de apoyo (existencia de fuerzas de contacto) y como durante el 40 % posterior, éste



Pag. 58 Memoria

pertenece a la fase de oscilacion.

Ademas, se observa el movimiento alterno de ambos pies y la existencia del doble
apoyo (contacto bipodal) entre el 50 y 70 % del ciclo.

900

800 —

/N - S ~~——
/ \ /
/ \

300 /
200 / /

100 / /
/ / \.

o —

=
N

>

Fuerza normal al uelo [N]

’/

-100
(] 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
%b ciclo

Figura 8.17 Evolucion temporal de la fuerza normal al suelo que registran las placas del laboratorio. La
curva roja caracteriza el pie derecho y la azul, el pie izquierdo.

De la misma manera, se muestra la evolucién para la fuerza tangencial a la placa y
el momento en el eje normal al plano sagital (figura 8.18).

. i /\
20 / / \
. / \

o /
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Fuerza tangencial al suelo [N]
My de la placa de fuerza [N/m]

. N/
-40 30 \\ //

_ w N/

60 \ 4
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10 20 20 20 50 50 70 80 0 100 0 10 20 30 40 50 60 70 80 % 100
ciclo % % ciclo

-80
0

Figura 8.18 Evolucién temporal de la fuerza de contacto tangencial al suelo (verde) y el
momento en y que se genera en el centro de la placa.

Antes de iniciar la resolucion de la dinamica inversa del modelo se debe conocer
también, la evolucién temporal de la posicion del centro de presiones (COP). Este es el
punto de la placa donde el momento en y es nulo. Si se define el origen del sistema de
coordenadas para la placa a altura 0 (superficie de la placa), debido a que la fuerza
tangencial se encuentra siempre a la misma altura coincidente con el origen definido (punto
0), esta fuerza nunca realiza momento y por tanto, la coordenada vertical del COP es nula
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también. Asi pues, el COP coincidira con el punto en el que se registra la fuerza normal al
suelo a lo largo del ciclo.

Debido a que el momento estd definido en el centro de la placa, la posicion
horizontal del COP se calcula con la siguiente formula:

M, (P)
b, 2 .

E;(P)

dp

Figura 8.19 Definicion del sistema placa para el célculo del COP.

My (P) (64)
F2(P)

placa

Xeop = +d, = 0.24892 +

A continuacién se muestra la evolucion de la componente horizontal del COP de la
placa para el sujeto estudiado (figura 8.20).

1.2

0.8

0.6

Componente horizontal del COP [m]

-0.2
[¢} 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
% ciclo

Figura 8.20 Evolucién temporal de la componente horizontal del COP para la placa de fuerza.
8.2.3. Dinamicainversa: céalculo del torsor en las articulaciones

Puesto que en apartados precedentes se ha introducido la teoria adecuada sobre el
calculo de la dinamica inversa, en este apartado Unicamente se desarrollaran las
expresiones matematicas consideradas para el modelo propuesto.

En este caso se calcula el torsor en cada articulacion dividiendo el sistema pierna
en tres solidos libres: pie, pierna y muslo. Las ecuaciones para cada sélido libre son las
siguientes:
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Muslo (thigh):
F.E - F.il:{: =Ml - ax(Gt} )

FE—FE—mt- g=m,-a,(G.),

(65)
h_mk_ph.p . g h. p . —FE.(L—p0. 5 EL —p.
M — MF —F3-r, - sin(8,) + Ff-r, - cos(B,) — F- (I, —r,) - sin(8,) + FF- (I, — r,) - cos(B,)
= IGtE“t
Pierna (Shank):
PJI:{{_ Fi=m,- ax(Gs} )
Pé{_Pg_ms'gzms'az(Gsl (66)
My — M2 —F¥-r, - sin(8,) + F¥- 1, - cos(8,) —F2- (I, —r.) - sin(8,) + F&- (I, — r.) - cos(8,)
= 1.6,
Pie (Foot):
FE+E["" =m;-a.(G,),
-F_é-ﬂ'i' F‘zf:ow_mf.g =mf.ﬂ'3{5fl (67)

Mg — F2 -r; - sin(B;) + F2 - r¢ - cos(8;) — Foeor . GF — Ffloor. (GF —xcqp) = I¢46;

A continuacion, la figura 8.21 muestra el diagrama de solido libre de los distintos
segmentos que conforman la pierna para resolver la dinamica inversa. Este diagrama se
obtiene a partir de proyectos precedentes [Arroyo, 2011]. Para el conjunto de ecuaciones

65,66 y 67 el subindice z hace referencia al eje vertical del plano, que en la figura siguiente,
se determina a partir del subindice y.

SNAZ
ETSEI

=3
=

o
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Figura 8.21 Diagrama de fuerzas y momentos para el pie, pierna y muslo.

A continuacion se muestra como resultado la evolucién temporal de las fuerzas y
momentos existentes en cada una de las articulaciones consideradas.

Fuerzas en la articulacion [N] Momento en la articulacién [Nm]
500
Lo 20 A
© 0P A \ I
3 0 4
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R 4 \/
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0 50 100 0 50 100
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0= 0 \ /’“
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= -500 \/\/ 100
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0 50 100 0 50 100
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Figura 8.22 Evolucion temporal de las fuerzas y momentos existentes en las d;"—-’i’;b
articulaciones del modelo. \"'4 :"‘\.3

ETSEIB
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El parametro necesario para ejecutar el disefio del actuador de la ortesis activa de
este proyecto es el momento que los musculos del sujeto aplican sobre la rodilla. La figura
23 presenta en detalle su evolucion.

40
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20 \
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N\ AN
N/ N/

\ /
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% ciclo

Par de la rodilla [Nm]
[e]
\
\>

Figura 23: Momento necesario en la articulacion de la rodilla (entrada de la ortesis activa).

Finalmente, se comprueba que los resultados obtenidos para las entradas de la
ortesis (momento en la rodilla y &ngulo relativo del segmento pierna) se ajusten a los datos
estipulados en la literatura cientifica y estudios precedentes similares [32].
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9. Optimizacidon de la actuacion en larodilla

En este apartado se analizan diversos disefios de combinaciones entre un motor
eléctrico y un sistema activo de actuacion sobre la rodilla, en algunos casos, con
incorporacion de elementos elasticos (pasivos) encontrados en la literatura.

Para efectuar el dimensionamiento en la articulacion, el factor determinante suele
ser la potencia mecanica necesaria ya que, como se ha comprobado en capitulos
anteriores, en trabajo total a lo largo del ciclo es invariable ante la introduccion de
elementos elasticos.

Puesto que el calculo del consumo energético se realiza a través de la integral del
valor absoluto de la potencia, la energia total al final del ciclo si puede variar, y en
ocasiones puede ser relevante para la optimizacion de la rigidez del muelle.

9.1. Actuador rigido

Inicialmente, se trabaja con el caso de actuador rigido
con las caracteristicas del siguiente modelo para observar su
comportamiento.

Se desprecian las inercias distintas a la del péndulo y
todas las resistencias pasivas. Ademas, se asume por
hipétesis que los angulos son muy pequefios.

Figura 9.1 Disefio de actuador rigido. El punto O simboliza la articulacion
de la rodilla.
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La potencia mecanica responde a la siguiente expresion:

Wr=—r-8=FR8 —F,R0, (68)

r = 1,8 + mgLsin® (69)

El signo negativo para el calculo de la potencia es debido a que el sentido del par y
del angulo se ha definido en sentido contrario. La figura 9.2 muestra el resultado de la
potencia mecanica. Cuando la potencia es negativa, el motor disipa energia. Puesto que se
utiliza un motor eléctrico, su disipacién no tiene relevancia ya que el motor consume tanto
para valores positivos como negativos de potencia y por tanto, lo que tiene interés es el
valor absoluto de dicha potencia. En este caso el maximo absoluto es de 44.35 W pasado
el 90 % del ciclo.
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Figura 9.2 Potencia mecanica necesaria en la actuacion de la rodilla durante
el ciclo de marcha.

Para realizar el célculo de la energia consumida por el motor a lo largo del ciclo, se
utiliza la siguiente ecuacion:

70
wr = f|Wldt, 7o

o T es el periodo total del ciclo de marcha.

g =\

N
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La figura 9.3 presenta el resultado de la energia acumulada durante el ciclo. El
consumo total del motor es de 23.26 J.
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Figura 9.3 Consumo energético del motor a lo largo del ciclo de
marcha.

La energia eléctrica del motor se calcularia multiplicando el consumo energético
total obtenido por el rendimiento del motor.

9.2. Incorporacion de RSEA

Se presenta un modelo simple que permita observar las consecuencias de introducir
un elemento elastico al sistema de actuacion. Se trata de un actuador rigido con un muelle
en serie gue relaciona el par y el angulo que gira el motor rotacional y la articulaciéon de la
rodilla.

Puesto que la articulacion (rodilla) y el motor comparten eje de revolucién, el par
necesario por parte del motor es el mismo que el que necesita la rodilla, pero varia la
cinematica del eje del motor debido a la deformacién que sufre el muelle. La relacién entre
el par aplicado por el motor y la resistencia que aplica el muelle es:

ry = —k(By — 6y) , (71)

El signo negativo es debido a que se ha definido el sistema el par de la articulacion
en sentido opuesto al par que genera el motor. El angulo relativo que gira el motor

(definiendo ambos angulos en un mismo sentido antihorario) es 8;; — 8.
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A partir de la ecuacion anterior queda definida la posicién y la velocidad del motor a
partir de parametros conocidos.

M

™ e (72)
I_{ ¥

B =B~

B =8 — e

La potencia mecéanica que debe generar el motor por tanto es:

. 73
Wy = -y By (73)

Se calcula la potencia para distintos valores de k y se grafica a continuaciéon
Unicamente el maximo de la evolucién temporal de la potencia para cada k en valor

absoluto, obteniendo asi, el pico maximo de potencia mecanica necesaria en funcién de la
rigidez del muelle.
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Figura 9.4 Potencia mecéanica maxima necesaria en funcion de k del
muelle.

Se observa como el minimo de potencia maxima ocurre para una rigidez de 168
Nm/rad con un valor de 39.83 W.

%% reduccion respecto actuador rigido = 100 — %- 100 = 1019 % (74)

El valor de la potencia maxima necesaria es un dato importante de disefio debido a
gue las dimensiones del motor dependen de ésta. Por tanto, una potencia maxima pequefa

ofrece la posibilidad de elegir un motor mas pequefio y disminuir asi, el peso global de la
ortesis.
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De la misma manera, se grafica el consumo energético total a lo largo de un ciclo de
marcha en funcién de la rigidez del muelle y se observa que también existe un punto en el
gue el valor es minimo (25.87 J con una rigidez aproximada de 310 Nm/rad).

Wyg = []ra; - 03 dt (75)
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Figura 9.5 Energia a final de ciclo para distintos valores de k.

Resulta que el minimo de potencia maxima y el minimo para el consumo energético
no coinciden para una misma rigidez.

Al escoger la rigidez que optimiza el consumo energético, el dispositivo obtiene una
mayor autonomia para unas mismas baterias 0 misma autonomia con el uso de baterias
menores. Al optar por optimizar la potencia maxima se obtiene una disminucién del peso
del motor. Es importante decidir cual de los parametros interesa mas al usuario.

De cualquier modo, la figura 9.6 presenta la curva de la potencia mecénica necesaria
para el disefio con muelle torsional para una k=310 Nm/rad (minimo consumo energético) y
la curva para el actuador rigido. Se observa como la amplitud de la funcién es menor en
todo momento del ciclo, como el pico de potencia es menor también y como durante la fase
de apoyo la variacion frente al actuador rigido es considerable.
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Figura 9.6 Comparacion de la Potencia del motor entre el actuador rigido (rojo)
y el actuador con la incorporacion de un RSEA (k=310).

Finalmente, como se explica en apartados anteriores, haciendo el balance de
energia observamos como el Unico término en el que influye el muelle es en la energia
potencial elastica derivada respecto al tiempo y por tanto la diferencia entre ambas curvas
de la figura previa, se debe a este término.

9.3. Incorporacion de SEA

El siguiente caso responde a un modelo similar al
primero (actuador rigido) con la incorporacion de dos
elementos elasticos. En cada una de las barras de union entre
el perimetro del motor rotacional y la palanca que pasa por la
articulacién en cuestiéon (la rodilla) se establece un muelle
lineal de constante k. Se contemplan las mismas hipoétesis
que para el actuador rigido (despreciar las inercias distintas a
la del péndulo y las resistencias pasivas del conjunto, y se
consideran pequenas variaciones del angulo 8).

Inicialmente, se debe encontrar la relacion entre el
angulo que gira el motor (¢) y el angulo que gira la rodilla mg
(). Esta relacion entre ambos se obtiene a partir de la _ _ _
Figura 9.7 Disefio de actuador rigido

ecuacion del par que debe generar el motor, y la . .
) _ _ incorporando  muelles  lineales de
ecuacion del par para el caso anterior (actuador rigido). constante k.

g ==\
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_ g8 +mgLsinf _ i (76)
p=0+ ZkR2 _EH_:L;RE’
e Se supone que O corresponde a angulos pequefos.
Las fuerzas F1,F2, que ahora dependen del muelle, se calculan como:
F, = Fy + k- Ap, = Fy + k- (Rsinf — Ro) , (77)
(78)

P: = P|}+k'.|'j|p: = FD_k(RSinE _Rq}}

o Fpes lafuerza del muelle para una distancia del muelle conocida.

Teniendo en cuenta las fuerzas calculadas, el momento en la articulacion
corresponde a:

Ml{neez P: - ReosB — Fl « Rrosg , (79)
Ahora la potencia del motor se expresa como:
W =1y ¢ = (I8 +mgl8) (8 + 1o2) = W+ (53), (80)

2kR2 2kR2

Los resultados obtenidos son los siguientes (figura 9.8), que contrariamente,
responden de forma opuesta a las espectativas. A mida que se aumenta la rigidez de los
muelles el pico de potencia aumenta. Esto puede deberse a la linealidad de los muelles, a
alguna simplificacién realizada, a la eleccion de un rango de k equivoca para el estudio 0 a
gue el uso de los muelles sea de utilidad para el sistema en un determinado rango de
tiempo (parte del ciclo). Por falta de tiempo no se ha podido indagar en el problema y
Unicamente se exponen los resultados sin llegar a conclusiones exhaustivas.
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Figura 9.8 Resultados para la incorporacion de SEA en el actuador rigido anterior.
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Si derivamos el momento en la articulacion entre el diferencial del angulo que ésta
gira, se encuentra la k torsional equivalente para dicha articulacion.
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Figura 9.9 Evolucion de la K equivalente torsional para la articulacion de la rodilla.

Debido que el diferencial de angulo es muy pequefio, practicamente cero en
ocasiones, aparecen indeterminaciones y es necesario filtrar los datos para la k torsional
después de ser calculada. Cémo se observa en la figura 9.9, en rojo se grafica la k
equivalente de la articulacion y en azul el resultado filtrado sin perturbaciones.
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9.4. Disenos encontrados en la literatura

Las variaciones mas importantes de disefio a lo largo del tiempo, para actuadores
gue hacen uso de SEAs, son el acoplamiento mecéanico entre los extremos de los dos
muelles y el reemplazamiento de la no linealidad de los muelles con la no linealidad en la
palanca del mecanismo. Este trabajo abarca Unicamente las variaciones obtenidas en el
primer cambio.

Ecuacion del par, larigidez y el consumo de energia

Se utilizan servo-motores y puesto que se quiere focalizar el estudio en el
comportamiento elastico, no se observa la eficiencia del motor, friccién, inercia ni su ancho
de banda, por tanto, se asume una inercia cero. Esta influencia genera cambios en los
niveles de energia pero no en la relacién entre los diferentes gréficos ni las conclusiones
generales.

La energia consumida por un motor lineal es:

Emntnrllneal = J‘lp . Xl dt (81)

Y por un actuador rotacional:

. 82
Emotorrotacional = J‘|T E| dt ( )

9.4.1. Primer disefio 1 (Sistema a partir de dos SEAs no lineales
antagonistas)

El primer disefio es uno de los mas utilizados actualmente como actuador eléstico
adaptable. Esté disefio consiste en dos SEAs y esta inspirado el funcionamiento del brazos
humano conformado por el biceps y el triceps. Cuando el biceps se contrae, entonces el
triceps se relaja y el brazo se flexiona. En el caso opuesto (biceps relajado y triceps
contraido) se dice que el brazo realiza una extensién. Cuando ambos musculos se contraen
el codo queda fijado y rigido, y cuando ambos se relajan, entonces el codo se comporta de
forma pasiva y puede ser moldeado.
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Este disefio responde a la disposicion de la figura siguiente. Dos muelles no lineales se
encuentran conectados a la parte rotacional de la pierna (articulacion de la rodilla), y para
cada muelle, se controla la posicién de su motor.

Figura 9.10 Disposicién de los elementos para el disefio n°1. [35]

Los dos muelles pueden unirse a la rodilla
a partir de una polea o por una palanca, el
angulo del brazo que hace de palanca y su
longitud puede variar para ofrecer la no
linealidad y obtener cambios en el par
caracteristico. Para este estudio se dejara
fijado con un angulo de 180° entre ellos y una
misma longitud.

Figura 9.11 Tipos de unién mecéanica entre muelles. [35]

Ecuaciones consideradas

Se simulan dos muelles de segundo orden que permiten calcular la posicién de los
motores y también observar ventajas sobre el consumo energético en funcion de su
constante k.

Las fuerzas no lineales generadas por los muelles son:

F,=k- (% —A-sing)% F, =k-(x, +A-sing)? (83)

g =\
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Figura 9.12 Evolucién temporal de las fuerzas de ambos muelles.

Si suponemos que la longitud de A es mucho mas pequefa que los valores de X1y
X2 y que la k del muelle es constante. Entonces, a partir de la ecuacion del par en la
articulacién y la ecuacion de su k torsional se obtiene la evolucion temporal de x1 y x2:

T =A-cos- (F, — Fy) (84)

K= —tanf - T — 2kA? - cos8? - (3 — %;) (85)

El par en la rodilla queda impuesto por los datos de captura, de la misma manera
que la K torsional puesto que corresponde a la derivada del par respecto el angulo (ambos
datos conocidos). A continuaciéon (figura 9.13) observamos la curva de d6 y de la K
torsional, que necesita ser filtrada ya que el d@ tiene valores en los que pasa por 0 y se
produce una indeterminacion (instantes en los que la curva roja tiene a infinito.
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Figura 9.13 Evolucion temporal de la derivada del angulo articular y de la k
equivalente torsional.
La figura 9.14 muestra el resultado obtenido para x1 y x2:
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Figura 9.14 Posicion del muelle a lo largo del ciclo.
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Los motores controlan su posicion a lo largo del tiempo mientras el par y la k
torsional evolucionan. El consumo de potencia se realiza a partir del valor absoluto de la
fuerza y velocidad generada por cada motor:

; . : ) 86
W1 = [Fykq], Wigo = [Fads| (86)

La velocidad de cada motor tiene la forma siguiente (figura 9.15). Estos datos
también fueron filtrados para eliminar el error de calculo, aproximaciones y datos
experimentales.
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Figura 9.15 Velocidad para el motor 1y 2.

Y el consumo de energia, a partir de la integral de la potencia a lo largo del ciclo de
marcha:

Emi = j|F1'k1|dt; Eymz= j|Pz'5‘iz|dt (87)

La siguiente figura muestra el resultado de la potencia a lo largo del ciclo y el
consumo de cada motor junto a la suma total de ambos motores para obtener el consumo y
la potencia global del sistema.
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Figura 9.16 Potencia y trabajo del sistema durante el ciclo de marcha.

Finalmente se realiza un programa iterativo que calcule el consumo de potencia
para este disefio variando en cada caso la k de los muelles. A continuacién se grafica el
pico de potencia en funcién de k para observar el comportamiento del sistema al aumentar

su valor.
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Se observa como si al disminuye la rigidez aparece una asintota vertical que tiende
a infinito, mientras que al aumentar el valor de k, se tiene a una asintota horizontal en la
gue el pico de potencia se mantiene practicamente estable. Si despreciamos los primeros
valores que afectan considerablemente a la curva observamos como los valores para la
potencia maxima pico se mantienen cercanos.
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Figura 9.18 Estabilizacion del sistema.

9.4.2. Segundo disefio: AMASC

El segundo disefio es una pequefia evolucion del primero, asi que sigue manteniendo
la caracteristica de union entre los muelles y la parte rotacional de la pierna (rodilla).

En este modelo se separa la parte de la posicion de
equilibro del mecanismo (posicién en la que no se genera
par) y su elasticidad. Esto significa que ahora uno de los
motores se encarga de controlar la elasticidad de los muelles
cambiando la pretensiobn de ambos muelles no lineales
(motor 2), mientras que el segundo motor controla la posicion
de equilibrio (motor 1). Un ejemplo encontrado en la literatura
de este tipo de disefios son los actuadores AMASC [36] ¥
una version lineal de este actuador es el VSSEA (Variable
Stiffness Series Elastic Actuator), desarrollado por Thorson
[37].

Figura 9.19 Esquema de componentes
para el disefio n° 2.
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Ecuaciones consideradas

Para el segundo disefio, el par, la k torsional, las fuerzas y la posicion de cada
muelle corresponde al mismo formato que para el disefio 1.

Puesto que el control es diferente, se necesitan dos nuevos parametros que
controlen la posicion global de ambos muelles y el angulo que gira la palanca que une los
extremos de los muelles. X1y x2 se pueden definir a partir de ellos también:

% =P+A-sin(la), %, =P—A-sin(a) (88)

A partir del diagrama de fuerzas del disefio, obtenemos las siguientes relaciones:

¥ g — Ha
p=—"2_2 5 =, G.'=Elsin(x—12A =) (89)
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Figura 9.20 Evolucion temporal de los pardmetros de control. El parAmetro alfa se ha
filtrado debido a pequefias perturbaciones que incorporaba.

Ahora se tiene un motor lineal controlando la posicién y un motor rotacional que
controla la palanca. Por tanto, el calculo tanto de la potencia para cada motor como su
consumo, es distinto.

Wi = [Tée], Wy = |1:F1 + F:]l.:"| (36)
Emy = j|Tfl |dt, Enz= j|(P1 +F,)P|dt (37)
02‘
Y
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La velocidad angular y la velocidad del motor lineal son las siguientes:
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Figura 9.21 Velocidades de los distintos motores que controlan el movimiento.

La figura 9.22 presenta los resultados hallados para este segundo disefio de
actuacion.

POWER WORK
05 0.4
2 g 03
b -
E oJ/\ )\ E 02 A
@ \_j X /_/
5 S 01
a = > ~
05 0
0 50 100 0 50 100
2000 300

)

1000

>—
)
4

Work m2 [W]
= N
38 8
\j

Power m2 [W]
o
—

<
d

-1000 0
0 50 100 0 50 100
2000 300
2 1000 | g 200 [
g \ A 5 ///
N (@]
DO. 0 V VAR A ; 100
-1000 0
0 50 100 0 50 100
% ciclo % ciclo

Figura 9.22 Potencia y trabajo a lo largo del ciclo de marcha para el segundo modelo de
actuacion (AMASC).
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Nuevamente se observa que se mantiene la tendencia respecto el aumento de k de
los muelles analoga al anterior disefio.
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Figura 9.23 Relacion entre la potencia maxima necesaria y la rigidez de los muelles.
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10. Planificacion temporal y costes

El coste total del proyecto se basa en costes variables y fijos. El proyecto se divide en
dos partes, un estudio preliminar de disefio, y la construccion del dispositivo elegido.
Debido al plazo requerido para la entrega del proyecto, Unicamente abarca la fase del
estudio preliminar, por lo que no consta la eleccibn de un prototipo definitivo, ni
consecuentemente, el coste de su fabricacion.

La fase de disefio esta planificada para llevarla a cabo en un total de 6 meses
aproximadamente (total del plazo previsto para elaborar el Trabajo de Final de Grado). En
esta fase se incluye el coste del uso de hardware y software utilizados, el material de oficina
correspondiente, el sueldo del estudiante y los supervisores del trabajo, los costes
administrativos y el consumo energético durante su realizacion.

Sobre el hardware, se trata de un ordenador portatil de 850 € con una esperanza de
vida de 6 afios. El software utilizado consiste en el programa MATLABe para la realizacién
de calculos técnicos que necesita una licencia anual por valor de 2000€. EI material de
oficina complementario es de 50 € junto a un coste administrativo de 30€. El salario del
estudiante es de 12 €/h (con un total de 25h previstas por crédito, el TFG consta de 12
créditos, lo que hace un total de 300h necesarias para la realizacion del trabajo. El sueldo
de los supervisores (director y presidente) es de 20€/h con una supervision de 10h por
parte del presidente y 50h por parte del director. El valor del material de oficina junto al
coste administrativo es un total de 70 €. Para finalizar, la energia consumida durante las
300h del trabajo da un gasto energético de 120 W de luz y 45 W de uso del ordenador,
un total de 123.75 kWh. El precio de la electricidad es de 0.2€/kWh.

La tabla
Coste Cantidad Coste total N
siguiente muestra el
Ordenador 141.5€/afio 0.5 afios 70.75€ calculo del coste
total del proyecto:
Licencia de software 2000€/afo 0.5 afios 1000€
Estudiante 12€/h 300h 3600€
Director 20€/h 50h 1000€
Presidente 20€/h 10h 200€
Material de oficinay . 5
o . 140€/afo 0.5 afios 70€
administrativo
Energia 0.2€/kWh 123.75kWh 24.75€
5965.5€
ain
[ 2orat ]
Tabla 2 Resumen de costes del proyecto. e
AN
-
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11. Impacto social y mediambiental

El proyecto se encarga de realizar un analisis de distintos disefios de actuacion que
incorporen elementos elasticos para ortesis de rodilla. A partir del software MATLAB se
modelan los disefios y se analiza su comportamiento con la finalidad de mejorar el disefio y
la efectividad de la ortesis activa de rodilla en la que se enmarca el trabajo.

En el impacto ambiental Unicamente influye el prototipo que se pueda construir y
comercializar. Puesto que este proyecto no incluye la eleccién de ningun prototipo se
comenta el impacto social y medioambiental que podia tener en general.

Sobre el impacto social, la calidad de vida de los pacientes con algun tipo de
patologia o disfuncion locomotora, mejoraria considerablemente debido a las mejoras que
incorpora dicha introduccioén en el producto. Asi pues, se puede optimizar el precio del
prototipo utilizando motores mas pequefios e incluso aumentar su autonomia, requisitos
primordiales para sus usuarios.

Ademas este tipo de ortesis son en multiples ocasiones destinadas a la rehabilitacion
de seres humanos con incapacidades temporales.

Finalmente tener en cuenta que la introduccion de elementos elasticos en el sistema
de actuacién permite obtener un dispositivo mas seguro para el usuario y su entorno debido
a su caracter elastico, lo que significa, obtener un modelo de ortesis mas competitivo.

El impacto medioambiental es minimo en este proyecto puesto que Unicamente se
trata de la fase de estudio preliminar del disefio y se ha hecho un uso responsable de la
electricidad, papel y lapiz para la realizacién de los célculos necesarios en los distintos
andlisis ejecutados.
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Conclusiones

Se realizado un estudio que ofrezca las consecuencias de incorporar un elemento
elastico en el sistema de actuacion de una ortesis activa de rodilla a partir del software
MATLAB siguiendo con proyectos precedentes. El trabajo tiene como objetivo estudiar el
futuro desarrollo del sistema de actuacion de una ortesis activa de rodilla disefiada y
construida por el Departamento de Ingenieria Mecanica de la ETSIEB afios anteriores.

Después de un estudio del estado del arte, de los requisitos del sistema de
actuacion en distintas ortesis, y del andlisis dindmico y cinematico de los datos de una
captura de movimiento realizada en el laboratorio de la misma escuela por estudiantes
anteriores, se ha comprobado que al incorporar un muelle en serie al actuador (SEA) se
consigue una disminucion del pico de potencia y se puede ofrecer un consumo energético
menor.

En el caso del RSEA se ha comprobado cédmo en ocasiones es necesario ejecutar
un estudio exhaustivo y tener en cuenta la funcionalidad de la ortesis para determinar de
forma eficaz sus parametros de disefio.

La toma de la decision entre escoger una k adaptable o fija depende del rango de
elasticidad necesario y de la importancia del peso del dispositivo. Si el rango de rigidez es
amplio, entonces es mejor optar por un actuador con muelle de k adaptable. Si por lo
contario, se prioriza el peso del equipo y se requiere un rango de k pequefio, suele tomarse
la decision de escoger un actuador con elasticidad fija y llevar a cabo el control de la rigidez
a partir del software durante el ciclo de marcha.

Sobre los disefios encontrados en la literatura, se observa que cuando cada muelle
trabaja por separado y no como conjunto mecanico (disefio 1), entonces cada motor
almacena de energia por separado y causa un consumo muy elevado para ambos motores.
Cuando se optimiza la energia de los motores (disefio 2), el motor que controla la posicion
de la articulacion es despreciable respecto al motor que se encarga de la posicién de los
muelles. Pues el motor que controla la posicion asume practicamente la totalidad del
consumo energeético.

La diferencia de magnitud que existe entre la funcion ideal y los resultados que se
obtienen experimentalmente difiere debido a la friccion con el aire que no se tiene en
cuenta durante el estudio junto a multiples simplificaciones efectuadas para dar con el plazo
previsto del proyecto.
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Para acabar, se han fijado los datos antropométricos del individuo que efectud la
captura de movimiento para realizar los célculos del estudio. Ya que los célculos se han
llevado a cabo con ayuda del software, esto permite la introduccién de distintos patrones de
movimiento y modelos para obtener distintas conclusiones de rapidamente.
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